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GERACAO DE IMAGENS 3D DE BIOMICROSCOPIA ULTRASSONICA

Luisa Tinoco Carneiro

Novembro / 2012

Orientador: Jodo Carlos Machado

Programa: Engenharia Biomédica

O ultrassom (US) é amplamente utilizado na medicina para auxiliar os médicos
na avaliacdo de pacientes através da geracao de imagens em duas dimens@es (2D) de
diversos orgdos. Apesar da frequente utilizacdo das imagens de US em 2D, elas
possuem algumas limitagdes quando, por exemplo, é necessaria a visualizagdo e a
andlise da anatomia de um érgdo em trés dimens@es (3D). Tais limitacGes podem ser
resolvidas ao se utilizar um sistema de US com geracdo de imagens em 3D, cujas
vantagens incluem a possibilidade de visualiza-las em volume, de rotacionas-las e de
disponibiliza-las em diversos angulos e tendo-se uma visdao que é impossivel com
imagens em 2D. Com essas imagens em 3D pode-se estimar, por exemplo, 0 volume de
determinados 6rgdos, e isto pode ser importante em um diagndstico preciso. Este
trabalho relaciona-se com a implementacdo da geracdo de imagens 3D de
biomicroscopia ultrassénica (BMU) a partir da multipla aquisicdo de imagens 2D
obtidas com a instrumentacdo de BMU de varredura setorial. O sistema BMU 3D foi
testado na geracdo de imagens de phantoms de tecidos bioldgicos para BMU operando
em 40 MHz. As formas e dimens0es relativas das ponteiras utilizadas como molde séo
coincidentes com as dimensdes imagens 3D das regides dos phantoms moldadas pelas
ponteiras, concluindo-se que o sistema de BMUs em conjunto com o0s programas de
aquisicdo de imagens em 2D e de geracdo de imagens em 3D é capaz de gerar imagens

em US em 3D de phantoms para BMU, com formas e dimensGes relativas calibradas.



vii

Abstract of Dissertation presented to COPPE/UFRJ as a partial fulfillment of the
requirements for the degree of Master of Science (M.Sc.)

GENERATION OF 3D ULTRASOUND BIOMICROSCOPIC IMAGES
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Ultrasound (US) is widely used in medicine to aid doctors in the evaluation of
patients through two-dimensional (2D) images obtained from several organs. Although
the 2D US images are often used, they have some limitations, for example, when
visualization and analysis of an organ anatomy, in three dimensions (3D), is required.
These limitations can be solved using a 3D US imaging system. The advantages include
the ability to visualize the images in volume, to rotate them and to make them available
at various angles with a visualization that is impossible with 2D images. The 3D images
allow to estimate the volume of certain organs, which may be important for an accurate
diagnosis. This work relates the implementation of 3D ultrasound biomicroscopic
(UBM) image generation from the acquisition of multiple 2D images obtained with a
sector-scan UBM imaging system. The 3D UBM system, operating at 40 MHz, was
tested in the generation of images from UBM tissue phantoms. The shape and relative
size of the tips used as template coincide with the dimensions of the respective 3D
regions of the phantoms molded by the tips, concluding that the system of BMUs in
conjunction with the programs of acquisition of 2D images and the 3D image generation
is able to generate images of 3D US in phantoms for ultrasonic biomicroscopy, with

shapes and relative dimensions calibrated.
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1 INTRODUCAO

Uma onda de som ou ultrassom (US) é um distirbio mecénico de um meio que
varia com o tempo e com a posi¢do e que se propaga com uma velocidade que é uma
caracteristica do préprio meio. Uma onda de som com frequéncia acima de 20 kHz ¢
chamada de ultrassom e sua velocidade, para tecidos biologicos moles, é de
aproximadamente 1540 m/s (FISH, 1990).

O US é amplamente utilizado na medicina para auxiliar os médicos no
diagnostico de pacientes, através da geracdo de imagens em duas dimensfes (2D) de
diversos oOrgaos. Suas principais vantagens sdo 0 baixo custo, a alta eficacia e o
escaneamento em tempo real (CHANG et al., 2003; FRY et al., 2003; HUANG e
ZHENG, 2007). A geracdo de imagens de US em 2D baseia-se na utilizagdo de um
transdutor de US que emite uma onda de US em um tecido e recebe os sinais de eco
provenientes das diversas regides por onde a onda emitida se propaga. A magnitude e o
tempo de chegada dos sinais de eco séo utilizados para gerar imagens em 2D do tipo
modo-B, em escala de cinza, de tecidos e 6rgdos (WEBB, 1988).

Apesar das imagens de US em 2D serem frequentemente utilizadas, elas
possuem algumas limitagdes quando, por exemplo, é necessaria a visualizacdo e a
analise da anatomia de um 6rgdo em trés dimensbes (CHANG et al., 2003). Tais
limitagdes podem ser resolvidas ao se utilizar um sistema de US com geragdo de
imagens em 3D, cujas vantagens incluem ver a imagem 3D, a possibilidade de
rotacionas-la, visualizas-la e manipula-la em diversos angulos, tendo-se uma visao que é
impossivel com imagens em 2D (SOLBERG et al., 2007). Com essas imagens 3D pode-
se estimar, por exemplo o volume de determinados 6rgaos, e isto pode ser importante
em um diagndéstico (COBBOLD, 2007).

A biomicroscopia ultrassdnica (BMU) é uma técnica de geracdo de imagens de
ultrassom em alta frequéncia (acima de 20 MHz). Com ela podem ser realizadas
bidpsias virtuais de tecidos saudaveis ou ndo, in vivo, ao se analisarem as imagens
geradas com resolugdo proxima da obtida pela microscopia Optica panordmica. A BMU
é empregada na geracdo de imagens da parte frontal do olho, de tecido cuténeo e da
parede arterial, entre outros (FOSTER et al., 1999). Outra aplicagdo importante da
BMU refere-se a obtengdo de imagens de pequenos animais (rato ou camundongo), 0s



quais sdo preparados como modelos de diversas doencas e alteragdes anatbmicas sobre
as quais se realizam investigacdes através das imagens (CHIOU et al., 2000,
TURNBULL e FOSTER, 2002, JOLLY et al., 2005, PEIXINHO et al., 2011).

A realizacdo da presente dissertacdo de mestrado tem uma aplicacdo direta com
outro trabalho de pesquisa em andamento, cujos objetivos de longo prazo direcionam-se
para testes de uma terapia, baseada em células tronco, para a regeneracdo de musculo
esquelético lesionado do membro posterior de ratos. Um passo anterior a realizacdo da
proposta da terapia mencionada consiste no estabelecimento de um procedimento
controlado e reprodutivel de geracdo de lesdo muscular para posterior tratamento
terapéutico. Além de se estabelecer um procedimento confiavel de geracdo de lesdo
muscular, € também necessario criar uma metodologia de sua avaliacdo. Neste sentido,
0 estudo proposto visa utilizar a obtencdo de imagens de BMU em 3D que serdo usadas
na avaliagdo do protocolo de lesdo muscular. Para isto, a metodologia a ser seguida
baseia-se na obtencdo de imagens de BMU bi-dimensionais do musculo afetado pela
lesdo para formar uma imagem em trés dimens6es (3D) que serd usada na quantificacao
volumétrica da regido lesionada. Ja as imagens 2D permitem a determinacdo das
caracteristicas de arquitetura muscular (&ngulo de penacdo, comprimento da fibra e
espessura muscular) do musculo de ratos submetidos a um processo de lesdo por

incisdo.

Esta dissertacdo refere-se a implementacdo de uma metodologia para a
construcdo de imagens 3D de BMU a partir da multipla aquisi¢do de imagens 2D
obtidas com a instrumentacdao de BMU de varredura setorial.



2 REVISAO DE LITERATURA

2.1 GERACAO DE IMAGENS EM 2D

A ideia de utilizar uma sequéncia de imagens em 2D para gerar uma imagem em
3D surgiu por volta do ano de 1956 (COBBOLD, 2007). O primeiro exemplo de
construcdo de uma imagem de US em 3D ocorreu em 1961 (BAUM e GREENWOOD,
1961), para o diagnostico em oftalmologia. Desde entdo, diversas tentativas de

desenvolver sistemas que reproduzissem imagens em 3D de US foram realizadas.

Atualmente, existem dois tipos de sistemas de varredura do feixe de ultrassom

para a geracdo de imagens em 3D: a varredura eletronica e a mecanica.

No sistema de varredura eletronica do feixe utiliza-se um transdutor de
ultrassom phased array com os elementos piezoelétricos distribuidos numa matriz 2D
(COBBOLD, 2007). Com isso, o feixe de ultrassom pode varrer todo um semi-espaco
(angulo s6lido de 2x esferorradianos) a frente da superficie do transdutor. Isto permite a

obtencdo de sinais de eco oriundos de um volume.

Ja o sistema de varredura mecanica pode ser motorizado ou do tipo freehand. No
primeiro caso hd um acionamento motorizado de deslocamento mecénico do transdutor
de forma a permitir a obtencdo de multiplos planos de imagem. O transdutor pode ser
transladado, rotacionado ou balancado, conforme visto na Figura 2.1 (COBBOLD,
2007; FENSTER et al., 2000).
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Figura 2.1: Exemplos de sistemas de varredura motorizado. (a) Varredura linear, (b)
Movimento rotacional, (c) Movimento de angulacdo (Rock) (escaneamento em
inclinacdo) (Com permisséo para reproducdo, COBBOLD, 2007)

No sistema do tipo freehand, o operador do sistema de US realiza a varredura do
feixe manualmente e multiplos planos de imagem sdo adquiridos conjuntamente. O
equipamento de US com varredura do tipo freehand inclui um sistema de detec¢do da

posicao do transdutor referente a um sistema de coordenadas espaciais.

O sistema motorizado oferece, como vantagem, a possibilidade da aquisicdo de
um determinado ndmero de quadros de imagens 2D com espacamentos entre si pré-
determinados, o que resulta numa imagem em 3D mais uniforme. Por outro lado, o
sistema de freehand permite a obtencdo de imagens do tipo panoramicas ou de regides
do corpo que exigem uma varredura do feixe ao longo de uma superficie de contorno

(cdbncavo, convexo ou fechado), como a cocha ou o colon.

Independentemente do sistema de varredura ser eletrbnica ou mecanica, a
geracdo de imagens em 3D contempla o uso de algoritmos computacionais para a
conversao de varredura entre os sistemas de coordenadas adotados para a aquisi¢cdo dos
sinais de eco (dados de entrada) e para a exibicdo da imagem (imagem alvo),

normalmente um sistema de coordenadas retangulares.

2.2 ALGORITMOS PARA RECONSTRUCAO VOLUMETRICA

Alguns algoritmos para reconstrugdo volumétrica baseiam-se em diferentes

métodos comentados a seguir. Eles foram divididos em trés grupos, de acordo com a



sua implementacdo: os métodos baseados em voxel, VBM - Voxel-Based Methods, 0s
métodos baseados em pixel, PBM - Pixel-Based Methods, e os Métodos baseados em
funcdo, FBM - Function-Based Methods, (SOLBERG et al., 2007). Onde pixel é o
elemento de imagem (picture cell), 0 menor elemento num dispositivo de exibicédo
como, por exemplo, um monitor, ao qual é possivel se atribuir uma cor e voxel é o
elemento de volume (volume cell), o menor elemento numa grade retangular no espaco

tridimensional. E analogo a um pixel, para ambiente tridimensional

2.2.1VBM

Os métodos VBM percorrem cada voxel na grade do voxel alvo e rednem
informacdo das imagens em 2D de entrada para serem alocadas no voxel. Nos diferentes
métodos de VBM, um ou varios pixels podem contribuir para o valor de cada voxel
(SOLBERG et al., 2007).

2.2.1.1 VNN

Neste algoritmo, para cada voxel é atribuido o valor de um pixel. Alguns
métodos usam apenas um pixel para decidir o valor de um voxel e um método
geralmente implementado dessa maneira € o do voxel do vizinho mais proximo (VNN,
Voxel Nearest Neighbor). O VNN percorre cada voxel da imagem alvo e atribui o valor
do pixel da imagem mais proximo. Segmentos de reta perpendiculares a dire¢do dos
feixes usados na geracdo da imagem 2D e que passa pelo centro do voxel séo
determinados e o valor do pixel mais proximo é usado para o voxel. Este processo pode
ser visto na Figura 2.2, na qual os dados da imagem de entrada sdo ilustrados ao longo
das linhas representativas das direcdes dos feixes de ultrassom durante a varredura dos
mesmos para formar uma imagem 2D e os pontos nas linhas ilustram os centros dos
pixels. A grade em 2D marca o centro dos voxels na grade de voxels 3D (SHEREBRIN
et al., 1996 apud SOLBERG et al., 2007).



Figura 2.2: Algoritmo de Voxel do Vizinho mais Proximo: dados da imagem de entrada
séo ilustrados ao longo das linhas representativas das direcOes dos feixes de ultrassom
durante a varredura dos mesmos para formar uma imagem 2D e o0s pontos nas linhas
ilustram os centros dos pixels. A grade em 2D marca o centro dos voxels na grade de
voxels 3D (Com permissao para reproducdo, SOLBERG et al., 2007).

A seguir observa-se um algoritmo para uma implementacdo simples do VNN
(MCCANN et al., 1988, SHEREBRIN et al., 1996 apud SOLBERG et al., 2007)

e Para cada voxel
e Encontre os pixels mais proximos:

e Calcule as distancias entre o centro do voxel e as linhas modo-A da

imagem de entrada contendo os pixels mais proximos;

e A normal com menor distancia fornece a linha modo-A da imagem de

entrada mais proxima;

e O pixel da linha modo-A determinada e mais proximo da normal é o

pixel mais proximo do voxel;

e Insira o valor do pixel mais proximo no voxel.

