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GLOSARIO

Es la descomposiciéon del rango de frecuencias que

contiene una senal.

La funcion Delta de Kronecker, es una funcién de
dos variables, la cual tiene valor de 1 si se cumple
la condiciéon de que ambas variables son iguales, y
tiene un valor de 0 para cualquier otro caso. La
notacion matematica de la delta de Kronecker es la

siguiente ;.

Efecto que se produce cuando existe una fuente de
sonido en movimiento con respecto a un medio, un
receptor en movimiento respecto a un medio o
ambos. El resultado de esto es un cambio en

frecuencia entre la onda transmitida y la recibida.

Es un fenémeno fisico por el cual aparece una
diferencia de potencial eléctrico entre las caras de
un cristal cuando este se somete a una presion

mecanica o viceversa.

Ley fisica que afirma que el producto del indice de
refraccion del primer medio, y el seno del angulo de
incidencia de un rayo, es igual al producto del
indice de refraccion del segundo medio, y el seno

del angulo de refraccion.
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Ondas

electromagnéticas

Ruido blanco gaussiano

Senal analitica

Transductor ultrasénico

Transformada de Fourier

Ondas producidas por la oscilacion o la aceleracion
de una carga eléctrica y que no necesitan un medio
material para propagarse. Estas ondas viajan en el
vacio a una velocidad de aproximadamente
300,000 km/seg.

Es una sefal eléctrica sin patron definido, aleatoria,

que existe para todo el espectro.

Es una senal compleja que tiene un espectro
idéntico al de la sefal real para frecuencias

positivas y cero para las frecuencias negativas.

Instrumento utilizado en los sistemas de ultrasonido
para convertir energia acustica a sefiales eléctricas
y viceversa. También son usados como detectores

y transmisores de las ondas ultrasonicas

La transformada de Fourier es una operacion
matematica rigurosa, que convierte una senal f(t)
en en el dominio del tiempo, al dominio de la
frecuencia, donde las operaciones matematicas y

los procesos pueden aplicarse a la seial.
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Transformada de Hilbert

Ultrasonido

La transformada de Hilbert es la funcion resultante
del desfase en +90° de las componentes angulares
de una sefal. La transformada de Hilbert es util
para calcular el contenido en frecuencia de una

sefal de energia o de potencia

Es conjunto de sonidos cuyas frecuencias son
mayores a 20 Kilohertz y no son audibles. En
medicina el ultrasonido es una técnica de
diagndstico en la que un sonido de una frecuencia
muy alta es dirigido hacia el organismo, también se

conoce como ecografia.



RESUMEN

Para el diagnéstico médico y el estudio del flujo sanguineo, los sistemas de
ultrasonido Doppler son ampliamente utilizados. La mayoria de los equipos
Doppler utilizan la demodulacion en cuadratura de la sefal que proviene del
transductor ultrasonico. Estos instrumentos pueden detectar y discriminar la
direccion del flujo sanguineo, pero para ello, las sefales en cuadratura necesitan
de un procesamiento adicional para realizar la separacion de las sefiales de flujo
directo e inverso. En este trabajo de graduacion se presenta la implementacién de
un algoritmo para desarrollar la técnica de separacion seleccionada, denominada
phasing-filter, esta técnica se utiliza para convertir sefales en cuadratura a

direccionales.

El método digital de separacion mencionado se basa en la Transformada de
Hilbert y para acelerar el procesamiento del algoritmo, esta transformada es
implementada en el dominio de la frecuencia utilizando la FFT (transformada
rapida de fourier). Esto es utilizado para la deteccion de la direccion en sistemas
Doppler ultrasonicos. Para validar el método y su funcionalidad se han utilizado
senales Doppler simuladas, las cuales representan la funcién de arterias
corporales como la carétida y la femoral. Los resultados y las graficas obtenidos
con estas sefales demuestran finalmente la eficacia del método al separar casi

por completo las senales de flujo directo e inverso.
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OBJETIVOS

GENERAL

Implementar un método digital eficiente para realizar la separacién
de sefiales Doppler en cuadratura provenientes de un transductor
ultrasoénico, en sefales direccionales de flujo directo e inverso las
cuales puedan ser utilizadas para un posterior analisis y

despliegue visual.

ESPECIFICOS

Demostrar la funcionalidad de las modernas técnicas digitales de
procesamiento de sefales aplicadas a la separacion de la direccidon

de flujo en sistemas Doppler.

Describir las caracteristicas de la técnica de separacion seleccionada

para desarrollarse y el porqué se ha elegido ésta.

Desarrollar un algoritmo digital capaz de llevar a cabo la separacién
de las sefales direccionales de flujo directo e inverso en una sefal

Doppler remodulada en cuadratura de una forma eficiente y exacta

Utilizar la transformada de Hilbert en el dominio de la frecuencia
como herramienta principal para la generacion del algoritmo de

separacion.

Obtener resultados que demuestren la correcta operacion del método

digital implementado en el trabajo.
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INTRODUCCION

Desde sus primeras aplicaciones en el diagndstico médico, la utilizacion de
ultrasonido, es una técnica que ha ganado mucha amplitud en tiempos modernos.
Esto debido principalmente a su caracter no invasivo y a que los examenes por
ultrasonido no exponen el organismo a radiacion ionizante lo cual le permite ser
usado en areas donde es imposible recurrir a los rayos X. Aunque en un inicio el
ultrasonido se utilizd principalmente en obstetricia, con la inclusién del efecto
Doppler y las propiedades fisicas de este, rapidamente se encontré un importante

uso del ultrasonido para cardiologia.

Los sistemas de ultrasonido Doppler tienen su mayor area de aplicacion en el
estudio del flujo sanguineo para el diagnostico de enfermedades vasculares.
Algunas aplicaciones clinicas incluyen la deteccion, mapeo y estimacion de
velocidad de flujo cardiaco; el diagndstico del sistema vascular periférico
(principalmente aterosclerosis), padecimientos venosos (trombosis venosa
profunda) y el diagnostico de tumores (por medio de la deteccion de pequefos

vasos asociados con neo-vascularisacion)

La mayoria de los equipos modernos Doppler utilizan la técnica de
demodulacion en cuadratura de la sefal proveniente de un transductor ultrasonico.
Las sefales resultantes de la demodulacion son filtradas para eliminar las
componentes de alta frecuencia. Estas sefales, conocidas como sefales en fase y
en cuadratura, requieren de procesamiento adicional para poder extraer la

direccion del flujo sanguineo.
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Teniendo las sefiales en fase y en cuadratura separadas, se puede
almacenar la informacion de flujo directo e inverso de forma independiente en el
dominio del tiempo, esto permite realizar un estudio mas detallado del
comportamiento de la circulacion sanguinea en la zona irradiada y presentar de

forma independiente el flujo en cada direccion.