A seguir observa-se um algoritmo para uma implementacdo rapida do
VNN.Assume-se que na geracdo de imagem em ultrassonografia, uma varredura do
feixe com movimento de translacdo (ou angulagéo) é realizada em apenas uma direcéo e

ndo para tras e para frente.

e Para cada voxel



e Encontre pixel mais proximo:

e Calcule as distincias entre o centro do voxel e as linhas modo-A da

imagem de entrada antes e depois do voxel;
e A menor distancia fornece a imagem mais proxima;

e O pixel da linha de modo-A mais proximo da normal é o pixel mais

préximo do voxel,

e Insira o valor o pixel mais proximo no voxel.

2.2.1.2 VBMI

O método baseado em voxel com interpolacdo (VBMI) usa uma interpolacao
entre diversos valores de pixel de entrada para decidir um valor de voxel. A seguir é
apresentado um algoritmo para o0 método VBMI (TROBAUGH et al., 1994, apud
SOLBERG et al., 2007)

e Para cada voxel:
e Encontre duas linhas modo-A adjacentes ao centro do voxel;
e Calcule a distancia entre o centro do voxel e as duas linha modo-A;

e Para cada linha modo-A, faca uma interpolacdo entre os quatro pixels mais

préximos do ponto de contato da normal;

e A seguir interpole os dois resultados resultante das duas interpolagdes

anteriores.

2.2.2 PBM

Para o método PBM, o valor de cada pixel nas imagens de entrada é atribuido
para um ou varios voxels. De uma maneira geral, 0 PBM pode consistir de dois passos:

0 passo de distribuicdo (DS, Distribution Step) e o passo de preenchimento de espaco



(HFS, Hole-Filling Step). No DS, os pixels de entrada séo percorridos e o valor de cada
pixel é atribuido a um ou Vvérios voxels, podendo-se levar em conta um peso para a
contribuicdo do pixel. No HFS, os voxels sdo atravessados e aqueles vazios séo
preenchidos. A maioria dos métodos HFS tem um limite de quédo distante os voxels a
serem preenchidos devem estar dos voxels com valores ja atribuidos. Se os pixels das
imagens de entrada forem muito distantes ou o limite de preenchimento de espacos na
imagem alvo for muito pequeno, poderd haver voxels vazios no volume construido.
Caso 2 pixels pertengam a um voxel, é calculada a média desses pixels para ser atribuida

ao voxel.

No DS, o preenchimento do voxel utiliza o pixel do vizinho mais préximo (PNN,
Pixel Nearest Neighbor). Nesse caso, cada valor de pixel é atribuido ao voxel mais
préximo como mostrado na Figura 2.3, onde as imagens de entrada sdo ilustradas por
linhas, e os pontos nas linhas ilustram o centro dos pixels. As grades em 2D marcam o

centro dos voxels.

Figura 2.3: Método baseado em pixel com a excucgédo do passo de distribui¢do, onde para
cada voxel é atribuido o valor do pixel de intersecdo da linha com o voxel. As imagens
de entrada sédo ilustradas por linhas, e os pontos nas linhas ilustram o centro dos pixels
(Com permisséo para reproducdo, SOLBERG et al., 2007).

A seguir ¢é apresentado um algoritmo para 0 método PNN com preenchimento de
cada voxel (HOTTIER et al., 1990, NELSON et al., 1997, ROHLING et al., 1999, apud
SOLBERG et al., 2007). Neste algoritmo ocorre o preenchimento por PNN com média.



e Para cada pixel:
e Encontrar o voxel ao qual o pixel pertence
e Sec voxel ndo tiver valor
e Valor de Voxel = Valor de Pixel
eContador de Pixel =1
e Se o voxel ao qual o pixel pertence ja tiver um valor
e Atribuir ao voxel a média de todos os pixels pertencentes:

Valor de Voxel x Contador de Pixel +Valor de Pixel
Contador de Pixel +1

Valor de Voxel =

e Contador de Pixel = Contador de Pixel + 1

Apbs a realizacdo do DS podem existir, espacos vazios na matriz do voxel. No
HFS, o volume preenchido na sequéncia do DS é percorrido e em cada voxel vazio
tenta-se preenché-lo com a informacéo dos voxels préximos ja preenchidos. Este valor
pode ser uma média ou mediana, ou uma interpolacdo entre dois, ou mais, voxels ndo

zero mais proximos, como mostrado na Figura 2.4.

Figura 2.4: Método baseado em pixel com a execucdo do passo de preenchimento de
espaco, onde a cada voxel vazio é atribuido um valor baseado no voxel ja preenchido
mais proximo. As imagens de entrada sdo ilustradas por linhas, e 0s pontos nas linhas
ilustram o centro dos pixels (Permisséo solicitada para reproducdo, SOLBERG et al.,
2007).



10

2.2.3 FBM

Os métodos FBMs utilizam uma funcéo particular, como por exemplo um
polinbmio, e determinam os coeficientes do mesmo de forma que seus valores
coincidam com os dos pixels da imagem de entrada, para uma dada diregéo definida por
um dos eixos de sistema de coordenadas dos voxels. Posteriormente, a funcgéo é utilizada
para gerar uma matriz com os valores atribuidos a cada voxel. Na Figura 2.5 onde as
imagens de entrada sdo ilustradas por linhas, sobre as quais os pontos ilustram o centro
do pixel, é ilustrado esse método. A grade em 2D marca o centro dos voxels na grade de
voxel em 3D. O plano horizontal contendo as linhas verticais da grade de voxels contém,
na forma de exemplo, uma determinada funcédo particular obtida com base nos dados de
entrada e os ‘X’s na curva mostram os valores de dados resultantes obtidos em
intervalos regulares correspondendo a grade alvo, ao avaliar a fungdo particular em

posicOes separadas por intervalos regulares correspondendo a grade alvo.

PN

Figura 2.5: Método baseado em funcdo que interpola um polindmio e esse polinémio
passa pelos valores dos pixels de um determinado eixo e assim se consegue determinar
o valor dos voxels, As imagens de entrada sdo ilustradas por linhas, e os pontos nas
linhas ilustram o centro dos pixels (Permissdo solicitada para reproducdo, SOLBERG et
al., 2007).
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A seguir é apresentado um algoritmo para 0 método FBM (ROHLING et al.,
1999, apud SOLBERG et al., 2007):

e Divida a matriz voxel em pequenos segmentos retangulares (nédo
necessariamente do mesmo tamanho, mas com ndmero interno suficiente de

pontos de dados),
e Defina uma janela em torno de cada segmento
e Para cada janela

e Aumente a janela em todas as direcfes separadamente, de modo que
cada crescimento da direcdo mantenha um nimero de pontos de dados

vizinhos
e Se o0 segmento contém muitos pontos de dados
e Divida-0 em segmentos menores

e Use todos os pontos dentro da janela para calcular a fungéo de base

radial para o segmento

e Avalie a fungdo em intervalos regulares para obter os dados do voxel.

2.3 GERACAO DE IMAGENS EM 3D

A visualizacdo de imagens 3D envolve um conjunto de técnicas que permite
observar dados volumétricos sem a necessidade de uma representacdo intermediaria. O
volume visualizado é representado através de voxels que sdo projetados diretamente em
pixels (2D) e armazenados como uma imagem. Para a realizacdo deste processo, é feito
um mapeamento dos valores dos voxels em valores de cor e opacidade, mapeamento
este chamado de funcéo de transferéncia (KINDLMANN e DURKIN, 1998). O papel da
funcdo de transferéncia é o de dar énfase nas caracteristicas dos dados ao mapear
valores e medidas de outros dados para as propriedades Opticas. Projetar uma funcéo de
transferéncia € um procedimento dificil que requer uma compreenséo significativa do
conjunto de dados subjacente. Algumas informacdes séo fornecidas pelo histograma de

valores de dados, indicando as faixas de valores que devem ser enfatizadas. A interface
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com o usuario é um componente importante do procedimento de projeto interativo.
Tipicamente, a interface é constituida por um editor de curva 1D para especificar

funcOes de transferéncia atraves de um conjunto de pontos de controle.

As principais técnicas de visualizacdo direta de volumes sdo as de ray casting,
splatting, shear-warp e as baseadas em textura, esta Ultima utilizada nesta dissertac&o.
Tais técnica e algoritmos estdo descritos a seguir.

2.3.1 SPLATTING

O algoritmo Splatting (WESTOVER, 1990) mapeia cada voxel do volume no
plano da imagem. Esse mapeamento é geralmente realizado a partir dos voxels mais
préximos do observador para os mais distantes. Ap0s 0 mapeamento no plano de
imagem de cada voxel, através de um processo de acumulagdo, sua contribuicdo é

adicionada & formacg&o da imagem.

O primeiro passo do algoritmo é determinar a ordem em que o volume sera
percorrido. Este passo é essencial, pois a ordem correta de projecdo permite acumular
adequadamente as opacidades dos voxels. Para a correta projecédo, € necessario escolher
0s dois eixos do volume mais paralelos ao plano da imagem. O plano formado por esses
dois eixos sera projetado no plano de projecdo e tera suas contribuicdes acumuladas em
um buffer denominado sheet. A projecéo é realizada quadro a quadro, ou seja, todos 0s
voxels de um determinado quadro sdo projetados no plano de projecdo antes que o
préximo quadro seja processado. O valor de densidade de cada voxel € classificado de
acordo com as funges de transferéncia de cor e opacidade.

A reconstrucdo € o segundo passo, e é a parte mais importante do algoritmo,
onde é calculada a contribuicdo de cada voxel no plano da imagem. Neste passo, 0
algoritmo reconstréi um sinal continuo a partir de um conjunto discreto de dados para
gerar a imagem, de modo a re-amostrar o sinal na resolucdo desejada. Para a realizagédo
desta etapa, um filtro de reconstrucdo (kernel) é utilizado para calcular a extensdo da
projecdo do voxel sobre o plano da imagem. A projecdo do kernel é chamada de
footprint e, no caso de projecdes ortograficas (ou paralelas), o footprint € 0 mesmo para

todos os voxels. O footprint &€ uma tabela que determina como o voxel sera “jogado” no
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plano da imagem, como mostrado na Figura 2.6. A projecao ¢ feita “jogando” os voxels
do volume no plano de projecdo de tras para frente. Isso significa que a contribuicdo do
voxel é maior no centro de projecdo sobre o plano da imagem (pixel central) e menor
nos pixels mais afastados, como pode ser observado na Figura 2.6, onde o pixel central
possui uma opacidade maior que os pixels mais afastados. Quando um determinado
pixel do plano de projecdo acumula opacidade proxima de 1, este pixel ndo precisa mais

ser processado.

O passo seguinte € o processo chamado de visibilidade, que recebe a cor e a
opacidade do voxel. Este processo também avalia os valores da cor e da opacidade para
gerar a contribuicdo em todos os pixels que estdo sob a extensdo do footprint. Os
valores avaliados sdo armazenados no buffer de acumulacéo, e utilizam o esquema de
acumulacdo apropriado a ordem em que o volume é lido e levam em consideracdo a

atenuacéo provocada pela aplicagéo do footprint.

ponto de
visao

/plano de projecdo

volume

Figura 2.6: Técnica de splatting, onde a projecdo é feita jogando os voxels do volume
no plano de projecdo de tras para frente (Com permissdo para reproducdo, HUFF,
2006).
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2.3.2 SHEAR WARP

A ideia principal do algoritmo é a decomposicdo da transformacdo de projecédo
em transformacdo de cisalhamento (shear) e dobra (warp) (LACROUTE e LEVOY,
1994).

Conforme mostrado na Figura 2.7, o cisalhamento € usado para transformar cada
fatia do volume de dados para um sistema de coordenadas intermediario. Assim, as
fatias do volume se tornardo paralelas ao plano da imagem. Este processo facilita a
projecdo das fatias, pois os dados volumétricos sdo acessados na ordem de

armazenamento, gerando uma imagem intermediaria distorcida.

As dimensdes do volume interferem na resolucdo da imagem intermediaria. Essa
interferéncia se deve ao fato da area total ocupada pela projecdo das fatias cisalhadas

estarem contida nesta imagem.

A imagem final é obtida através da aplicacdo da transformacdo de dobra (warp)
na imagem intermediaria distorcida, como mostrado na Figura 2.7. Essa transformacéo é
realizada em 2D e restaura as reais dimensGes da imagem que serd visualizada pelo

usuario.

Figura 2.7: Algoritmo de shear-warp (a) Modo de visualizacdo do plano de projecao
sem o algoritmo de shear-warp (b) Algoritmo de shar-warp sendo aplicado ao volume
(Com permisséo para reproducdo, HUFF, 2006).
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2.3.3 RAY CASTING

O método Ray Casting (LEVOY, 1988) é um algoritmo de renderizacédo
volumétrica muito utilizado quando se precisa obter imagens de alta qualidade. O
algoritmo langa um raio através de cada pixel, que atravessa o volume de dados, o que
pode ser observado na Figura 2.8. A cor e a opacidade encontradas nas partes do

volume interceptadas pelo raio sdo acumuladas para se determinar a cor final do pixel.

O primeiro passo do algoritmo é encontrar a primeira face interceptada pelo raio
lancado através do pixel. Esta face € chamada de face externa e, a partir dela, séo
obtidos os valores iniciais de cor e opacidade. Depois de encontrar a primeira face
interceptada pelo raio, as faces seguintes também interceptadas pelo raio, tem
acumulados seus valores de cor e opacidade por meio de uma funcdo de transferéncia
até que o raio saia inteiramente do volume ou que o valor da opacidade acumulada
atinja o valor maximo de 1. O resultado final da composicdo dos valores de cor e

opacidade das faces por onde o raio passa € a cor do pixel.

ponto de
visao

/plano de projecao

A

volume

Figura 2.8: Técnica de ray casting, onde a projecdo é feita disparando-se raios do ponto
de visdo atraves de cada pixel da imagem 2D (plano de projecdo) e passando pelo
volume (Com permisséo para reproducdo, HUFF, 2006).
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234 TEXTURA 3D

A visualizacdo direta por mapeamento de textura realiza a amostragem do
volume com planos paralelos a imagem de projecao, e os “empilha” ao longo da direcdo
de observacdo. A renderizagdo desses planos é feita como poligonos recortados (fatias)
nos limites da textura do volume. Os dados do volume sdo aplicados como texturas
nessas fatias e as imagens resultantes sdo combinadas de tras para frente em direcédo a
posicdo de observacdo como ilustrado na Figura 2.9. A combinacdo dos valores dos
pixels de cada fatia no frame buffer é realizada durante a renderizacdo para obter o
efeito de transparéncia apropriado. Essa combinacdo dos pixels é feita utilizando uma

funcdo de transferéncia pré-determinada.

ponto de
visdo

(@) (b) (c) (d)

Figura 2.9: Visualizacdo direta por mapeamento de texturas. (a) volume de dados (b)
fatias, (c) mapeamento de fatias no espaco de textura, (d) renderizacdo das fatias no
frame buffer (Com permissao para reproducdo, HUFF, 2006).

Considerando que a placa de video do microcomputador suporte texturas 3D, é
possivel realizar a renderizacdo das fatias paralelas a imagem de projecdo com relacéo a
direcdo de observacao atual, ou seja, se a direcdo de observacdo em relacdo ao volume
for alterada, as fatias devem ser recalculadas, como ilustrado na Figura 2.10 (REZK-
SALAMA et al., 2000). Quanto maior o nimero de fatias, melhor a qualidade da

imagem.
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Figura 2.10: Fatias da visualizacdo direta por mapeamento de textura perpendiculres a
direcdo de observacdo. Cada vez que a direcdo de observacdo muda € feito novamente o
calculo da cor e opacidade do plano de projecdo (Com permissdo para reproducao,
HUFF, 2006).

A implementacao da visualizacdo direta de volumes baseada no mapeamento de
textura pode ser dividida em trés estagios (IKITS et al., 2004): inicializacdo, atualizacdo
e desenho. No estagio de inicializacdo, o conjunto de dados volumétricos é processado e
armazenado como uma textura 3D na GPU (Graphics Processing Unit). Durante esse
processo existem duas opcBes a serem escolhidas: uma pré-cassificacdo determinada por
uma funcdo de transferéncia (KINDLMANN e DURKIN, 1998) ou o célculo de valores
escalares e gradiente para a iluminacdo e sombreamento do volume (WEISKOPF et al.,
2002). Ja no estdgio de atualizacdo, o usuario interage com o sistema, modificando
parametros de visualizacdo, como alterando a posicdo de observacdo ou o plano de
projecdo, e se 0 hardware suportar texturas 3D, na abordagem com planos paralelos ao
plano de projecéo, esta modificacdo necessita que todas as fatias de amostragem sejam
recalculadas. Para gerar a imagem final durante o estagio de desenho, a cor de cada

fragmento das fatias de amostragem é calculada e combinada no frame buffer.

2.4 BIOMICROSCOPIA ULTRASSONICA

Com a BMU, podem ser obtidas informac6es de tecidos saudaveis ou doentes, in
vivo, ao se analisarem as imagens geradas com resolucdo de uma microscopia
panoramica, realizando neste caso uma biopsia virtual. A biomicroscopia ultrassénica

pode ser utilizada na geracdo de imagens para a oftalmologia, de cartilagem e da parede
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dos vasos sanguineos, entre outros (FOSTER et al., 1999). Para a obtencdo de uma
resolugdo muito melhor (em torno de 50 um) daquela obtida com a ultrassonografia
convencional, que é 10 vezes menor. A BMU utiliza frequencias mais elevadas e com
isso perde poder de penetracdo pela elevada atenuacdo da onda ao se propagar pelos
tecidos biologicos. Tipicamente, a profundidade de penetragdo para a BMU estd na
escala de milimetros ao passo de que para a ultrassonografia convencional situa-se na

escala de centimetros.
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3 MATERIAIS E METODOS

3.1 BMUs

Os componentes essenciais de um sistema de BMUs s&o semelhantes aos do
sistema convencional para geracdo de imagens em modo B, exceto por operar em

frequéncias elevadas (aproximadamente uma ordem de magnitude acima).

O sistema de BMUs, cujo diagrama de blocos é mostrado na Figura 3.1, consiste
de um gerador de pulsos monociclo, com 400 volts de amplitude pico a pico e
frequéncia central ajustada entre 25 e 50 MHz (AVB2-TA-C, Avtech Eletrosystem,
Ottawa, Canada), usado para excitar o transdutor. O pulso de US gerado é transmitido
pelo meio e os ecos retroespalhados séo detectados pelo mesmo transdutor. O sinal de
radio frequéncia (RF) na saida do transdutor € utilizado para a construgdo das imagens
2D.

Ambiente do microcomputador Front end: transmissdo e recepgéo
) Gerador d | % d
Amplificador
Placa de entrada e —-d»‘ erador de ifica
saida digital (1/0) pu+lsos Iogar:mnco

Placa de ‘ Expansor ‘ Pré-amplificador|
converséo A/D de d:odos de RE
Ls jungio T L.
T

Placa de video Transgutor de
Meméria RAM Deslocamento setorial do transdutor
Disco rigido ] 4
v v ific
Codlflc_aqor de Motor dc ‘
o Gravador de posicdo
CD ROM Acionamento de varredura do feixe

Figura 3.1: Diagrama de blocos do sistema de BMUs.

O transdutor utilizado, com focalizacdo esférica, opera em 40 MHz e contém
uma fina camada piezoelétrica de difluoreto de polivinilideno (PVDF) com metalizagdo
a ouro (Capistrano Labs, Inc.; San Clemente, EUA). Tem ainda como caracteristicas:
distancia focal de 12 mm, profundidade de campo de 1,7 mm e frgmero de 2,4.
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Basicamente, a obtencéo de imagens de ultrassom comega com o transdutor de
ultrassom movimentando-se em forma pendular no plano de imagem (1,5 por 10 mm).
Para isto, o transdutor foi montado em um sistema eletromecanico de varredura setorial
constituido por um motor CC com eixo acoplado a um redutor de 14:1 (A-
MAX26+GP26B; Maxon, Suica) e um codificador Optico (BHK 06.24K1024-16-5;
Baumer, Suica), que permite a obtencdo de imagem em tempo real numa taxa de

2 quadros/segundo.

O codificador Optico gera 1024 pulsos de sincronismo por volta e outro pulso,
denominado indexador, por cada volta. O sistema de BMUs somente adquire os sinais
de eco durante meio ciclo da oscila¢do do péndulo de varredura do feixe. Desta forma, o
transdutor ¢ excitado 512 vezes em cada oscilacdo e para cada excitacdo sdo capturados
os sinais de eco gerados ao longo do feixe, ou de cada linha de varredura. O sistema de
BMUs varre um setor de 14,6°, com as linhas de varredura espacadas de 0,029°, sendo
geradas 512 linhas de modo-A por cada quadro de imagem. Os sinais de pulso emitidos
pelo codificador sdo usados como sinal de sincronismo, sendo entdo responsaveis pelo
disparo do gerador de pulsos monociclo. Uma vez excitado, o transdutor emite um pulso
de US no meio e o sinal retroespalhado é coletado no mesmo transdutor, cujo sinal de
saida passa por um amplificador de RF (AU-1114, Miteq, Hauppauge, Canada), por um
filtro passa-banda (25 a 70 MHz) constituido de um filtro passa alta com frequéncia de
corte em 25 MHz (modelo BHP-25, Mini circuits, Brooklyn, NY, EUA) em série com
um filtro passa-baixa com frequéncia de corte em 70 MHz (modelo BLP-70; Mini
circuits, Brooklyn, NY, EUA). A saida do filtro € conectada a entrada de uma placa de
conversdo analdgico para digital, A/D, (modelo NI PCI-5114; National Instruments,
Austin TX, EUA). Os sinais digitalizados pela placa sdo transferidos para o
microcomputador que realiza a deteccdo da envoltdria dos sinais de eco, a compressao
logaritmica da envoltdria e a conversdo de varredura para a geracdo das imagens de
BMUs. A placa A/D, com dois canais e 8 MB de memoéria RAM por canal, funciona
com frequéncia de amostragem de 250 MHz. Esta placa é instalada no barramento

Peripheral Component Interconnect (PCI) do microcomputador.

A conexdo entre o transdutor, o pulsador e 0 amplificador de RF usa circuitos de
chaveamento a diodo para acoplar o transdutor ao pulsador, durante sua excitacéo, e

para acopla-lo ao amplificador de RF durante a recepgéo do sinal retroespalhado.
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Adicionalmente, o microcomputador é também responsédvel por controlar um
sistema de posicionamento, estando conectado a este via interface RS-232. Toda a
programacdo computacional do sistema de BMUs realiza-se em linguagem LabVIEW
(versdo 7.1; National Instruments, Austin, TX, EUA).

3.2 SISTEMA DE POSICIONAMENTO

A geracdo de imagem 3D baseia-se na aquisi¢cdo de multiplas imagens 2D de
BMUs correspondentes a planos de imagem paralelos e equidistantes. Neste caso, um
sistema de posicionamento € usado para realizar o deslocamento relativo entre o meio,
do qual é gerada a imagem de BMUSs, e o sistema de varredura do feixe de ultrassom.
Nesta dissertacdo foi usado o sistema de posicionamento modelo ESP300 (Newport;
Irvine, EUA) composto por um equipamento controlador de movimento mostrado na
Figura 3.2 que funciona como um driver responsavel pelo acionamento e controle dos
motores usados nos estagios lineares (MFA-CC, Newport, Irvine, EUA) configurados
em um plano horizontal XY. Cada estagio linear (Figura 3.3) possui curso total de
2,54 cm, passo com precisdo de 0,0175 um e uma velocidade méxima de 2,5 mm/s. O
meio, cuja imagem de BMUs 3D se pretende obter, é colocado sobre uma plataforma
fixada sobre os dois estdgios. Durante a aquisicdo de imagens de BMUs 2D, a
plataforma é deslocada, de forma controlada, numa direcao perpendicular aos planos de
imagens 2D.

Figura 3.2: Equipamento controlador de movimento, ESP300, e joystick



22

Figura 3.3: Sistema de posicionamento em vista superior, formado por dois estagios
lineares dispostos em 90°

3.3 AQUISICAO DE IMAGENS EM 2D

Para a aquisicdo das imagens em 2D, os motores usados nos estagios lineares
configurados em um plano horizontal XY necessitam de um controle segundo o qual o
estagio linear no eixo X (paralelo aos planos de imagem) fica parado e o do eixo Y
(perpendicular aos planos de imagem) se move a passos controlados. Ap6s cada passo
no eixo Y, o sistema de posicionamento se mantém parado por 3 segundos (este tempo
pode ser estipulado pelo usuario) para adquirir e salvar a imagem 2D do plano
correspondente. O operador define o tamanho do passo e o curso total, e 0 sistema
determina o nimero de passos correspondentes e a velocidade maxima possivel, de
acordo com as especificacfes do fabricante, para a atuacdo do estagio linear.O método
de reconstrucdo volumétrica utilizado foi o VNN.

Apds a aquisicdo dos sinais correspondentes a todas as linhas modo-A que
compdem um quadro de imagem, ocorre a conversao de varredura, realizada por
interpolacdo bilinear, a qual mapeia os dados que foram obtidos utilizando coordenadas
polares em um sistema de coordenadas retangulares. A etapa computacional da
conversdo de varredura é executada em linguagem C (AT&T Bell Laboratories) através
de uma DLL (Dinamic Link-Library) carregada no programa computacional do BMUs

desenvolvido em LabVIEW. A Figura 3.4 apresenta um diagrama de blocos
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correspondente a sequéncia de etapas relacionadas com a aquisicdo dos multiplos
quadros de imagem 2D, onde o N inicial € o nimero de passos a serem dados pelo

estagio linear de eixo Y, ou seja, 0 nimero de imagens em 2D a serem adquiridas.

Ler N

.

1° Movimento

doeixoY
Y
NAO ; Aquisicdo de Linhas e
Mov!menta . Formacao do Quadro de
oeixoY
Imagem
A4
SIM Armazenamento Conversio de
W | N=N-1 “ de Imagens —<— Varredura
2D em JPG
Fim do
Programa

Figura 3.4: Diagrama de blocos contendo a sequéncia de operacdes para a obtencéo do
conjunto das imagens 2D usadas para a geracdo da imagem 3D, onde N é o nimero de
imagens a serem adquiridas.

3.4 GEOMETRIA DA VARREDURA SETORIAL DO FEIXE DE
ULTRASSOM

O transdutor utilizado na instrumentacdo BMUs realiza um movimento
pendular, como observado na Figura 3.5. O ponto “O” € o centro de um eixo em torno
do qual o transdutor oscila de forma pendular com angulo total Geor. A regido definida
pela profundidade de campo (DOF, do inglés depth of field) do feixe emitido pelo
transdutor utiliza os sinais de eco adquiridos e usados na construcdo de imagem do
BMUs. O quadro de imagem € construido a partir dos sinais de eco oriundos da DOF e

que correspondem a 512 diregdes do feixe emitido pelo transdutor. As linhas de
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varredura do feixe sdo compostas pelas diregdes do feixe e o nimero de pontos
amostrados dos sinais de eco para cada direcdo do feixe € indicado por Ngg.