Con los avances tecnologicos y en el procesamiento digital de sefiales, se
han obtenido técnicas digitales bastante eficaces para llevar a cabo la separacion
de la direccidon del flujo de las sefiales en cuadratura, diversas técnicas de
separacion y algoritmos para cada técnica han sido propuestos, demostrando las
ventajas de las técnicas digitales sobre las técnicas analdgicas (tipicamente

utilizadas) como la reduccién del tiempo de procesamiento.

En este trabajo de graduacion se presenta la implementacion de un algoritmo
para desarrollar un método digital utilizado en la conversidn de sehales en
cuadratura a direccionales (flujo directo y flujo inverso), el algoritmo esta basado
en la transformada de Hilbert, y es utilizado para la deteccion de la direcciéon del
flujo sanguineo en sistemas Doppler ultrasonicos. La técnica de separacion

utilizada es la llamada phasing-filter.
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1 GENERALIDADES DEL ULTRASONIDO

En este capitulo se introducira al conocimiento del ultrasonido, comenzando
por la naturaleza de éste, los conceptos que deben conocerse para entenderlo
como lo son las fuentes de sonido y teoria de ondas. Luego, se introducira su
definicion, un detalle historico de la evolucion de éste, su aplicacion en medicina y
finalmente la descripcion matematica del ultrasonido y los principios fisicos que lo

rigen.

1.1 Naturaleza del ultrasonido

Casi todos tenemos una idea de qué es el sonido debido a nuestra habilidad
de oir. Sin embargo, las definiciones familiares como el sonido es la sensacion
percibida por el sentido del oido, estan demasiado limitadas para describir al
ultrasonido médico en el que las frecuencias usadas son mucho mas altas. En
resumen, el ultrasonido no difiere del sonido audible o sub-audible mas que en su

frecuencia

1.1.1 Definicién de sonido

El sonido es energia mecanica transmitida por ondas de presion en un

medio.

En un nivel fundamental, el sonido es la energia mecanica transmitida por
ondas de presion por un medio material. Esta definicion general abarca todos los
tipos de sonido e incluye sonido audible, ondas sismicas de baja frecuencia, y
ultrasonicas utilizadas en diagndstico por imagenes. Si se examina esta definicion

mas detenidamente, primero, se describe al sonido como una forma de energia.



La energia es la capacidad de realizar trabajo, ya sea moviendo un objeto,
calentando un cuarto, o por encendido eléctrico. Cuando el sonido viaja de un
punto a otro lleva energia; es decir, puede causar ligeros desplazamientos de los
objetos en su camino. El sonido que golpea una oreja, por ejemplo, causa
vibraciones en el timpano produciendo la sensacion de un sonido audible como

puede verse en la figura 1.

Figura 1. Ejemplo de sonido audible

Fuente: James A. Zagzebeski Essentials of
Ultrasoun Physics Pag. 1

Se dice que la energia sonora es mecanica y esto significa que existe en
forma de movimientos fisicos de las moléculas y particulas en el medio. Esto
distingue la energia sonora de otras formas de energia como la electromagnética.
Aunque el sonido suele definirse como una sensacion audible, para el fisico
representa vibraciones mecanicas de cualquier frecuencia, audibles o no.. Las
ondas de sonido siempre involucran desplazamientos rapidos hacia atras y

adelante, o vibraciones, de las moléculas en el medio.

Otra idea importante en la definicién de sonido es que involucra propagacion
a través de un medio material. Las ondas del sonido solo existen en medios de
comunicacion que contienen moléculas o particulas, incluyendo al aire, agua, los

tejidos del cuerpo, y muchos otros ejemplos.



Las ondas del sonido no pueden viajar a través del vacio, como en el espacio
exterior o en una camara experimental de vacio donde no hay ningun medio en el

cual propagarse.

1.1.2 Fuentes de sonido

La produccién de sonido requiere un objeto vibrando. Un martillo golpeando
un hierro de dos puntas en el aire como el mostrado en la figura 2 es un buen
ejemplo, el hierro vibra cuando es golpeado por un martillo. Cuando este vibra
empuja y tira contra las moléculas de aire cercanas y las hace vibrar también (fig.
2, B). Estas vibraciones provocan las de moléculas que se encuentras mas
lejanas y asi sucesivamente. Asi esta perturbacion extiende a través del aire como
una onda. Otros ejemplos de fuentes de sonido incluyen, un sistema de audio, y

una persona utilizando sus cuerdas vocales.

Figura 2. Sonido producido por el golpe de un martillo

e e -

+Ea

Fuente: James A. Zagzebsdi. Essentials of
Ultrasound Physics Pag. 2

La fuente de las ondas en ultrasonido médico es un transductor
piezoeléctrico mostrado en la figura 3. En respuesta a un impulso eléctrico, vibra
un poco como un piston, produciendo las ondas ultrasénicas en el tejido con el

que se pone en contacto.



Los transductores piezoeléctricos pueden hacerse vibrar a las muy altas

frecuencias necesarias en un examen ultrasonico.

Figura 3. Transductor piezoeléctrico

Fuente: James A. Zagzebsdi. Essentials of
Ultrasound Physics Pag. 2

1.1.3 Movimiento de las ondas

La definicién indicé que el sonido viaja en la forma de ondas. Una onda es
una perturbacion coordinada que se mueve a una velocidad fija a través de un

medio.

Los liquidos, sdlidos y gases se desplazan de diversas formas: pueden
experimentar una traslacion, como la sangre que fluye por una arteria 0 una masa
de aire desplazada por el viento. También pueden experimentar un movimiento
rotacional, como los remolinos de la sangre en una obstruccion arterial, o del
viento en un tornado. Sin embargo, el tipo de movimiento de mayor interés por sus
aplicaciones biologicas, el vibratorio, produce distorsiones (deformaciones) de
forma que se propagan hacia fuera: tal distorsién de forma mévil recibe el nombre

de onda.