A Figura 3.5 também ilustra algumas defini¢des relacionadas com a geometria
da varredura do feixe que serdo usadas como referéncia para os calculos a serem
demonstrados ao longo da dissertacdo. Exemplo delas sdo a DOF e a distancia focal, df,
que compreende a distancia da face do transdutor ao seu ponto focal. Tais parametros
sdo caracteristicas exclusivas do transdutor de ultrassom, enquanto outros parametros
tais como o Raio, angulo (0setor) e Largura sdo inerentes a geometria de varredura do
feixe, sendo definidos pelo operador, como uma varidvel no programa de geracdo de
imagens 2D, de acordo com a aplicacdo de interesse. A DOF esté centralizada no ponto

focal, se estendendo de DOF/2 para ambos os lados de df.

e
} vése!or
Raio
(mm)
_ Transdutor
~A
df §3 "
(mm) H \ i DOF (mm)
¥ : i ‘

f— -Largura (mm) ————

Figura 3.5: llustragdo da disposicdo dos dados amostrados dos sinais de eco que
compdem a imagem de biomicroscopia ultrassdnica setorial, levando-se em conta a
geometria da regido submetida a varredura do feixe de ultrassom. O retangulo em
vermelho corresponde ao quadro de imagem que sera visualizado no montor. A regido
setorial varrida pelo feixe é limitada por Owor € alguns parédmetros utilizados na
formacdo da imagem de biomicroscopia ultrassonica setorial, como a profundidade de
campo e a distancia focal.
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Com a aquisicdo dos sinais de eco usados na formacao da imagem, € gerada uma
matriz de dados de dimensdo 512 (nimero de feixes por quadro de imagem) por Nge

(ndimero de pontos adquiridos em cada feixe).
O valor de Ngg € dado por:

N = 2—26‘ DOF, 1)
onde fa a frequéncia de amostragem (250 MHz) e ¢ a velocidade de propagacédo da onda

ultrassbnica no meio.

A placa de aquisig&o inicia a digitalizagdo do sinal de eco correspondente a uma
determinada direcdo do feixe assim que recebe o sinal de trigger, que € o pulso de
sincronismo do codificador Optico, correspondente ao instante de excitacdo do
transdutor. Apenas os dados digitalizados correspondentes a DOF sdo armazenados e
usados para a geracdo da imagem. O valor de Ngr é contado a partir do ponto plnicio
calculado por:

2fa

plnicio = (df —
c

)

DOFJ
2

Os dados amostrados formam uma matriz, Mo (512xNgg), ilustrada em (3). Cada
linha dessa matriz contém os dados de uma determinada linha de varredura do feixe

compreendidos entre os instantes plnicio e plnicio + Nge.

00.0 OO,NRF

Mo=| : : 3)

05110 Os11nRF

3.5 CONVERSAO DE VARREDURA

A conversdao de varredura mapeia os dados que foram obtidos utilizando
coordenadas polares em outros relacionados a um sistema de coordenadas retangulares,

possibilitando a exibi¢do dos mesmos no monitor de um computador.
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3.5.1 FORMACAO DA IMAGEM
3.5.1.1 Matriz Final

A conversdo de varredura é realizada de trds pra frente, sendo iniciado pela
matriz que formara a imagem, denominada a Matriz Final (Mg), como observado na

Figura 3.6.

A ME € construida como visto na parte inferior da Figura 3.7, onde cada coluna
contétm as coordenadas de um ponto (pixel) da imagem e nas linhas tem-se
respectivamente a coordenada da linha (Y), da coluna (X) e 1. A enumeracdo dos

indices relacionados com linhas e colunas inicia-se com zero.

A varidvel Largura (Figura 3.8) é responsavel pelo célculo do ndmero de
colunas Xcouna € a varidvel Altura (Figura 3.8) é responsavel pelo calculo do numero de

linhas Yiinna, cOmo explicitado em (4).

2fa 2fa
X ouna = —— L argura Yinna = — Altura
c c (4)
Matriz final - M.
o X
DR T T 0 T 0 O 8 2 2 A
Yhnha x xm.ma
0000 D 1111 1 Yord Yoor? Yool Yool o Yoo
0123 . X1 0123 .. X -1 0 1 2 3 X1
1111, 1 1111 1 1 1 1 1 ]

Figura 3.6: Representacdo da Matriz Final de dados para exibir a imagem e sua forma
matematica utilizada pelo programa computacional. A enumeracdo dos indices
relacionados com linhas e colunas inicia-se com zero.
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Com base na Figura 3.7, chega-se ao calculo da Altura de acordo com:

Altura = (raio + df —%)[1 cos(b,,, ! 2)]+ DOF
()

IIII." \

. |
N -

M

e Largura(mm) —

SEIRDAdOeDODODROn

Figura 3.7: Representacdo da geometria da varredura, usada para o calculo da Altura. A
Altura é a profundidade de campo mais o traco verde dentro do quadro vermelho.

3.5.1.2 Translagéo
O eixo do sistema, indicado pelo ponto ‘O’, é ponto de origem do sistema de

coordenadas polares e do sistema de coordenada cartesiana (0,0) da Matriz Final.

Para a geracdo da imagem € necessaria a localizagdo espacial dos dados de
interesse, que estdo geometricamente bem abaixo das coordenadas de cada pixel da

Matriz Final. Assim, é associada a localizagdo dos pontos amostrados situados na DOF
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uma Matriz Intermediéria, M,, que apds uma translacdo tem seus pixels coincidentes

com os da Mg. A disposicdo espacial de M, e Mg é representada na Figura 3.8.

4

S i ———
IR AN -1 1
3 1

an

™
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= M
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Figura 3.8: Diagrama que apresenta a disposicdo espacial entre as matrizes M e M.

A translacdo de M, para M ¢é realizada através de uma operacao entre M, e Mg
por meio da Matriz de Translagdo, T, definida em (7). Os termos de T sdo
esquematizados na Figura 3.9, a qual contém os deslocamentos verticais e horizontais,

da translagéo, definidos por Ajinnas € Acolunas, respectivamente.

As relagdes entre M, e Mg sdo dadas pelas seguintes equacdes:

M =T-M, ©)
10 _Alinhas
T=(0 1 A

colunas

0 0 1 7
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Figura 3.9: Esquematizacdo para o calculo do deslocamento para a transla¢do da Matriz
Final para a Matriz Intermediaria.

3.5.1.3 Célculo do Deslocamento

A Matriz Final deve ter deslocamento na horizontal igual a metade da sua
largura, ou seja, 0,5Xcouna- Para o célculo do deslocamento de Ajinna € necessario
determinar a altura, h, do triangulo is6sceles formado pelos vértices O, P e Q ilustrado
na Figura 3.10. Utiliza-se a relacdo trigonométrica abaixo para se determinar h:

h=(Raio +df — DOF

)C0S(Gyer 12)
(®)

A altura h é calculada em milimetros e para ser convertida em nimero de pixels ,

fornecendo A,inna, Usa-se @ mesma relagéo utilizada no calculo de Xcouna:
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2fa
Ajinha = T h

9)

H Raio + df - DOF/2

Figura 3.10: Representacdo do triangulo isosceles OPQ utilizado para calculo da sua
altura h.

Assim, a partir das matrizes T e Mg pode-se chegar a matriz M,. A matriz Mg
estd em coordenadas retangulares conforme mostrado na Figura 3.10, logo, M, também
estara. Por disso, M, é convertida para coordenadas polares (rmn,&mn) Seguindo as

férmulas:

Moo =+ X5+Y7 (10)
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O =tan1(X”)
, Ym

onde X, e Y, sdo as coordenadas de cada pixel de M;.

, (11)

A partir da equagéo das coordenadas polares, a M, pode ser equacionada como

mostrado abaixo:

rO'O rovl rovz r(YIinha_lv Xcoluna\_]-)
Mi =160 1 Go O tXonsd (12)
1 1 1 1

A matriz de dados amostrados (Mo) tem suas linhas referenciadas ao indice da
linha de varredura do feixe, ou seja, de 0 a 511. Esse indice esta diretamente relacionado
com o angulo da coordenada polar correspondente a mesma direcdo do feixe. Portanto,
deve-se trabalhar com os indices referentes as coordenadas de linhas da matriz M,, e ndo
com o angulo da coordenada polar, de forma a representa-la com a mesma notacdo da
matriz de dados amostrados. Para se chegar a esse indice, que funciona como um
contador das linhas, algumas operac6es sdo necessarias, as quais incluem o calculo de
um offset de angulo e relagdo entre quantidade de linhas de varredura por unidade de
angulo. Estas operacdes sdo definidas a seguir.

3.5.1.4 Offset

Essa transformacdo em coordenadas polares citada anteriormente e calculada
pelo LabVIEW utiliza a mesma referéncia para o angulo que o circulo trigonométrico.
Entretanto, o angulo utilizado nesta transformacdo é o angulo ascendente no sentido
horério (Figura 3.11).
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Figura 3.11: Referéncia angular utilizada na converséo das coordenadas retangulares
para polares.

A funcéo do offset é a de mudar a referéncia para que a posi¢ao do transdutor no
inicio de cada ciclo da varredura do feixe (extremidade esquerda na Figura 3.13)
apresente o valor do angulo nulo. Portanto, cada angulo inicia com valor zero e é
incrementado a cada amostra até chegar em 511, totalizando 512 feixes por ciclo. Desta

maneira, 0s angulos séo representados em contagem de linhas.
3.5.1.5 Célculo do Offset

Como o offset é definindo como origem da contagem de angulos, entdo de
acordo com a Figura 3.13, o angulo correspondente ao posicionamento mais a esquerda

do feixe de ultrassom é dado por:

eoffset = E + %
2 2 (13)
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Uma variavel que relaciona a quantidade de linhas radiais por unidade de
angulo, definida por vetorPorSetor, sera utilizada para o calculo do offset e seu célculo é

realizado por:

vetorPorSetor = 512
setor (14)

Para se obter a quantidade de linhas radiais dentro desse intervalo de offset
(Bofset) € Necessario multiplicar o &ngulo do offset pela quantidade de linhas por unidade

de angulo. A partir desta multiplicacéo tem-se:

offset = 6, vetorPorSetor (15)

A partir do valor de offset que foi calculado anteriormente, pode-se inseri-lo na
matriz M,. Para tal célculo, é necessario gerar mais uma matriz de transformacao,

posConv, definida da maneira:

1 0 0
posConv=|0 —vetorPorSetor offset
0 0 1

(16)

Essa matriz é entdo multiplicada pela M, ja em coordenadas polares. O resultado
desta multiplicacdo é uma matriz onde a primeira linha contém a coordenada radial de

cada pixel, a segunda linha um indice para contagem das linhas de varredura e a Gltima

linha o valor unitério. Esta matriz, M, € calculada por:
M, = posConv-M, (17)

3.5.2 INTERPOLACAO

A Ultima etapa para a conversao de varredura é realizada com o célculo do valor,
em niveis de cinza, atribuido a cada pixel da matriz M, . Este processo é realizado
através de uma interpolacdo, com a qual é feito o mapeamento dos valores da matriz dos

dados amostrados, Mo, em Mg, a partir de M, .
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3.5.2.1 Interpolagéo Bilinear
A interpolacdo bilinear realiza a média ponderada dos valores correspondentes
aos quatro pixels vizinhos mais préximos do pixel de M, para o qual se deseja obter

seu valor. Essa média ponderada leva em consideracéo a distancia de cada pixel vizinho

para o pixel de M, , como mostrado na Figura 3.12.
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Figura 3.12: Mapeamento dos valores dos pixels de Mo, representada pelos pontos
pretos, em M, representada pela grade retangular. A figura salienta um pixel de M,
rodeado de 4 outros pixels de Mo para os quais correspondem os valores M;, My, M3 e
M. As distancias d; e d, sdo usadas na interpolacdo bilinear.

O célculo do valor atribuido ao pixel X, representado por f, e determinado por

interpolacdo bilinear realiza-se como segue:

f(X)= Ml'(l_dl)(l_dz)+ Mz '(1_d1)'d2 + M3'd1'(1_d2)+ M4 'dl'dz (18)

3.5.22DLL
O célculo da interpolacédo bilinear € implementado por uma DLL (Dynamic Link

Library) desenvolvida especificamente para esse projeto. Essa DLL é responsavel pela



35

exibicdo em tempo real da imagem, representando a etapa de maior processamento da
maquina. Sem a utilizagdo dessa DLL, o programa computacional do BMUs para gerar
as imagens e baseado em LabVIEW néo foi capaz de realizar todo o processamento da

imagem em tempo real.

Primeiramente, a DLL utiliza os vetores com as partes inteiras da magnitude e
do angulo da coordenada de cada pixel, anteriormente gerados a partir da M, , para

determinar se cada pixel estd dentro da regido que sera preenchida com os dados da
aquisicdo. Os pontos externos a essa area nao participam do processo de interpolacdo e

recebem o valor determinado para cor de fundo, no caso o preto.

Duas limitacGes sdo utilizadas para determinar se um ponto esta dentro ou fora
da regido que receberd a imagem. Uma delas ¢ em relacdo ao angulo, contado em
termos de indice, que deve estar compreendido entre o intervalo de 0 a 511, limitacdo
essa imposta conforme explicado anteriormente. A segunda limitacdo é em relacdo a
magnitude (mddulo) da coordenada polar da posicdo do pixel deve estar entre o
raio+ df —DOF/2 e raio+df + DOF/2.

As coordenadas radiais de cada pixel da matriz M, sdo convertidas para

nameros de pontos equivalentes, tendo-se por base a velocidade de propagac¢do da onda
e a frequéncia de amostragem dos sinais de eco.

Portanto, os limites do intervalo raio+df — DOF/2 e raio+df + DOF/2 séo

E€XpPressos por:

min Pontos = ﬁ(raio +df —gj (19)
C

e max Pontos = ﬁ(raio +df + DSFJ (20)
c

A regido da imagem é delimitada a partir dessas condi¢Ges preliminares. Os

dados que sé@o preenchidos pela interpolagédo estdo representados, como exemplo, pela
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regido branca na Figura 3.13. No eixo Y observa-se 0 nimero de linhas e no eixo X o

ndmero de colunas da Matriz Final.

Figura 3.13: Exemplo das regifes da imagem preenchidas durante a execucdo da DLL.
A regido em branco contém os pixels cujos valores sdo obtidos pela interpolacéo
bilinear.

Apo6s o fim da interpolacdo a imagem esta pronta para ser exibida no painel

frontal do programa em LabVIEW executado no @mbito do BMUSs.

3.5.2.3 Quadros de Imagem

O programa gera os arquivos em formato JPEG no mesmo instante que eles séo
exibidos na tela do monitor.Os dados oriundos da interpolacdo sdo convertidos em uma
forma compativel com o formato dos arquivos JPEG, e sdo armazenados em disco
rigido com o auxilio de blocos de funcBes preexistentes no LabVIEW para tal
finalidade.