Para que se genere una onda sonora se necesita una perturbacion inicial en
un medio elastico, y si al corregirse a si misma esta perturba una regién vecina en

forma semejante ala alteracion que la origind, se propaga la onda.



Si las particulas perturbadas en un medio siguen un movimiento de vaivén
respecto a una posicion de equilibrio, en direccién paralela al movimiento
ondulatorio, surge una serie de compresiones Yy rarificaciones alternas en el medio
de propagacion, y la onda es de tipo longitudinal. Cada particula vibra de manera
oscilatoria con respecto a una posicion de equilibrio, y transmite su energia a una
particula vecina, con lo cual ésta ejecuta un movimiento de vaivén semejante al de
la particula incitadora. La particula en si no viaja en la direccién del movimiento

ondulatorio, sino que solo vibra y vuelve a su posicion original.

Las ondas de sonido se mueven muy rapido y generalmente no producen
cambios visibles en un medio, por eso son dificiles de visualizar. Por consiguiente
se rrecurre a menudo a los ejemplos como las ondas que se forman en el agua al
golpearla un objeto (fig. 4a) para ilustrar las propiedades de movimiento de la
onda. Una onda puede ser producida dejando caer un objeto en un estanque en
reposo. La onda se extiende hacia afuera a una velocidad determinada por la
superficie del agua y por su densidad. Las olas hechas por personas en el estadio
en un partido de futbol, viajan alrededor del estadio a una velocidad que depende

del entusiasmo de la muchedumbre.

Tipicamente la velocidad de sonido en aire es aproximadamente 330 m/s

(fig. 4b), o un poco mas de 1000 ft/s.

Figura 4. Efecto de ondas en agua y velocidad del sonido en el aire
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Fuente: James A. Zagzebsdi. Essentials of Ultrasound Physics Pag. 3




Una onda lleva energia a través de un medio sin alteracion real de las
moléculas y particulas del medio. Después de los movimientos de la onda a través
del medio, las particulas vuelven a sus posiciones normales. Un ejemplo familiar
util para ilustrar esto es que es cuando un objeto flotante pequefio es golpeado
por olas en agua. El movimiento de la ola lleva el objeto de arriba a en el sentido
de la ola. Sin embargo, al paso de la ola el objeto continua la marcha como lo

hacia antes de ser golpeado por la ola.

Existen varios tipos de ondas, pero se pueden clasificar en dos categorias
generales: ondas mecanicas y ondas electromagnéticas. El sonido es un ejemplo
de una onda mecanica y requiere un medio molecular para la transmision. Otros
ejemplos de ondas mecanicas incluyen el la marea oceanica, las vibraciones de
un cordon, y las ondas sismicas. El segundo tipo las ondas electromagnéticas,
incluye las ondas de radio, rayos X, y la luz. Las ondas electromagnéticas no
requieren un medio molecular para la propagacion. De hecho, ellos viajan a través

del vacio de espacio exterior.

Las ondas electromagnéticas tienen velocidades de propagacion mucho mas

altas que las ondas mecanicas.

1.1.4 Ondas longitudinales contra ondas transversales

Las ondas de sonido que viajan a través del tejido son ondas longitudinales.
En la figura 5a, una fuente de sonido actua como un piston, vibrando de un lado a
otro. La onda viaja lejos de la fuente mas o menos paralela a la direccion de la
vibracion de las particulas. Otros tipos de ondas mecanicas son posibles en
algunos medios. Por ejemplo, pueden transmitirse vibraciones transversales a

través de materiales sélidos como las mostradas en la figura 5b.



Estos son caracterizados a través de vibraciones perpendiculares de la
particula en la direccion de propagacion. Las ondas transversales pueden
propagarse facilmente a través de algunos materiales solidos, como acero y o los
huesos. Sin embargo, las ondas transversales no viajan eficazmente a través del
tejido blando. Solo las ondas longitudinales son importantes en el despliegue de

imagenes por diagnostico ultrasonico.

Figura 5. Ondas longitudinales y transversales
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Fuente: James A. Zagzebsdi. Essentials of Ultrasound Physics Pag. 3

1.2 Ultrasonido

Las ondas del sonido cuya frecuencia es mayor que 20 Kilohertz son
llamadas ultrasonicas. El diagnostico por ultrasonido involucra frecuencias en el
rango de 1 a 20MHZ.

1.2.1 Definicion

La frecuencia es el numero de oscilaciones por segundo que hacen las
particulas en el medio al vibrar desde su posicién de reposo. La frecuencia es
determinada por la fuente del sonido, es decir, por el numero de oscilaciones por

segundo que hace.



La unidad para la frecuencia es ciclos por segundo o hertzio (Hz).

Normalmente se utilizan los multiplos de 1Hz como sigue:

1 ciclo/seg = 1Hertz =1Hz
1000 ciclos/seg = 1000Hz = 1Kilohertz = 1KHz
1000000 ciclos/seg = 1,000,000Hz = 1Megahertz = 1MHz

La mayoria de los humanos puede oir sonidos si tienen una frecuencia en el
rango de 20Hz a aproximadamente 20 kHz. Este rango es llamado el rango de

frecuencia audible.

Sonidos cuyas frecuencias sean mayores que 20KHz son llamados
ultrasoénicos. Las vibraciones mecanicas cuyas frecuencias estan debajo del rango
audible son llamadas infrasonicas. Ejemplos de transmisiones infrasonicas
incluyen vibraciones introducidas por ductos aéreos, las olas del mar, y las ondas

sismicas.

Un esquema de la clasificacion para las ondas acusticas segun su frecuencia

se muestra en figura 6.

Figura 6. Regiones del sonido

S e -
Ut razonido para Disgndstico
h&dico
1,000,000 HE = — -~ — - — - — e — -
Ut ra=onida
2H00H: +=—--—--—--—- - — - — s — - — —
Sonido Audible
JOHT A m e e e —




Asi, un sonido no necesariamente debe ser audible de la misma forma que
no todas las ondas luminosas son visibles (porciones infrarroja y ultravioleta del

espectro).

El rango de frecuencia ultrasdnico se usa extensivamente, en diferentes
tipos de instrumentos y por animales. El diagndstico ultrasonico involucra

frecuencias principalmente en el rango de 1MHz a 20MHz .

1.2.2 Revision historica

Ciertos animales, como los murciélagos, delfines y algunas aves, ya dieron
aplicaciones al eco ultrasonoro mucho antes de que lo hiciera el hombre (poco
después de la Primera Guerra Mundial), de 1920 a 1945 se utilizd para medir

profundidades y localizar submarinos y bancos de peces o algas.

Después de 1945 el eco ultrasonoro se utilizO ampliamente y se hicieron

estudios de analisis no destructivos de materiales y en el diagndstico médico.

El principio en que se basa este procedimiento es relativamente sencillo.
Cuando se introduce una corriente eléctrica oscilante en un cristal piezoeléctrico,
éste vibra y produce ondas ultrasonicas, y si se usa una corriente de mucha
frecuencia y oscilante, el sonido generado rebasa los limites de la audicion
humana y pasa a la region de frecuencias del ultrasonido. Cada vez que un haz
de esta energia cruza los limites o interfases entre dos estructuras o tejidos de
densidad diferente, parte de ella se refleja fuera de la interfase, y los ecos son
captados por el mismo cristal y ampliados como una sefal eléctrica. Asi es posible
conocer graficamente la profundidad o posicion de una gran variedad de

estructuras reflejantes, como se hace al trazar mapas del lecho de los océanos.



Tales ecos pueden verse inmediatamente para su interpretacion en una
pantalla osciloscopica, y aportan informacion para el diagnéstico médico.La
primera publicacién para usar ultrasonido para el diagndstico médico aparecio
hasta 1942, cuando K.T. Dussik intentd usar ultrasonido transmitido a través del
craneo intacto al diagnosticar tumores del cerebro. El esfuerzo era, sin embargo,
infructuoso. En 1949, G.D. Ludwig y F.W. el autor de Struthers la primera
publicacion en el uso del pulso (la técnica de eco para imaginologia de

diagndstico médico).

Emitiendo el rayo ultrasénico como pulsos cortos en el cuerpo humano, el
mismo cristal piezoeléctrico podria actuar como transmisor y “receptor’ del
ultrasonido, la duracion y proporcion de la repeticion de los pulsos emitidos eran
tales que se recibieron ecos pertinentes de un pulso antes de la emision del

préximo uno.

Al afo siguiente, los mismos investigadores demostraron que ocurrian
vibraciones en un cristal piezoeléctrico sometido a un potencial eléctrico oscilante,
lo que representa el efecto piezoeléctrico inverso. Tales vibraciones mecanicas se
transmitian al medio vecino en la forma de ondas, y por tener una frecuencia
superior a 20KHz, excedian el limite audible, por lo que se les llamoé ultrasonoras.
Asi un cristal piezoeléctrico puede actuar como generador y receptor de ondas

ultrasonoras.
El descubrimiento hecho por los hermanos Curie de la doble propiedad de

cristales piezoeléctricos, tales como el cuarzo, sales de Rochela o titanato de

bario, constituye la base del ultrasonido de alta frecuencia usado en diagndstico.
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Sin embargo, quiza la primera mencion corroborada del ultrasonido se deba
a Gordon, quien en 1883 describid un dispositivo que podria considerarse
precursor de los generadores de chorro utilizados en la industria. Hasta 1952, el
empleo del ultrasonido en el diagndstico clinico, se habia limitado a la ecografia
unidimensional, es decir, los métodos de transmision y de ecos pulsatiles, que
podrian compararse con la biopsia con agujas. Empleando un cristal pivote de
15MHz montado en una camara acuatica encerrada en una membrana de caucho,
Wild y Reid, moviendo en linea recta el dispositivo de sondeo, en sentido

perpendicular al haz de emersion, produjeron el primer ecograma bidimensional.

Con este método estudiaron muchos tumores palpables de los senos y
pudieron diagnosticar en el preoperatorio 26 de 27 canceres y 43 de 50 tumores
benignos, confirmados por el diagnéstico histopatolégico. Otra técnica
ultrasonografica de investigacion que surgié en los ultimos afios se basa en el
principio de Doppler. Al transmitir y recibir el ultrasonido, con base en el efecto
Doppler, el instrumento detecta el movimiento de los érganos y la sangre dentro

del cuerpo.

El transductor contiene un cristal transmisor y receptor y se coloca contra le
térax o el abdomen. De este modo, se transmite en forma continua en un haz de

ultrasonido de baja intensidad, parte del cual se refleja en las estructuras internas.

El ultrasonido que se recibe de estructuras estaticas tiene la misma
frecuencia que el sonido transmitido y no se escucha, el que emiten los érganos o
la sangre en movimiento tiene una “desviacion” minima de frecuencias con
relacion con el sonido transmitido, diferencia que se transforma en una sefial
audible. Por ejemplo, en el utero ocupado por el feto se identifican algunos
sonidos Doppler caracteristicos de importancia clinica, el mejor escuchado es el

latido fetal. Generado por el paso de sangre por arterias del nonato.
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Segun la estructura a la cual se oriente el haz ultrasonoro. También se
identifica un sonido placentario bien definido, que se utiliza para localizar la

placenta.

Con base en los cinco adelantos principales en el ultrasonido aplicado al
diagnostico, a saber, el efecto piezoeléctrico, el método de transmision, el de ecos
pulsatiles, las técnicas de exploracion por barrido y las de Doppler, se han creado
muy diversas técnicas de uso en medicina. El diagnostico por ultrasonidos es una

técnica inocua, indolora, segura y sin riesgos.

Los niveles de potencia promedio utilizados en este tipo de reconocimientos
(andlisis) son muy bajos, del orden de 0.01 a 0.04 W/cm? los examenes con
ultrasonido son totalmente cémodos para el paciente, de uso externo, repetibles
cuantas veces se requiera, y no exponen el organismo a radiacion ionizante, lo

cual permite utilizarlos en situaciones en que es imposible recurrir a los rayos X.

1.2.3 La velocidad del sonido en tejidos

¢ Qué determina la velocidad?

La velocidad de sonido en cualquier medio es determinada principalmente
por las caracteristicas de este [4]. (Hay pequefias dependencias de otros factores,
como la frecuencia ultrasonica, pero éstos son tan pequefios que generalmente

pueden ignorarse.) Especificamente, para las ondas longitudinales en liquidos o

tejidos del cuerpo, una expresién para la velocidad de sonido, c, es:

c= |2 (1.1)
yo,
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En esta ecuacion B esta que una propiedad del medio llamado el médulo de
volumen. Es una medida de la tiesura del material, es decir, la resistencia del
material a ser comprimido. El simbolo p es la densidad, dada en gramos por

centimetro cubico (g/cm3) o en kilogramos por metro cubico (Kg/m3).