Essa conversdo dos dados consiste da passagem da matriz que estd em duas
dimens@es para um vetor. Além disso, é necessaria a utilizacdo de uma tabela de cores

para armazenar a imagem em uma escala de cinza.

O diretorio e 0 nome do arquivo utilizados para armazenar as imagens S&o
definidos pelo usuério antes da inicializagdo do BMUs. Os nomes dos arquivos s&o
compostos pela unido do seu nome com uma numeracdo gerada de forma automaética e

crescente, que tem como objetivo ordena-los e armazena-los cronologicamente.
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3.6 CONSTRUCAO DAS IMAGENS EM 3D

O programa computacional que gera a imagem de BMU 3D é escrito em
linguagem Python (versdo 2.7.1, python.org) e executado através da placa de video
(NVIDIA GeForce GTS 450) instalada no barramento Peripheral Component
Interconnect express (PClexpress) do microcomputador. A execucdo deste programa

parte da leitura dos arquivos contendo as imagens 2D (formato JPEG).

O algoritmo utilizado nesta dissertacdo foi o de textura 3D. Como comentado
anteriormente, o primeiro passo realizado para gerar imagens 3D consiste em ler os
dados de cada imagem 2D do conjunto usado para a constru¢do da imagem 3D. As
imagens 2D sdo lidas de tras pra frente como mostra a Figura 3.14a, na qual os quadros
ilustram o conjunto das imagens 2D. Apos a leitura das imagens 2D, as mesmas Sao
unidas para gerar um volume 3D. Embora o conjunto de dados seja interpretado como
uma func¢éo continua no espaco, para praticidade, ele é representado por uma matriz 3D
de amostras. Na Figura 3.14b, o ponto S;;x representa o endere¢co de um voxel na
imagem 3D, situado no pixel (i,j) da fatia k. Para gerar uma representacdo visual do
dado volumétrico, os valores associados a cada voxel sdo mapeados em uma cor
representada por trés canais RGB (red, green e blue) e um valor de opacidade através de

uma funcdo de transferéncia.

A funcdo de transferéncia utilizada no presente trabalho é unidimensional, e
mapeia um valor do dado volumétrico em uma cor (RGB) e um valor de opacidade de
forma independente. Normalmente, estas funcbes de transferéncia sdo implementadas
como uma “lookup table” em textura 1D, onde dado um valor escalar é retornado uma
cor e um valor de opacidade. Quando a lookup table é construida, a cor e a opacidade
sdo geralmente atribuidas separadamente pela funcdo de transferéncia. Para uma
renderizacdo correta, 0s componentes da cor tem que ser multiplicados pela opacidade,
porque a cor aproxima a emissdo e a absorcdo dentro de um segmento de raios
(WITTENBRINK et al., 1998).

Para gerar a visdo volumétrica, realiza-se uma amostragens em planos de corte
paralelos ao raio de visdo (que define a direcdo de visdo). Na memoria grafica, essa
textura 3D é criada como uma pilha de fatias de texturas 2D. Como mostrado na

Figura 3.14, estes planos geram cortes arbitrarios no volume, que podem ser compostos
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de trés para frente gerando os pixels da imagem final. A vantagem deste método é que
as funcbes para amostrar a textura 3D ja sdo implementadas diretamente no hardware,

tornando o processo eficiente e permitindo uma visualizagdo em tempo real.

xY

Figura 3.14: a) Imagens 2D organizadas de trés para frente e unidas para formar o cubo.
Cortes da imagem para formar o cubo. b) Imagens organizadas de tras para frente e
matriz indicando cada voxel (pontos verdes).

Para gerar os pixels de cada plano de corte, valores em localizagdes arbitrarias
do volume s&o obtidos por interpolagédo de dados em elementos de volumes vizinhos
(voxels vizinhos). No inicio da renderizacdo, os volumes de dados sdo carregados na
memoria da placa grafica e a funcdo de transferéncia é tipicamente criada na fase de

inicializacdo da renderizacéo.
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Para compor os planos de cortes amostrados a partir do volume 3D é necessario
utilizar as equacdes 21 e 22 para atribuir um valor de cor e opacidade para cada pixel do
quadro 2D final. Este € um processo de amostragem e desempenha um papel importante
na renderizacdo volumetrica, pois permite visualizar o dado a partir de qualquer ponto
de vista. Quanto mais planos de cortes sdo utilizados, maior seré a qualidade da imagem
final, porém, mais custosa computacionalmente serd a visualizacdo. A Figura 3.15
ilustra os pixels dos planos de corte (como os cubos azuis) gerados a partir de um ponto

de vista, onde as cores e opacidades foram acumuladas a partir das equacgdes 21 e 22
para se chegar ao pixel da imagem final (quadrado azul).
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Figura 3.15: Voxels dos planos de corte representados pelos cubos azuis para serem

acumulados para a formacao do corte da imagem 2D. Onde S(i,j,k) representa o valor
do voxel.

Esses célculos sdo realizados para todos os pixels da imagem. Para avaliar
eficientemente a renderizacdo do volume, as amostras dos planos de corte séo ordenadas

de trés para frente, e a cor e a opacidade acumuladas sdo calculadas iterativamente
conforme as equacodes 21 e 22:

Cacum = Cacum + (1_ A )Ci (21)

Aacum = Aacum + (1_ A| )Ai , (22)
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onde: C,.,. A S30 a cor e opacidade, respectivamente, acumuladas até o
momento, C; e A; sdo a cor e opacidade da fatia sendo processada e a C,.,, € A,

iniciais sdo consideradas iguais a zero. Para cada nova fatia a cor e a opacidade de cada

pixel da imagem é atualizada até que todas as fatias sejam processadas.

Como comentado anteriormente, os valores acumulados de cor e opacidade sdo
calculados toda vez que for feita uma mudanca de vista do volume 3D, e uma nova

imagem é gerada.

Para a imagem 3D possuir uma escala igual & das imagens 2D, foi realizado um
calculo com a altura, largura e profundidade originais, sendo a profundidade, a distancia
entre os quadros. O calculo destes parametros € realizado pelo programa de aquisicdo de

imagens 2D.

O diagrama de blocos (Figura 3.16) abaixo ilustra os passos a serem tomados

pelo usuario para a geracao da imagem 3D.

Digite a Largura

¥

Digite a Altura

v

Digite a Profundidade

v

Selecione o diretdrio das imagens

V

Digite 0 nimero da dltima imagem

v

Digite o nome da imagem

Figura 3.16: Diagrama de blocos dos passos a serem tomados pelo usuario do programa.

3.7 CONSTRUCAO DE PHANTOMS PARA BMU

Um phantom para BMU consite de um meio que mimetiza as propriedades

acusticas (velocidade de propagacgdo e coeficiente de atenuacdo da onda) do tecido
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biolégico para frequéncia usada na BMU, sendo composto, por exemplo, de uma
mistura de gelatina com particulas de silica. A construgdo dos phantoms seguiu a
metodologia descrita por Ryan e Foster (1997): pé de gelatina (Tipo A: de pele de
porco, G-2500, Sigma Chemical Co., EUA) dissolvido em agua destilada, numa
temperatura controlada de 50°C, na concentracdo de 15% em peso até ndo haver
grumos. Como espalhador de ultrassom foi utilizado pé de silica (S-5631, Sigma

Chemical Co., EUA), numa concentracdo de 2% em peso.

Os phantoms foram construidos no formato cilindrico e constituidos de duas
partes; a parte interna moldada em um formato predominantemente conico e a parte
externa, recobrindo a parte interna, que conferiu aos phantoms a forma externa
cilindrica. A moldagem da parte externa baseou-se em uma seringa de 3 ml (Becton
Dickinson, NJ, EUA) que teve sua extremidade do lado da agulha seccionada
transversalmente ao eixo de simetria da seringa. J& a moldagem da parte interna baseou-
se na utilizagé@o de ponteiras, de ponta fina, de micropipetas (Plast Labor, RJ, Brasil) em
polipropileno transparente. Foram usadas dois tipos de ponteiras, uma para micropipetas
de até 200 L, ilustrada na Figura 3.17, e outra para micropipetas de até 1000 uL e
ilustrada na Figura 3.18.

Figura 3.17: Ponteira de micropipeta com volume variavel entre 1 e 200 pL da marca
Plast Labor.

Figura 3.18: Ponteira de micropipeta com volume variavel entre 100 e 1000 uL da
marca Plast Labor.

Uma seringa com uma de suas extremidades fechada pelo émbolo foi preenchida
com gelatina dissolvida em agua quente, misturada ou ndo com espalhadores, e mantida
na posicdo vertical. A seguir, uma ponteira de micropipeta foi inserida atraves da
extremidade aberta da seringa e alinhada com seu eixo de simetria. Apos a insercao da
ponteira de micropipeta, a seringa contendo a gelatina foi colocada na geladeira, por
cerca de 12 horas, para aguardar o endurecimento da gelatina. Depois de retirada da
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geladeira, foi removida a ponteira de micropipeta, ficando assim moldada a parte interna
e conica do phantom, que foi posteriormente preenchida com gelatina misturada com
espalhadores ou com apenas agua. Previamente ao preenchimento da seringa, foi
borrifado em sua parede interna 6leo de silicone liquido para facilitar a retirada do

phantom de dentro da seringa.

Basicamente, dois tipos de phantoms foram construidos. Para o phantom do
tipol, a parte externa foi formada de gelatina pura e a parte interna da mistura de
gelatina e po de silica. Ja o do tipo 2 foi construido com a parte externa contendo a
mistura de gelatina com pé de silica e a parte interna contendo apenas agua. A parte
formada pela mistura de gelatina com pé de silica é hiperecdica, ao passo que a parte

formada por gelatina pura ou preenchida com agua é anecoica.

Apds a retirada dos phantoms da seringa, 0s mesmos foram imersos, por 5
minutos, em uma solucdo de formol a 5% (B.Herzog, Brasil) a fim de Ihes dar mais
consisténcia e prolongar a vida Gtil dos mesmos, evitando a formacéo de fungos (RYAN
e FOSTER, 1997).

Foram construidos 3 phantoms diferentes, sendo dois do tipo 1. Na Figura 3.19
esta ilustrado o phantom 1, do tipo 1, cuja parte interna foi moldada com a ponteira de
micropipeta menor. Ja a Figura 3.20 ilustra o phantom 2, também do tipo 1, cuja parte

interna foi moldada com a ponteira de micropipeta maior.
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Figura 3.19: Foto do phantom 1. Sua parte interna foi moldada com a ponteira de uma
micropipeta de 3 segmentos consistindo, da direita para a esquerda, dos formatos
conico, cilindrico (diametro menor) e cilindrico (diametro maior).

Figura 3.20: Foto do phantom 2. Sua parte interna foi moldada com a ponteira de uma
micropipeta de formato conico e seu formato é c6nico

A Figura 3.21 ilustra o phantom 3, o qual é do tipo 2. Sua parte interna foi

moldada com a mesma ponteira de micropipeta utilizada no phantom 1.
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Figura 3.21: (a) Foto com vista frontal do phantom 3, do tipo 2, onde se observa o
orificio moldado pela ponteira de micropipeta e que constituiu a parte interna do
phantom. (b) Vista lateral do phantom 3.

Os phantoms foram dispostos, um de cada vez, em uma cuba com agua em cima
de um suporte. A cuba foi apoiada na plataforma citada anteriormente. O transdutor foi

inserido na cuba com &gua para realizar a aquisicao das imagens 2D.
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4 RESULTADOS

4.1 PHANTOM 1

A Figura 4.1 ilustra uma das imagens do phantom 1, em 2D e com plano de
imagem transversal ao eixo de simetria do phantom, obtidas por meio do BMUs. A
imagem mostra claramente, em tons de cinza, o circulo referente a uma se¢do da parte
interna do phantom. Algumas regides hiperecdicas na imagem referem-se a bolhas de ar
incrustradas na parte externa do phantom. Os sinais de eco presentes na imagem de
BMU s oriundos destas bolhas estdo indicados pelas setas vermelhas com a letra “A”. A

escala na Figura 4.1 estad em centimetro.

Figura 4.1: Imagem de biomicroscopia ultrassonica setorial da segdo transversal do
phantom 1. As regides hiperecoicas, ao redor da superficie da parte interna do phantom,
referem-se a presenca de bolhas de ar incrustradas na regido externa do phantom,
indicadas pelas setas com a letra “A”. A escala esta em centimetros.

A Figura 4.2 ilustra a imagem, em 3D, do phantom 1 gerada a partir de um
conjunto de imagens 2D de BMUs referentes a planos paralelos e consecutivos
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(espagados de 0,1 mm) usando-se 0 programa computacional que gera as imagens em
3D. Na imagem pode-se ver toda a parte interna do phantom em formato de um cone.
Foi realizado imagens 2D de apenas uma parte do phantom devido a limitacdo de
2,54 cm do sistema de posicionamento. A faixa de cores no final da imagem é uma
opcéo para o usuario de escolha da cor que deseja visualizar o volume. No caso das
imagens desta dissertacdo foi utilizada a cor branca. O retangulo cinza acima da faixa de
cores é a regido utilizada nesta imagem do histograma. O histograma é a faixa acima do
retdngulo cinza. O histograma representa o nimero de vezes que cada valor associado

aos voxels esté presente no conjunto de dados. A escala das figuras estdo em centimetro.

Figura 4.2: Imagem de ultrassom do phantom 1 em 3D gerada a partir de um conjunto
de imagens 2D processadas com o programa em Python. Essa imagem mostra a parte
interna, moldada de forma conica, do phantom. A escala esta em centimetros.

A Figura 4.3 mostra outra imagem 3D de US do mesmo phantom exibido na

Figura 4.2, porém de outro angulo e contendo uma vista frontal do phantom.
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Figura 4.3: Imagem de ultrassom do phantom 1 em 3D contendo uma vista frontal do
mesmo. A escala estd em centimetros.