La ecuacion (1.1) dice que la velocidad de sonido en un medio depende

tanto de lo "tieso" del medio como de su densidad.
La velocidad del sonido en tejidos biolégicos es un parametro importante en
las aplicaciones de despliegue de imagenes. En la tabla | se dan valores que han

sido medidos en diferentes tejidos humanos.

Tabla I. Velocidad del sonido en tejidos

Tejido Velocidad del Sonido (m/s)
Pulmonar a0
Grasoso 14a0
Humor Acudso 1510
De Higado 15355
Satigre 1560
De Rifion 1565
Muszcular 1&600
Cloular 1620
Huesoz 4080

La velocidad del sonido mas baja mostrada es que para el tejido pulmonar; el
bajo valor es debido a los alvéolos llenos de aire que existen en este tejido. La
mayoria de los tejidos que nos interesan (es decir, aquellos a través de los cuales
el sonido puede propagarse prontamente en el rango de frecuencia de
Megahertz), tienen valores de velocidad del sonido cercanos a 1500 o 1600 m/s.
El tejido grasoso esta en el extremo bajo del rango para el tejido suave y el tejido

muscular en el extremo alto.
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Las velocidades del sonido medidas en huesos resultan en valores de dos a
tres veces aquellas obtenidas en la mayoria de los tejidos blandos. La velocidad
promedio del sonido en tejidos blandos (excluyendo el tejido pulmonar) es 1540
m/s, y el rango de medicion de los circuitos en la mayoria los instrumentos de

diagndstico por ultrasonido se calibran utilizando esta base.

Una inspeccion mas a fondo de la lista de tejidos biolégicos mencionados
anteriormente revela que la velocidad de la propagacion en cada tejido blando de
nuestro interés en diagndstico ultrasonico estd dentro de unos pocos puntos

porcentuales fuera de 1540 m/s.
Las unidades apropiadas para la velocidad son metros por segundo (m/s) o
centimetros por segundo (cm/s). La velocidad del sonido en algunos materiales no

biolégicos se da en la tabla Il.

Tabla ll. Velocidad del sonido en materiales no biolégicos

Material Velocidad del Sonido (m/s)
Adre 330
Agia 1420
Plomo 2400
Alumanio a400

Los valores siguientes son designaciones equivalentes de la velocidad media

del sonido en tejido blando (suave):

1540 m/s
154,000 cm/s
1.54 mm/us = 0.154 cm/us
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1.2.4 Longitud de onda

La longitud de onda es la distancia entre dos crestas, valles, o otros puntos
correspondientes en la onda (fig. 7). Es la distancia que viaja la onda de sonido
durante un ciclo completo de la misma. La longitud de onda normalmente es

designada por el simbolo A.

Figura 7. Longitud de onda
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La longitud de onda acustica depende de la frecuencia, f, y de la velocidad

del sonido en el medio, c. es mediante la siguiente relacion:

A=° (1.2)

Asi la longitud de onda simplemente es la velocidad de sonido dividida por la
frecuencia ultrasonica. La relacion importante para tener presente aqui es la
relacion inversa que existe entre la longitud de onda y la frecuencia del
ultrasonido. Mientras mas alta sea la frecuencia ultrasénica, mas pequefa sera la

longitud de onda.

Hay una manera simple de calcular la longitud de onda en tejido blando,

asumiendo que la velocidad de sonido es 1540 m/s.
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Nombrando a la longitud de onda en tejido blando Aw. Si se expresa que la

velocidad del sonido esta dada en mm/us y la frecuencia en MHz:

1.54mm
b= (1.3)
S (MHz)
Esto significa que la longitud de onda (en milimetros), es igual a 1.54

dividido por la frecuencia (en Megahertz).

Los ultrasonégrafos, rutinariamente seleccionan la frecuencia del ultrasonido
cuando ellos escogen un transductor. Cuando usted cambia frecuencias, la
longitud de onda también cambia. Como la frecuencia se incrementa, la longitud

de onda decrece.

Duplicando la frecuencia se divide por dos la longitud de la onda y si se
divide por dos la frecuencia se duplica la longitud de onda, y asi sucesivamente.
La longitud de onda es importante en la fisica del ultrasonido porque se relaciona

con los factores del despliegue de imagenes, tales como la resolucion espacial.

Ademas, el tamano fisico de un objeto (ej., una superficie reflejada o la
superficie del transductor) solo es significante cuando nosotros lo comparamos a
la longitud de onda ultrasénica. Por ejemplo, un elemento en un transductor por
arreglo, produce una emision que se extiende hacia afuera si el elemento tiene un
tamafo cercano al de la longitud de onda; un elemento en el transductor cuyas
dimensiones son mucho mas grandes que la longitud de onda produce una
emision bien definida y dirigida. Podria decirse entonces que la longitud de onda

es nuestra "medida acustica".
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Figura 8. Comparacion frecuencia-longitud de onda
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Los objetos son relativamente grandes o pequeios a la longitud de onda. En
tejido blando, las longitudes de onda para el diagndstico ultrasénico estan en el
orden de 1mm o menos, con longitudes de onda de 0.77mm para rayos de 2MHz

y proporcionalmente mas pequefias para frecuencias mas altas.

1.2.5 Principios fisicos del ultrasonido

La Ultrasonografia (Ciencia que utiliza ultrasonido), esta basada en el
método de ecos pulsantes donde un transductor ultrasonico transmite pulsos
breves de ultrasonido que se propaga dentro de los tejidos. Cada pulso viaja en un
estrecho rayo de emision ultrasénica, la forma por la cual se realiza esta
determinada por las dimensiones del transductor, la longitud de onda del
ultrasonido y el grado mecanico o electronico de enfoque. La velocidad de
propagacion (velocidad de sonido) de los pulsos del ultrasonido esta determinada
por la elasticidad y densidad del medio, y como anteriormente se menciond, es

casi constante en los tejidos suaves del cuerpo (aproximadamente 1 540 m/s).

Siempre que exista un cambio en impedancia acustica, alguno del
ultrasonido se refleja o se dispersa de regreso al transductor en forma de ecos. La
duracién de cada pulso esta en el orden de 1-2ms, y la frecuencia de repeticion de

pulso (PRF) es tipicamente 1-5KHz .
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Entre las transmisiones del pulso, es decir aproximadamente 99.7-99.9% del
tiempo, el transductor sirve como un detector de los ecos. El intervalo de tiempo (t)
de la transmision del pulso a la recepcion de un eco se usa para determinar la

distancia del transductor-a-reflector o rango (r):

r=cx-— 1.4)

En donde c es la velocidad de sonido (1 540 m/s). El factor 2 es incluido para
considerar la distancia del viaje de ida y regreso, 2r.

Los ecos detectados pueden desplegarse en formatos unidimensionales
como modo A o modo M, pero en radiologia, el modo B de formato bidimensional

se usa casi exclusivamente.

El transductor transmite el rayo de emision ultrasonica que se barre a través
de la region de interés por medios mecanicos o electronicos. En un examen por
arreglo electronico el rayo del ultrasonido transmitido se dirige electronicamente.
Los ecos son detectados por el cristal piezoeléctrico del transductor, donde la
deformacion mecanica del cristal es convertida en  sefales electronicas de
radiofrecuencia (RF). Las senales electréonicas pasan por varios pasos de
procesamiento: la preamplificacion de las sefales electronicas en un rango mas

util es regulado por el mando de ganancia usuario-ajustable.

La compensacion de ganancia de tiempo TGC aumenta la amplificacion de
las sefiales electronicas con tiempo de la transmision del pulso, es decir la
amplificacion aumenta con la profundidad del reflector. La condensacion se
realiza para reducir el gran rango dinamico de las intensidades de las senales.

Esto se hace para ajustar el rango pequeno de escala de grises del monitor.
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La rectificacion y deteccion de envoltura transforman la sefial electrénica
sinusoidal en un formato mas sencillo para la conversion analogo-a-digital (ADC).
El rechazo involucra la separacion de sefales de baja amplitud, incluido el ruido, y
el proceso final de la sefial se genera en el convertidor digital. Aqui, la sefial es
digitalizada por el ADC, y entonces guardada en la memoria del conversor, donde

una imagen se construye a y se retiene durante el examen.

La posicion vertical de las sefales en la memoria de la imagen es
determinada por los tiempos de retorno de eco, y las posiciones horizontales por la
posicion del eje del rayo emisor, cuando los ecos fueron descubiertos.

El rendimiento de la memoria de la imagen se genera a través de un
conversor digital-a-analogo (DAC) y finalmente a un monitor donde la imagen del

B-modo se despliega.

Para definir los conceptos importantes de frecuencia, es necesario revisar el
concepto de onda sinusoidal. La frecuencia del seno se denomina F: el periodo de
la onda sinusoidal se define como el menor intervalo en el cual la onda se repite.
El periodo de este ejemplo es igual a 0.5 s. La frecuencia de esta onda se define
como el reciproco del periodo, o 1/T. En nuestro ejemplo, la frecuencia es la
unidad (1) dividida entre 0.5 s es decir 2Hz.

Las ondas longitudinales se transmiten en liquidos, solidos y gases, y dado
que su propagacion depende de compresiones y rarificaciones alternantes del
medio, solo viajaran en un medio elastico. A estas ondas se les llama compresivas
o elasticas. En resumen, cualquier onda sonora, audible o no, es producida por el
movimiento mecanico real del medio en el que se propaga. La velocidad de la
onda sonora V,, es un parametro totalmente distinto de la velocidad de la particula
V, y depende de la densidad y elasticidad del medio en el cual viaja, y también del

tipo de onda (longitudinal o transversal).
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Cabria considerar al tejido de los mamiferos basicamente un liquido, por lo
que la componente transversal de cualquier onda sonora que se propague en éll
es insignificante en comparacién con la componente longitudinal. Por tanto,
practicamente, en relacion con los tejidos del ser humano se consideran solo las
ondas longitudinales. La velocidad de la onda V,, de la onda longitudinal depende
de las densidades del contenido elastico del liquido en el cual viaja, y se expresa

por la ecuacién 1.5

1
PXB

v, (1.5)

donde p es la densidad del liquido y B es la compresividad total del liquido.

En los textos especializados se han informado las cifras siguientes para la
velocidad el sonido en tejidos humanos: musculo refrigerado 1,568m/s; tejido
hepatico refrigerado 1,570m/s; tejido graso: 1, 476m/s. Asi, la velocidad promedio
de las ondas longitudinales en tejidos humanos, a la temperatura corporal, es de
1,540m/s y la velocidad el sonido en el craneo del ser humano, a la temperatura

corporal, es de 3,360 m/s.
La velocidad es independiente de la frecuencia de la onda sonora. Sin

embargo, la frecuencia F, la velocidad V, y la longitud de la onda A de una

determinada onda sonora guardan la interrelacién mostrada en la ecuacion 1.6.

F=V xA (1.6)

Esto significa que la velocidad del sonido en el tejido humano a la
temperatura corporal es bastante constante a 1,540m/s, sin importar si la
frecuencia es de 200 o 2 x 10°Hz.
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Sin embargo, la longitud de la onda A diferira considerablemente de : A de
7.7m a 200Hz y A de 0.77mm a 2MHz. En resumen, cuanto mayor sea la

frecuencia de una onda sonora, menor sera su longitud de onda, y viceversa.

La impedancia caracteristica R es igual al producto de la densidad p

multiplicado por la velocidad de la onda V,,.

La resistencia acustica es el parametro relacionado con la disipacion de la
energia sonora o acustica: es de gran utilidad al cuantificar algunas caracteristicas

fisicas de las ondas ultrasénicas.

La intensidad de una onda sonora ( | ) se mide en términos de la cantidad de
energia que para cada segundo por 1cm? de area perpendicular a la direccién de

la propagacion del sonido. La intensidad acustica | se expresa como sigue:

[=we 1.7)

Donde

pV, = impedancia acustica
V, = velocidad de la particula
V\, = velocidad de la onda

p = densidad del medio

El nivel promedio de intensidad acustica utilizado en procedimientos de
Ultrasonografia diagnéstica es de 0.04W/cm?. Se utilizan intensidades de 1 a
3W/cm? para fisioterapia a base de ultrasonido. Las aplicaciones quirdrgicas para
la destruccion de tejidos o la soldadura de una retina desprendida requieren
intensidades de hasta 1 500W/cm?.
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Cuando una onda sonora choca con una interfase entre dos medios de
diferente impedancia o resistencia acustica caracteristica, la onda se refleja en

parte y es transmitida en parte por el segundo medio.