A Figura 4.4 também mostra outra imagem de US 3D do phantom 1, mas de

outro angulo. Nessa imagem pode-se observar também a forma c6nica no phantom 1.
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Figura 4.4: Imagem de ultrassom do phantom 1 em 3D, com vista em diagonal. Pode-se
observar a forma conica do phantom. A escala esta em centimetros.

4.2 PHANTOM 2

A Figura 4.5 ilustra uma das imagens 2D no plano transversal obtida por meio
do BMUs do phantom 2. Essa imagem, assim como a da Figura 4.1, mostra claramente
em tons de cinza o circulo referente a uma secdo do cone feito a base de uma mistura de
gelatina e pd de silica. Nessa imagem do phantom observam-se poucas bolhas de ar
incrustradas na parte externa do phantom, feita apenas de gelatina, correspondentes a

regides hiperecoicas (seta vermelha).



49

Figura 4.5: Imagem 2D do phantom 2 obtida por meio do biomicroscépio ultrassdnico
setorial. A imagem circular corresponde a um corte do phantom 2 transversal ao seu
eixo de simetria, e as regides hiperecoicas referem-se a bolhas de ar. Essas bolhas sdo
indicadas na figura pelas setas vermelhas. A escala estd em centimetros.

A Figura 4.6 ilustra a imagem em 3D gerada pelo conjunto de imagens em 2D
coletadas em planos paralelos e separados de 0,1 mm do phantom 2. Nessa imagem
pode-se observar toda a parte interna do phantom constituida de uma mistura de gelatina
com po de silica. Esta imagem também tem o formato de um cone correspondente ao

formato da ponteira de pipeta usada para molda-lo.
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Figura 4.6: Imagem 3D de ultrassom do phantom 2, gerada a partir de um conjunto de
imagens 2D processadas com o programa em Python. Essa imagem mostra a forma
conica da parte interna do phantom. A escala estd em centimetros.

A Figura 4.7 ilustra uma vista frontal do phantom 2. Observa-se o circulo da

parte do phantom feita com gelatina e pd de silica.
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Figura 4.7: Imagem de ultrassom com vista frontal do phantom 2. A escala esta em
centimetros.

A Figura 4.8 mostra outro angulo da imagem em 3D de US do phantom 2. Nesta
imagem pode-se observar a forma coOnica da parte interna do phantom. Algumas
imagens estdo deslocadas em relacdo ao eixo do phantom devido a um problema de
sincronismo no BMUs e isto aparece como uma distor¢cdo na imagem 3D. Esta distor¢do
aparece somente em uma vista porque ocorreu a falta de sincronismo na aquisicdo das

imagens 2D.
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Figura 4.8: Imagem 3D de ultrassom do phantom 2. Nesta vista ainda pode-se observar
a forma conica da parte interna do phantom. A escala estd em centimetros.

A Figura 4.9 ilustra uma vista lateral da imagem em 3D de phantom 2. Essa
imagem néo ficou de acordo com o esperado devido ao problema citado anteriormente
com relagdo ao sincronismo no sistema de BMUs. Com isso, alguns planos de imagem
2D sdo deslocados em relacdo ao eixo de simetria do cone e tornam a imagem de US
diferente da forma real do phantom. Observa-se também que a imagem como um todo
esta distorcida, a base do cone esta deslocada para a esquerda em relagcdo ao ponto
superior do cone. Isso se deve também ao problema de sincronismo no sistema de
BMUs.
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Figura 4.9: Imagem 3D de ultrassom do phantom 2, em vista lateral. A imagem possui
uma distorgdo de forma devido a um problema de sincronismo do sistema de
biomicroscopia ultrassénica setorial que ocasiona deslocamento dos planos 2D de
imagem em relacdo ao eixo de simetria do cone. A escala estd em centimetros.

4.3 PHANTOM 3

A Figura 4.10 ilustra uma das imagens em US 2D do phantom 3. Observa-se
claramente a parte externa do phantom, formada pela mistura de gelatina com po6 de
silica, que se apresenta hiperecoica e em tons de cinza. J& a parte interna apresenta-se
com a forma de um circulo hipoecoico; no presente phantom constituido por agua
inserida no espaco moldado pela ponteira de uma micropipeta. A seta em vermelho com
a letra “A” aponta a base de sustengdo em que o phantom foi apoiado. J& a seta com a

letra “B” aponta mais um problema gerado pela falta de sincronismo do sistema BMUs.
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Figura 4.10: Imagem de biomicroscopia ultrassonica setorial da segdo transversal do
phantom 3. A parte externa do phantom, formada pela mistura de gelatina com pé de
silica, que se apresenta hiperecoica e em tons de cinza. J& a parte interna apresenta-se
com a forma de um circulo hipoecoico. A seta em vermelho com a letra “A” na imagem
aponta a base em que o phantom foi colocado. J4 a seta com a letra “B” aponta mais um
problema gerado pela falta de sincronismo do sistema biomicroscopia ultrassbnica
setorial. A escala estd em centimetros.

A Figura 4.11 ilustra a imagem em 3D do phantom 3. Na imagem pode-se
observar a forma cilindrica do phantom formado pela parte externa. Observa-se também
que em relacdo ao eixo Y, o phantom tem uma curvatura em ambos os lados, de um
lado concavo e do outro convexo, e isso se deve ao fato do phantom estar apoiado em

uma base pelas suas extremidades e por causa de seu peso observa-se a curva.
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Figura 4.11: Imagem 3D de ultrassom do phantom 3. A imagem mostra apenas a parte
exterior do phantom, que é hiperecoica por ser formada pela mistura de gelatina com po
de silica. Curva em relacéo ao eixo X se deve ao peso do proprio phantom apoiado em
uma base. A escala estd em centimetros.

A Figura 4.12 ilustra a vista frontal da imagem em 3D do phantom 3. Pode-se

observar o orificio, anecoico, no phantom que tem um formato conico.
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Figura 4.12: Imagem 3D de ultrassom do phantom 3 com vista frontal. Pode-se observar
o orificio, anecoico, correspondente a parte interna do phantom que foi moldada pela
ponteira (conica) de uma micropipeta. A escala esta em centimetros.

A Figura 4.13 ilustra a mesma imagem em 3D do phantom 3, mas vista de outro
angulo. Nesta imagem pode-se observar a regido externa, hiperecoica em tons de cinza,
do phantom e a parte interna de forma conica e anecoica. Nesta imagem, pode-se
observar o interior do phantom porque o operador do programa de geracdo de imagens
3D escolheu uma regido diferente do histograma, utilizando voxels com menor

opacidade.
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Figura 4.13: Imagem 3D de ultrassom do phantom 3. Nesta vista pode-se observar a
forma conica da parte interna do phantom que é anecoica. A escala esta em centimetros.
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5 DISCUSSAO

Com esses resultados pode-se futuramente medir as dimensdes de um masculo
lesionado da pata de um rato antes e depois de alguma intervencdo terapéutica, para
conferir se houve alguma regeneracdo muscular e portanto alguma eficacia da terapia.
Além disso, pode-se também realizar imagens em 3D de melanomas e medir suas
principais dimensdes para com isto definir, de forma ndo invasiva, 0 seu grau de

malignidade.

Na presente dissertacdo foi desenvolvido um sistema de imagens 3D de BMU,
baseando-se no aprimoramento de um sistema de BMUs ja implementado. Basicamente,
foi incorporado ao BMUs um sistema de posicionamento, em dois eixos ortogonais, de
precisdo para a obtencdo de planos de imagens 2D de BMUs paralelos e de igual
espacamento entre si. Adicionalmente, foi incorporado ao programa computacional, em
LabView, do BMUs uma parte destinada ao controle de movimento do sistema de
posicionamento e outra ao armazenamento de todos os quadros de imagens 2D de
BMUs correspondentes aos planos de imagens 2D de BMUs paralelos e igualmente
espacados entre si. Para a obtencdo das imagens 3D, € executado um outro programa

computacional que realiza a renderizacdo volumétrica baseada em textura.

Esse sistema de BMUs-3D destina-se, no momento, a obtencdo de imagens de
gastrocnémio de ratos, cujas dimensbes tipicas sdo da ordem de 20 mm de
comprimento, 10 mm de largura maxima e 3,0 mm de espessura maxima. Para isso, esse
sistema foi concebido para gerar imagens com comprimento e largura de 25,4 e 15 mm,
respectivamente, dimensdes essas compativeis com as respectivas dimensdes do
masculo do animal. JA& com relacdo a altura das imagens, a mesma depende da
profundidade de campo do transdutor de ultrassom empregado. No presente caso, foi
utilizado um transdutor com profundidade de campo de 1,7 mm. Com esse valor, menor
do que a espessura maxima tipica do musculo (aproximadamente 3,0 mm), ha uma
tendencia de se gerar uma imagem mais focalizada na profundidade do musculo onde
estd o foco do feixe de ultrassom. No entanto, esse efeito fica minimizado pela

compressdo logaritmica dos sinais de eco antes da construcdo da imagem.

Com o intuito de testar a capacidade do sistema de BMUs-3D para gerar

imagens de estruturas com dimensGes compativeis com aquelas do musculo
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gastrocnémio, foram realizados testes experimentais para a obtencdo de imagens de
phantoms com dimensdes proximas daquelas do masculo. Nesse caso, para 0s phantoms
1 e 2, do tipo 1, a parte conica foi moldada com ponteira de micropipeta menor cujo
diametro externo varia de 0,85 a 6,9 mm entre ambas as extremidades. J& o phantom 1,
do tipo 2, foi moldado com ponteira de micropipeta maior cujo diametro externo varia
de 1,6 a 9,6 mm. Com o “empilhamento” de cada conjunto de imagens (254) 2D
tomadas em planos paralelos, espacados de 0,1 mm, e transversais ao eixo longitudinal
de cada tipo de phantom, foram geradas as imagens em 3D ilustradas nas Figuras 4.2,
4.6 e 4.13, nas quais pode-se observar claramente o formato conico das partes internas
dos phantoms, moldadas por ponteiras de micropipetas.

Nas Figuras 5.1 e 5.2 foram superpostos os tracados, em vermelho e na mesma
escala de dimensdo da imagem do phantom, ilustrando o formato das ponteiras de
micropipeta usadas para moldar a parte interna dos phantoms 1 e 2, respectivamente. Os
tracados das ponteiras de micropipeta sobrepostos nas imagens em 3D dos phantoms
demonstram uma concordancia entre as dimensdes da imagem e da ponteira real.
Observa-se, ainda, que o formato da parte interna, cénica, dos phantoms 1 e 2 segue
razoavelmente o da ponteira usada para a moldagem. Além disso, observa-se que a
imagem do phantom da Figura 4.2 tem dimensdes variando entre 2,5 e 7,45 mm, o que
confirma a capacidade do sistema de BMUs-3D em termos de resolucdo espacial
adequada para gerar imagens de estruturas com dimensdes de até 10 mm, compativel

com as dimensdes do musculo.
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Figura 5.1: Sobreposicdo do contorno (em vermelho) da ponteira de micropipeta usada
para moldar o phantom 1 com sua imagem 3D de ultrassom. Observa-se um casamento
bem préximo entre o formato da parte interna do phantom 1 e o da ponteira usada para
molda-la.
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Figura 5.2: Sobreposicdo do contorno (em vermelho) da micropipeta usada para moldar
0 phantom 2 com sua imagem 3D de ultrassom. Observa-se um casamento bem
préximo entre o formato da parte interna do phantom 2 e o da ponteira usada para
molda-la.

A geracdo de imagens 3D de US envolve custo computacional e arquitetura de
maquina superiores ao que se consegue com a geracao de imagens 2D. Isto gera uma
argumentacdo em desfavor ao emprego clinico do US-3D levando-se em conta a relagédo
custo-beneficio para a geracdo de imagens 3D versus 2D. Uma revisdo das
potencialidades do uso clinico de imagens 3D-US foi apresentada por Nelson e
Pretorious (1998) onde varios dos aspectos discutidos por esses autores sdo atuais em
termos de justificativa de emprego clinico e do que se faz para o aprimoramento da

técnica de geragdo de imagens 3D-US.
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Uma das grandes vantagens na geracdo das imagens 3D-US esta na possibilidade
de determinar o volume de determinados 6rgdos ou lesGes. Isso tem implicagdes, por
exemplo, no planejamento de tratamento como também na monitoracdo da resposta de
tumores a terapia. Com relacdo ao musculo, a ressondncia magnética (RM) ¢é
considerada o padrdo ouro para a medi¢do direta de volume e comprimento muscular, in
vivo. No entanto, além do seu alto custo esta modalidade de imagem necessita um
tempo elevado para realizar a aquisi¢do das imagens e em alguns casos € necessaria a
sedacdo do paciente. Assim, a determinacdo direta de imagem 3D-US torna-se mais

favoravel em relacdo ao emprego de RM.

Um dado importante a ser considerado na obtencdo de imagens de US-3D é o
tempo necessario para a geragdo das mesmas. No passado, esse tempo chegou a situar-
se entre 30 e 40 minutos para a geracdo de imagens de US-3D do sistema pelvicalicial
in vitro (GHANI et al., 2008). Nesse caso a geracdo das imagens 3D baseava-se em
duas etapas distintas: a aquisi¢cdo dos quadros de imagem 2D, a reconstrucdo da imagem
3D e sua posterior visualiz¢do. Hoje, € possivel realizar a reconstrucao e a visualizagdo
de volume simultaneamente com a aquisicdo de dados. Para isso, Dai et al. (2010)
utilizaram um sistema de microcomputador pessoal com processador Intel Core2 1.86
GHz e uma GPU NVIDIA GeForce 8800 GT encarregada do processamento dos sinais
para as etapas de reconstrucdo e de renderizacdo volumétrica, amabas por incremento de
volume e a renderizacdo. Esses autores conseguiram imagens de US-3D com dimens6es
de 256x256%256 voxels, a partir de imagens 2D de 480x413 pixels, numa taxa de
10,5 imagens por segundo.