Si la onda choca con la interfase en sentido perpendicular, el coeficiente de
reflexion K, que representa una constante de proporcionalidad, se da por la

siguiente ecuacion.

V. —oV
K = PV — P2V o (1.8)
oY+ oV,

Donde

p1 = densidad del medio 1
p2 = densidad del medio 2
Vw1= velocidad de onda del sonido en el medio 1

Vw2= velocidad de onda del sonido en el medio 2

La porcion reflejada de la onda sonora recibe el nombre de eco y cuanto
mayor sea la diferencia de resistencia acustica en los dos medios, mayor sera el
coeficiente de reflexion, con lo cual aumenta el tamafio o amplitud del eco. Con
una incidencia normal se refleja la mayor cantidad de energia sonora o el eco de

mayor tamano.

Cuando una onda sonora choca con la interfas4de entre dos medios, en
direccién oblicua, la reflexion y refraccion caracteristicas del sonido se rigen por la
ley de Snell. Al atravesar la onda la interfase entre dos medios con distinta

impedancia acustica. Se producen una reflexién y una refraccion.
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Es posible que la onda sonora que llega a una interfase en un medio no sea
reflejada en absoluto. El fisico francés Fresnel demostré en 1818 que el hecho de
que una onda fuera reflejada o no dependia del tamafo comparativo de la longitud

de onda A y del obstaculo.

Cuando el tamaiio del obstaculo es igual o menor que la longitud de onda, no
hay reflexion, sino que el haz se desvia y rodea el obstaculo, fenémeno fisico
llamado difraccién. Si el obstaculo es considerablemente mayor que la longitud de
onda, ésta se refleja, lo cual significa que con una longitud de onda de 0.5mm del
haz ultrasonoro incidente, cualquier obstaculo en los tejidos mayor de unos 2mm

generara reflexiones detectables o ecos.

Conforme una onda sonora pasa por un medio homogéneo, su intensidad
disminuye progresivamente como resultado de la absorcidon, que suele ser
causada por la viscosidad o friccion interna del medio, y también por la conduccion
térmica. El coeficiente de absorcion es proporcional al cuadrado de la frecuencia.
Sin embargo, en experimentos se ha demostrado que, en lo referente a tejidos
blandos. Dicho coeficiente es directamente proporcional a la frecuencia y quiza
dependa de la naturaleza compleja de las proteinas tisulares. Se ha demostrado
que el 80% de la absorcidon que ocurre en los tejidos se debe a las proteinas

presentes en ellos.
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1 SISTEMAS DE ULTRASONIDO DOPPLER

En este capitulo se dara a conocer detalladamente cémo se emplea el
principio de Doppler en ultrasonido, se comenzara por las fisicas y descripcion
matematica del principio Doppler. Luego se hara una introduccion a los sistemas
Doppler aplicados a la medicina para finalizar con la descripcion de los sistemas
Doppler de onda continua, y se abordara con suma importancia el tema de la
discriminacion de la direccion de flujo de estos sistemas, debido a que a partir de
la demodulacién en cuadratura de la sefial Doppler se inicia la aplicacién de la
técnica de separacidn de la direccion que se presenta en este trabajo y que

constituye la parte mas importante del mismo.

2.1 Fisicas del ultrasonido Doppler

La frecuencia de Doppler es la diferencia entre la frecuencia de la emision
incidente del ultrasonido y los ecos recibidos. Con equipo de ultrasonido Doppler,
se transmiten y se reciben frecuencias del rango de megahertz (MHz) por el
transductor; Las frecuencias Doppler, Sin embargo, normalmente estan en el

rango de frecuencias audibles.

El efecto Doppler se usa en ultrasonido médico para cuantificar y crear
imagenes del flujo de sangre y para descubrir el movimiento del corazon fetal. Un
modo Doppler normalmente esta presente en la actualidad en los instrumentos de

ultrasonido de multimodalidad.
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2.1.1 El principio de Doppler

Siempre que hay un movimiento relativo entre una fuente de sonido y un
oyente, la frecuencia escuchada por el oyente difiere de la producida por la
fuente. La frecuencia percibida o es mayor o menor de la transmitida por la fuente
y depende si estos se estan acercando o alejando. Este cambio entre la frecuencia
percibida y la frecuencia transmitida se llama cambio Doppler. En general, un
cambio Doppler puede ocurrir para una fuente en movimiento y un oyente
estacionario, o para un oyente en movimiento y una fuente estacionaria, o para

fuente y oyente en movimiento.

La mayoria de personas esta familiarizada con el efecto Doppler que ocurre
cuando un automoévil pasa cerca de un espectador. Si la bocina suena
continuamente, su frecuencia parece caer abruptamente conforme el auto pasa.
Mientras el vehiculo se acerca al oyente, el cambio Doppler resulta en la
percepcion de que la frecuencia de la bocina se hace mas alta que la transmitida
actualmente. De manera semejante, la frecuencia percibida es mas baja que la

transmitida cuando el vehiculo se aleja.

Otra manera de experimentar un cambio Doppler es siendo un oyente
viajando hacia una fuente sonora estacionaria o alejandose de ella. Un oyente que
se mueve hacia una fuente sonora estacionaria escucha una frecuencia mas alta,
mientras que un oyente que se aleja escucha una frecuencia mas baja que la

frecuencia transmitida.

2.1.2 La ecuacion de Doppler

La base de la Ultrasonografia Doppler es el hecho de que las ondas
ultrasonicas esparcidas y reflejadas en una interfaz en movimiento sufriran un

cambio de frecuencia.
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En general la magnitud y la direccion de este cambio proporcionaran
informaciéon con respecto al movimiento de esta interfaz. Para apreciar este hecho
muy general es necesario considerar la relacion entre la frecuencia, fs, de ondas
producidas por una fuente en movimiento, y la frecuencia, fz, de las ondas

recibidas por un receptor en movimiento.

Para simplicidad se puede asumir que la fuente y receptor estan siguiendo la
misma linea. El argumento que sigue, se generalizara a tres dimensiones si la
velocidad de la onda es isotropica y la fuente produce ondas esféricas.