O tempo de aquisicdo/armazenamento das 254 imagens 2D foi de 8 minutos e o
tempo para reconstrucdo e visualizacdo de volume foi de 1 minuto. Uma vez gerada a
imagem 3D, a rota¢do da mesma para visualiza¢do em diferentes angulos é praticamente
instantdnea. Nota-se portanto que para esse sistema de BMUs-3D o ponto critico no
tempo total para a geracdo de imagens 3D é a aquisicdo/armazenamento dos quadros de
imagens 2D. Mesmo assim, esse intervalo de tempo da ordem de 8 minutos ndo
compromete a utilizagdo prevista para o sistema de BMUs-3D, uma vez que o animal

estara anestesiado por um periodo que pode chegar até 40 minutos.

Ja com relacédo a outros trabalhos relacionados com aplicagdes de BMU-3D, a

literatura relata o seu uso, in vivo, para a caracteriz¢ao do corpo ciliar e a iris posterior,
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de forma a quantificar alteragdes de configuracdo do corpo ciliar durante sua
acomodagdo (STACHS et al., 2002). Nesse trabalho, os autores usaram um
equipamento comercial de BMU (Modelo 840; Humphrey Instruments, Carl Zeiss
Group, Alemanha) com um sistema de posicionamento controlado por computador, para
realizar a obtencdo de imagens 2D em planos paralelos compreendidos numa varredura
com 2,5mm de comprimento. Cada quadro de imagem de BMU foi gerado com
256x1024 pixels, que depois foram convertidos para 440x440 pixels ap6s um sistema de
captura de imagem. Foi utilizado um software comercial para a renderizacdo de volume
e 0s autores ndo especificaram o tempo de processamento para a geragdo das imagens
3D. mesmo assim, pode-se obervar que eles utilzaram uma quantidade de dados muito

menor daguela usada para a geracdo das imagens de BMUs-3D do presente trabalho.

Outra utilizacdo de imagens de BMU-3D foi relatada por Shemesh et al. (2007)
para a descricdo da morfologia 3D de biofilmes durante o crescimento, in vitro, de
Streptococcus mutans. Para o referido trabalho os autores usaram um equipamento
comercial de BMU (Vevo 770; Visualsonics, Toronto, Canada) operando em 55 MHz.
A geracdo de imagens 3D foi baseada na captura de imagens 2D, usando um sistema
motorizado para deslocar o transdutor numa dirag@o perpendicular ao plano de imagem,
e 0s dados para uma imagem de 8x8x10mm foram coletados em 10 segundos de
varredura. Os autores ndo informaram o tempo de processamento necessario para a
renderizacdo da imagem volumétrica. Esse trabalho, assim como o anterior, tratou de
investigar uma regido de interesse com volume menor do que se pretende analisar com o
sistema de BMUs-3D. Com isso, nesse dois ultimos trabalhos citados a geracdo de
imagens 3D envolveu uma quantidade muito menor de dados, quando comparado com

as imagens geradas pelo BMUs-3D, para a geracdo das imagens de BMU-3D.

N&o foram encontrados, na literatura, trabalhos relacionados com a obtencdo de
imagens de BMU 3D para pequenos animais e suas estruturas musculares. Foi apenas
encontrado o relato da determinacdo do volume de musculos de cdes, in vivo, usando
US-3D com a técnica de varredura a mao livre para a obtencdo de multiplas imagens 2D
(WELLER et al., 2007). Esses autores compararam seus resultados para o volume
muscular obtidos por US-3D com o0s resultados baseados em tomografia
computadorizada e concluiram que o US-3D gera resultados precisos e acurados, sendo



64

portanto uma técnica inovativa que permite a determinacdo objetiva de volume

muscular in vivo.

Sendo assim, ndo foi possivel comparar as caracteristicas do atual sistema com
outras de trabalhos distintos e envolvendo a obtencdo de imagens volumétricas de
6rgdos de pequenos animais. Mesmo assim, de acordo com as dimensfes dos phantoms
usados no presente trabalho, o sistema de BMUs-3D esta rpeparado para a geracéo de

imagens de BMU-3D compativeis com dimensfes do muasculo gastrocnémico de ratos.

As imagens obtidas com o sistema de BMUs-3D ndo passaram por nenhum
processamento. Conforme Forsberg et al. (2010) é possivel melhorar a qualidade das
imagens através de técnicas de processamento baseadas em filtragem adaptativa ndo-
estacionaria para a remocdo de speckle e ruido, enquanto mantendo as estruturas das

imagens.

Além da possibilidade de melhorar a qualidade das imagens através técncicas de
processamento, trabalhos futuros com o sistema de BMUs-3D deverdo incluir a
segmentacdo e deteccdo de bordas, para com isso chegar-se a determinacdo do volume
de uma determinada regido de interesse, como é o caso da medicdo volumétrica do
musculo do gastrocnémio de ratos submetidos em um processo de regeneracao tecidual

apos lesdo do masculo.

Comparando-se a forma de como os resultados obtidos no presente trabalho em
relacdo ao que foi relatado na literatura, observa-se que o sistema de BMUs-3D esta
levando um tempo muito maior para gerar as imagens de BMU-3D. Para esse tempo
diminuir deverd haver uma modificacdo substancial do sistema de varredura mecénica
do transdutor de ultrassom para a obtencdo dos mdltiplos planos de imagens 2D

paralelos.
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6 CONCLUSAO

Diante dos resultados obtidos nesta dissertacdo nota se que o sistema de BMUs
em conjunto com o0s programas de aquisicdo de imagens em 2D e 0 de geracdo de
imagens em 3D € capaz de gerar imagens em US em 3D de phantoms para

biomicroscopia ultrassdnica, com formas e dimensdes relativas calibradas.
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8 ANEXOS

8.1 ANEXO |

Este anexo € basicamente um manual de usuério para o programa de geracdo de
imagens 2D escrito em LabVIEW.

Ao clicar no icone do arquivo do programa de geracdo de imagens 2D chamado
“Geracdo de Imagens 2D” abre-se a tela de comandos do BMUs e visualizagdo das
imagens. Apos o usuario clicar na seta abaixo do menu ‘Edit’ para executar o programa,
a tela (Figura 8.1) para a configuracdo de parametros como ‘DOF’ e ‘df* aparece. Ao

terminar a configuragdo o usudrio deve clicar em ‘CONFIRMA’.

Configuracédo Vertical | Configurag@o Horizontal | Caracteristicas Transdutor | Configuracgé@o Trigger

é 250,00E+6 External TRIG

Figura 8.1: Tela de configuracdo dos parametros iniciais do programa em LabVIEW
usado no biomicroscopio ultrassénico setorial

Assim que o usudrio clicar em ‘CONFIRMA’ uma segunda tela ird aparecer,
como na Figura 8.2 onde pode-se observar em tempo real, a imagem em 2D de BMU do
meio em analise. Para controlar o contraste e o nivel de ruido existem 2 barras de

controle mostradas na Figura 8.3.
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Figura 8.2: Display de visualizagdo da imagem
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Figura 8.3: Controles de contraste e ruido da imagem de BMUSs.

Ja a tela da Figura 8.4 mostra os controles principais para a aquisicdo das
imagens 2D de BMUs. O primeiro passo € clicar em ‘MOTOR ON’ para habilitar o
motor 1 (eixo X) do sistema de posicionamento. No parametro 'Eixo' passar para ‘2’ e
clicar novamente em ‘MOTOR ON’ para habilitar o motor 2 (eixo Y). A seguir deve-Se
clicar em ‘JOYSTICK ON’ para habilitar o Joystick (o LED em verde devera acender
para indicar que o Joystick estd habilitado). Com o Joystick é possivel realizar uma
varredura da regido desejada para a aquisicdo das imagens 2D de BMU. Ao ser
escolhida o primeiro ponto ao longo do eixo Y com o Joystick, deve-se clicar em
‘DEFINIR POSICAO INICIAL’. Apos essa definigdo, deve-se chegar na posicao que se
deseja realizar o ultimo ponto ao longo do eixo Y com o Joystick e clicar em ‘DEFINIR

POSICAO FINAL’. Depois de realizar estas defini¢cdes, pode-se escolher a distancia
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entre cada plano de imagem que sera adquirida em ‘Passo’ ¢ o tempo de espera que sera
seguido entre cada aquisicdo de imagem (este tempo é necessario apenas para proteger o
sistema de posicionamento e para adquirir uma imagem com o sistema de
posicionamento parado). Com a selecdo do tamanho do passo, 0 nimero de passos sera
calculado pelo programa. O usuario também deve definir o diretério em que as imagens
2D de BMU serao armazenadas em ‘Caminho para as imagens’ e também o nome que
sera dado aos arquivos das imagens em ‘nome da imagem’. O ‘fator’ se refere a
qualidade da imagem, o valor 3 pré determinado mostra uma imagem com menos pixels
que a original, mas sem perda de qualidade. O parametro ‘angulo’ deve ser determinado
também pelo usuario, e indica o angulo de abertura do setor varrido pelo feixe do

transdutor durante a varredura. O valor méximo do angulo € de 14,6°.

Ao se definirem tais pardmetros o usudrio deve clicar em ‘VOLTAR PARA
POSICAO INICIAL’ e em seguida em ‘ADQUIRIR’ para comecar a aquisicio das
imagens 2D. O tempo de processamento do programa varia de acordo com o nimero de
imagens a serem adquiridas e o tempo de espera de aquisi¢cdo entre cada imagem.

Durante a execugdo do programa “Gerag¢ao de Imagens em 2D”, sdo geradas as
escalas para a imagem 3D. No caso atual, largura (eixo X), profundidade (eixo Y) e
altura (eixo Z). A largura é determinada em funcéo do angulo, da distancia focal e da
DOF. A profundidade é determinada em funcdo do nimero de planos de imagens 2D e
do passo entre eles. Por ultimo, a altura ¢ determinada em funcdo da DOF. Os valores
para essas escalas, normalizados pela profundidade sdo apresentados na tela da Figura
8.4.
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Figura 8.4: Tela de configuragcdo de alguns pardmetros e controle do sistema de
posicionamento, do angulo de varredura do feixe de ultrassom e de armazenagem das
imagens 2D de biomicroscopia ultrassonica.
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8.2 ANEXO II

Este anexo é basicamente um manual de usuério para executar o programa de

geracdo de imagens 3D escrito em Python.

Ao clicar no icone do arquivo do programa “Geracao de Imagens 3D abre-se
uma janela, mostrada na Figura 8.5. O usuério deve digitar a dimensdo normalizada para
a largura da imagem 3D, apresentada na tela da Figura 8.4 ao se executar 0 programa
“Geragdo de Imagens em 2D”. De forma andloga, o usudrio deve também digitar as
escalas normalizadas para a altura e depois para a profundidade. As Figuras 8.6 e 8.7
mostram, respectivamente, as janelas para a entrada dos valores normalizados da altura

e da profundidade e que devem ser digitados pelo usuario.

Digite a largura:

| oK I Cancel |

Figura 8.5: Janela de digitacdo da largura, normalizada, para a imagem 3D.

Digite a profundidade:

| QK I Cancel |

Figura 8.7: Janela de digitacdo da profundidade, normalizada, para a imagem 3D.
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Apds o usuario digitar os trés parametros ilustrados na Figura 8.5 a janela
(Figura 8.8) com o diretério contendo os arquivos do conjunto das imagens em 2D

geradas pelo LabVIEW deve ser selecionado e clicar em ‘OK’.

Procurar pasta @

Selecione o diretorio das imagens

i
|

[=) <g» Disco local (C:) A
#-{7) 04e4b7852a6a0bbef78d42acal
= _:) Arquivos de programas
{3 BCC
#-{7) Documents and Settings
- Intel
#-{7) NVIDIA
#-{7) Python27
{C3) RECYCLER

= Swekem Maliime Trfarmakion

[ OK ][ Cancelar ]

Figura 8.8: Janela para a selecdo do diretério contendo os arquivos das imagens 2D
usadas para compor uma imagem 3D.

Apds a selecdo do diretério das imagens 2D o usudrio deve digitar o nimero da
ultima imagem 2D que ele gostaria de incluir na geracdo da imagem 3D. Como exemplo
tem-se o nome da Ultima imagem 2D gerada pelo programa LabVIEW ¢ “imagem245”,
0 nimero 245 deve ser digitado e logo ap6s deve-se clicar em’OK’. A seguir aparee
uma janela (Figura 8.9) onde deve-se digitar o nome dado pelo usuario aos arquivos das
imagens 2D geradas pelo programa LabVIEW. No caso do exemplo “imagem245”, o
usuario deve digitar “imagem” na janela da Figura 8.10. Assim, que o usuario clicar em

‘OK’ e esperar alguns segundos a imagem 3D sera gerada.
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Test g@@

Digite o numero da ultima imagem:

| OK I Cancel I

Figura 8.9: Janela de digitacdo do nUmero da Gltima imagem.

Digite o nome da imagem

| QK | Cancel I

Figura 8.10: Janela de digitacdo do nome do arquivo contendo as imagens 2D de
biomicroscopia ultrassonica.

Abaixo esta a programacgdo em Python. O primeiro programa, chamado pelo
programa principal, realiza a renderizagdo do volume. Ja o segundo programa é o

programa principal.
PROGRAMA DE RENDERIZACAO DO VOLUME

import Image

def readVolumeRaw(nx,ny,nz,filename):
"""Reads volume data from a binary 'raw’ file, i.e., with no header.
nx,ny and nz contain the dimensions of the voxel grid and
filename the name of the file. Returns a 3D array of bytes.

data = fromfile(filename, dtype='ul’)
assert(data.shape == (nx*ny*nz,))
data.shape = (nz,ny,nz)

return data

def readVVolumeFromimages(firstslice, lastslice, filenamepattern):
""Reads volume data from a series of image files with names
obtained by using filenamepattern as a format
for the slice number. Thus, if filenamepattern is "file%d.jpg",
and firstslice and lastslice are 1 and 10, respectively, then
files "filel.jpg" thru "file10.jpg" are generated and read from.
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All images should have the same size.

The contents of all images is stored into a 3D array of bytes
which is returned.

# Open the first image to get the width and height
fname = filenamepattern%firstslice

im = Image.open(fname)

nx, ny = im.size[0],im.size[1]

# Allocate array for the texture
data = zeros((lastslice-firstslice+1,ny,nx), dtype='ul’)

# Read the slices from several files

for i in range(firstslice, lastslice+1):
filename = filenamepattern%i
im = Image.open(filename)
assert (nx==im.size[0] and ny==im.size[1])
imgdata = array(tuple(im.getdata()), dtype="ul’)
print filename
imgdata.shape = (nx, ny)
data[i-firstslice]=imgdata

# Return the read volume
return data

def readVVolumeFromColorimages(firstslice, lastslice, filenamepattern,
resize=False):
""'Reads volume data from a series of image files with names
obtained by using filenamepattern as a format
for the slice number. Thus, if filenamepattern is "file%d.jpg",
and firstslice and lastslice are 1 and 10, respectively, then
files "filel.jpg" thru "file10.jpg" are generated and read from.

All images should have the same size.

The contents of all images is stored into a 3D array of bytes
which is returned.

The resize flag, if true, will reduce the images so that no
dimension will be greater than 512.

# Open the first image to get the width and height
fname = filenamepattern%firstslice

im = Image.open(fname)

nx, ny = im.size[0],im.size[1]



# Obtain new dimensions if resizing
if resize:
if nx>512: nx =512
if ny>512: ny = 512
if (nx,ny) == (im.size[0], im.size[1]): resize = False

# Allocate array for the texture
data = zeros((lastslice-firstslice+1,nx,ny), dtype='ul’)

# Read the slices from several files
for i in range(firstslice,lastslice+1):
filename = filenamepattern%i
print filename
im = Image.open(filename)
if resize: im = im.resize((nx,ny), Image.BILINEAR)
assert (nx==im.size[0] and ny==im.size[1])
#lista = [(r,) for r,g,b in tuple(im.getdata())]
#imgdata = array(lista, dtype='ul’)
imgdata = array (tuple(im.convert("L").getdata()), dtype='ul")
imgdata.shape = (nx, ny)
data[i-firstslice]=imgdata

# Return the read volume
return data

PROGRAMA PRINCIPAL

from numpy import *

from OpenGL.GL import *

from OpenGL.GLUT import *

import Image

from transferfunction import TransferFunction

from arcball import ArcBall

from volumereader import *

import Tkinter, tkFileDialog, tkMessageBox, tkSimpleDialog

# Number of slices to use for composition
nslices = 300

# Alpha increment from one slice to the other
basealpha =1

# screen size
width = height = 600

# Volume aspect ratio
root = Tkinter.Tk()
root.withdraw()

78
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largura = tkSimpleDialog.askfloat('Test', 'Digite a largura: ")

altura = tkSimpleDialog.askfloat('Test', 'Digite a altura: ")

profundidade = tkSimpleDialog.askfloat('Test', 'Digite a profundidade: ")
aspectRatio = largura, altura, profundidade

# current mouse position
mousex, mousey = 0,0

# current rotation matrix
rotmatrix =[1,0,0,0,0,1,0,0,0,0,1,0,0,0,0,1]

# Default color ramps for creating the transfer function
ramps = [(60,20,1,1,1,1.0)]

# Some colors for use in the transfer function editting interface
colors =]
bands =0, 0.5, 1.0
for r in bands:
for g in bands:
for b in bands:
if r+g+b>=1: colors += [(r,g,b)]

# The currently selected color which will be used for adding another ramp
# to the transfer function
curcolor = (1,1,1) #white

# Whether to display the Transfer Function editing interface
showTransferFunction = True

# Whether to display the Histogram
showHistogram = True

def display():
""'Display Callback function
glClear (GL_COLOR_BUFFER_BIT)

# Draw the volume

glEnable (GL_TEXTURE_3D)

glEnable (GL_BLEND)
glBindTexture(GL_TEXTURE_3D, tex3D)

glColor4f (1,1,1,basealpha)
glBegin (GL_QUADS)

for ir in range (nslices):
for x,y,s,tin ((-1,-1, -0.4, -0.4),



(1,-1,1.4,-0.4),

(1, 1,1.4,1.4),

(-1,1,-0.4, 1.4)):
glTexCoord3f(s,t,-0.4+ir*1.8/nslices)
glVertex3f(x,y,0)

glEnd()
glDisable (GL_TEXTURE_3D)

if showHistogram:

#

# Draw a frequency histogram

#

glDisable(GL_BLEND)

global counts, maxcount

dx = 2.0/len(counts)

glColor4f(1,1,1,1)

for i,count in enumerate(counts):
X =-1+i*dx
h = min(1,count*1.0/maxcount)
glRectf (x,-0.7, x+dx, -0.7+0.1*h)

if showTransferFunction:
#
# Draw the Transfer Function editing interface
#

# display a bar with the transfer function
glEnable (GL_TEXTURE_1D)
glBindTexture (GL_TEXTURE_1D, tex1D)
glEnable(GL_BLEND)
glMatrixMode (GL_TEXTURE)
glPushMatrix()
glLoadldentity()
glColor3f(1,1,1)
glBegin (GL_QUADS)
for x,y,s in ((-1,-0.9, 0),
(1,-0.9, 1),
(1,-0.7, 1),
(-1,-0.7, 0)):
glTexCoord2f(s,0)
glVertex2f(x,y)
glEnd()
glPopMatrix()

# Display a small rectangle with the current color
# underneath the bar position which will be editted
# if the mouse button is pressed

glDisable (GL_TEXTURE_1D)
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glDisable (GL_BLEND)
glColor3f(*curcolor)

X =mousex * 2.0 / width - 1
y=-0.9

glRectf (x-0.05,y-0.05, x+0.05, y)

# Display a small colored bar at the bottom of the
# screen so that a color can be chosen by clicking
#onit
ncolors = len(colors)
dx = 2.0/ncolors
for i,color in enumerate(colors):

X =-1+ i*dx

glColor3f(*color)

glRectf (x,-0.95, x+dx, -1.0)

glutSwapBuffers()

def reshape(w,h):
""'Callback called for window resize operations.
global width, height
width, height = w,h
glViewport (0,0,w,h)

def mouse(button,state,x,y):
"""Mouse Callback for button press/button release events."""
global mousex, mousey, ramps, curcolor, archall
if state == GLUT_DOWN:
if button == GLUT_LEFT_BUTTON:
# Rotate scene
arcball = ArcBall ((width/2,height/2,0), width/2)
MOousex, mousey = X, y
glutMotionFunc (rotateVVolume)
elif button == GLUT_RIGHT_BUTTON:
MOousex, mousey = X, Yy
if y>height*0.975:
# clicked on the color bar: select a new color
icolor = max(0, min (len(colors)-1, x*len(colors)/width))
curcolor = colors [icolor]
glutMotionFunc (None)
else:
# clicked elsewhere on the screen: add a new
# ramp to the transfer function and mouse dragging will
# adjust its alpha value and width
ramps += [(mousex*256/width,0)+curcolor+(0,)]
glutMotionFunc(adjustramp)
glutPostRedisplay()



82

else:
# Do nothing on other button click
glutMotionFunc (None)
elif button == GLUT_RIGHT_BUTTON:
# 3D texture is reloaded only after releasing the right mouse button
global data
load3DTexture(data)
glutPostRedisplay()

def adjustramp (X,y):
""Callback for mouse dragging while editing the
transfer function.
global ramps, data
center = mousex*256/width
rampwidth = abs (x*256/width - center)
alpha = max (0, min (1.0, (mousey-y)*2.0/height))
ramps [-1] = (center,rampwidth)+curcolor+(alpha,)
modifyTransferFunction()
load1DTexture()
glutPostRedisplay()

def mousehover (X,y):
"""Callback for mouse motion.
global mousex, mousey
MOousex, mousey = X, y
glutPostRedisplay()

def setTransformation():
""'Sets up the proper texture transformation Matrix"""
glMatrixMode(GL_TEXTURE)
glLoadldentity();
glTranslate(0.5,0.5,0.5)
glScalef (1.0/aspectRatio[0], 1.0/aspectRatio[1], 1.0/aspectRatio[2]);
glTranslate(-0.5,-0.5,-0.5)
glMultMatrixf(rotmatrix);

def rotateVolume(x,y):
"""Mouse callback for mouse drag with left button events. Rotates
the volume using an Arcball interaction abstraction.™""
global mousex,mousey, arcball, rotmatrix
angle, axis = arcball.rot (mousex, height-mousey, X, height-y)
MOuSex,mousey = X,y
gIMatrixMode(GL_TEXTURE)
glLoadldentity()
glMultMatrixf (rotmatrix)
glTranslatef(0.5,0.5,0.5)
glRotatef(-degrees(angle),*axis)
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glTranslatef(-0.5,-0.5,-0.5)

rotmatrix = glGetDoublev (GL_TEXTURE_MATRIX)
setTransformation()

glutPostRedisplay()

def keyboard(ch,x,y):
""'Callback for keyboard strokes.""
key = ord(ch)
if key==27: # Escape
exit(0)
elif key==32: # Space -> Toggles the display of transfer function
global showTransferFunction
showTransferFunction = not showTransferFunction
glutPostRedisplay()
elif ch in "hH": # h -> Toggles the display of the histogram
global showHistogram
showHistogram = not showHistogram
glutPostRedisplay()
elif key in (8,127): # Backspace, Del
global ramps, data
if len(ramps)>0:
ramps.pop()
modifyTransferFunction()
load1DTexture()
load3DTexture(data)
glutPostRedisplay()

def initTextureEnvironment():
""Initializes several opengl variables related to textures.""
glPixelStorei(GL_UNPACK_ALIGNMENT, 1);
glPixelStorei(GL_PACK_ALIGNMENT, 1);

glTexParameteri(GL_TEXTURE_3D, GL_TEXTURE_MIN_FILTER,
GL_LINEAR)

glTexParameteri(GL_TEXTURE_3D, GL_TEXTURE_MAG_FILTER,
GL_LINEAR)

glTexParameteri(GL_TEXTURE_3D, GL_TEXTURE_WRAP_S,
GL_CLAMP_TO_BORDER)

glTexParameteri(GL_TEXTURE_3D, GL_TEXTURE_WRAP_T,
GL_CLAMP_TO_BORDER)

glTexParameteri(GL_TEXTURE_3D, GL_TEXTURE_WRAP R,
GL_CLAMP_TO_BORDER)

glTexParameteri(GL_TEXTURE_1D, GL_TEXTURE_MIN_FILTER,
GL_LINEAR)

glTexParameteri(GL_TEXTURE_1D, GL_TEXTURE_MAG_FILTER,
GL_LINEAR)



glTexParameteri(GL_TEXTURE_1D, GL_TEXTURE_WRAP_S,
GL_CLAMP_TO_BORDER)

glBlendFunc(GL_SRC_ALPHA, GL_ONE_MINUS_SRC_ALPHA)

glEnable(GL_BLEND)

glTexEnvf( GL_TEXTURE_ENV, GL_TEXTURE_ENV_MODE,
GL_MODULATE)

def create3DTexture ():
""'Creates a new 3D texture object, binds it and returns its name.
tex = glGenTextures(1)
glBindTexture(GL_TEXTURE_3D, tex)
return tex

def load3DTexture (data):
""" Creates a 3D texture from an input 'data’ array, which
should be a 3D array of bytes.

# Obtain geometry from the data array shape
nz,ny,nx = data.shape

# Create texture
glTexlmage3D (GL_TEXTURE_3D, #

0, # level

GL_RGBA, # internal format
nx, # width

ny, # height

nz, # depth

0, # border

GL_COLOR_INDEX, # format

GL_UNSIGNED_BYTE, #type

data) # data
setTransformation()

def createlDTexture ():
""'Creates a one-dimensional texture object and returns it."""
tex = glGenTextures(1)
glBindTexture(GL_TEXTURE_1D, tex)
return tex

def load1DTexture():
""'Loads a one-dimensional texture for colormap indices
with a ramp from 0 to 255.

# Array of bytes with values from 0 to 255
ramp = array(range(256),dtype="ul’);
# Create texture



glTexlmagelD (GL_TEXTURE_1D, #

0, # level

GL_RGBA, # internal format
256, # width

0, # border

GL_COLOR_INDEX, # format
GL_UNSIGNED BYTE, #type
ramp) # data

def modifyTransferFunction():
""'Regenerates the transfer function from the values in ramps."""
global tf, ramps
tf = TransferFunction()
for ramp in ramps:
tf.addRamp(*ramp)
tf.load()

def genHistogram(data):
""'Generates an histogram of the data array.
Stores in global variable counts the frequency of each
scalar value (from 0 to 255) and in variable maxcount
the maximum frequency for all values other than 0."""
bins = range(256)
global counts,maxcount
counts,bins = histogram(data,bins)
maxcount = max(counts[1:254])

#
# Main Program
#

# OpenGL initialization

glutinit(sys.argv)

glutinitDisplayMode(GLUT_RGBA | GLUT_DOUBLE)
glutinitWindowsSize(width, height)
glutCreateWindow(""Test")

glutDisplayFunc(display)

glutReshapeFunc(reshape)

glutMouseFunc (mouse)
glutPassiveMotionFunc(mousehover)
glutkeyboardFunc(keyboard)

# Read data and set texture

dire = tkFileDialog.askdirectory(parent=root,initialdir="/"title="Selecione o
diretorio das imagens')

numero = tkSimpleDialog.askinteger(‘Test', 'Digite o numero de imagens: ')

nome = tkSimpleDialog.askstring('Test', ‘Digite 0 nome da imagem *)

diretorio = dire + /' + nome + '%03d.jpg’
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data = readVolumeFromColorimages (0,numero,diretorio, True)
genHistogram(data)

# Set Transfer function

modifyTransferFunction()

# Set textures

tex3D = create3DTexture ()
load3DTexture(data)

tex1D = createlDTexture ()
load1DTexture()
initTextureEnvironment()
print "Set textures"
glutMainLoop()