En t=0, dejando la fuente, S, y el receptor, R, separados por una distancia d

Figura 9. Fuente y receptor separados por distancia “d”

L d - @
S R
Vg — Vi —

Ent= 0 dejando a S emitir una onda que localiza mas tarde a R en un momento t

Figura 10. Onda viajando a velocidad ¢

e(t'-t)

: Vet
P = 3= i = = i
s R R’
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En este tiempo t el receptor se habra movido una distancia vgt y la onda,

propagada con una velocidad ¢ habra viajado una distancia ct.
Asi,

ct=d+vt

(2.1)

Ahora a un tiempo 7, la fuente se habra movido una distancia zvs. Dejando a

la onda emitida a ese instante sea recibida a un tiempo t” por R.

En este tiempo R deberia haber viajado una distancia total de vgt’, y asi

Figura 11. Onda recibida en un tiempo t’

d Wpt’

Vet
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Asi para el receptor el intervalo entre las ondas ha sido

r=r—t=""Y¢ (2.2)
c—Vp

Considerando que para la fuente el intervalo entre las ondas ha sido 7. Ahora

el numero de ondas emitido en 7 por la fuente debe ser igual al nimero de ondas

recibidas por el receptor en 7" es decir,

fRT':fST (2.3)
Asi
fo="Tr g 2.4)
c—Vy

Para vs, Vg << ¢ se puede desarrollar la aproximacién siguiente,

1-v,/c
fR—iR

_l—vS/c
(I
c c

El ultimo término en el lado derecho puede ser extendido usando la
expansion binomial

(1+x)" =1+nx+n(n‘_1))(2
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asi para x << 1, los términos de mas alto orden resultan ser sin importancia y asi

(- )-2)

{I—V“jfs (2.6)

C

donde vgs = Vg - Vs es la velocidad relativa del receptor a la fuente. Asi el

cambio Doppler es
Vs
fR_fS:fD:_ c (2.7)

Asi la frecuencia medida por un receptor que se marcha de una fuente sera
menor que la frecuencia medida en la fuente, considerando que la frecuencia
medida por un receptor que se mueve hacia la fuente sera mayor que la
frecuencia medida en la fuente. Normalmente se usa equipo de ultrasonido
Doppler para detectar y evaluar el flujo de sangre en arterias y venas. Un arreglo

tipico se muestra en la figura 12.

Figura 12. Arreglo para la deteccion de senales Doppler

Trans ductar
Ultras dnico

Superficie de 1a piel

==
cfl ez <)

Fuente: James A. Zagzebsdi. Essentials of
Ultrasound Physics Pag. 3
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El transductor ultrasénico se pone en contacto con la superficie externa de la

piel y el rayo ultrasoénico dirigido hacia la vena.

El rayo esta en un angulo © con respecto al eje de la vena. Los glébulos
rojos que fluyen en el vaso reflejan las ondas del ultrasonido y producen ecos. En
la mayoria de los instrumentos los ecos son detectados por el mismo transductor
que produce el rayo incidente. Debido a que el area de reflexion esta en
movimiento, la frecuencia de los ecos de retorno sufre cambio Doppler. La

frecuencia de Doppler se da por la ecuacion siguiente.

_ 2fzvcost

Jn= (2.8)
c
Donde
fo es la frecuencia del ultrasonido transmitido
v es la velocidad del reflector
c es la velocidad del sonido, y
cosO es el coseno del angulo entre el rayo transmitido y la ubicacion

del reflector

2.1.3 El angulo Doppler

El angulo © en figura 12, se llama angulo Doppler. Con equipo de
ultrasonido Doppler, la frecuencia de Doppler detectada no s6lo es proporcional a
la velocidad del reflector sino también al coseno de angulo de Doppler. Mirando
detenidamente la figura 2.4, un angulo Doppler de 0° corresponde a que los
reflectores se mueven directamente hacia el transductor, mientras un angulo de

180° significa que los reflectores estan alejandose del transductor.
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Si el angulo de Doppler es 90° Ilos reflectores estan moviéndose

perpendicularmente al rayo ultrasonico
La funcién del coseno se traza en figura 13 para los angulos de 0 a 180
grados. Varia de 1 para un angulo 0°, a 0 para un angulo de 90°, a -1 par un

angulo de 180°.

Figura 13 La funcion coseno para angulos de 0 a 180°

1.0

0.5

00F — — — — N — — — —

Coseno

-0.5

-1.0
] 15 90 135 180

Un ejemplo textual para visualizar el efecto de angulo Doppler en la
frecuencia Doppler por una velocidad del reflector dada, podria ser el siguiente: el
ejemplo asume que los reflectores estan moviéndose a una velocidad de 1 m/s y
que la frecuencia del ultrasonido es 5 MHz. Frecuencias Doppler para los
diferentes angulos Doppler determinados por la ubicacién del transductor, son

presentadas.
Para un angulo Doppler de 0 grados, la frecuencia Doppler sefialada es 6.49

kHz, o si redondeamos, 6.5 kHz. Esta frecuencia se detectaria si fuera posible
“interrogar " el flujo a un angulo de 0°.
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Para otros angulos, la frecuencia Doppler es mas baja. Aplicando el término
coseno O para los angulos ilustrados, vemos que la frecuencia Doppler disminuye
a 5.6 kHz para un angulo de 30° y a 3.3 kHz para un angulo de 60°. Finalmente,
a 90 grados, cuando el rayo ultrasonico emitido es perpendicular a la direccion del
reflector, la frecuencia detectada es 0 Hz. En este angulo no existe cambio
Doppler.

Si el angulo del rayo incidente es mayor que 90° respecto al flujo, el coseno
del angulo es negativo. Esto corresponde al caso en que el flujo se dirija lejos del
transductor; la frecuencia de los ecos provenientes de los reflectores en
movimiento es ahora mas baja que la frecuencia transmitida f,. La mayoria de
equipos detecta la magnitud de la frecuencia de Doppler, para que la sefal

Doppler parezca igual a las sefales del flujo dirigiéndose hacia el transductor.

Los instrumentos Doppler "direccionales” detectan si la frecuencia recibida
es mayor o menor que la frecuencia transmitida y, despliega si el flujo se dirige

hacia o lejos del transductor.

2.2 Sistemas Doppler ultrasénicos en medicina

En ultrasonido para diagnostico médico se tienen cambios Doppler cuando
las sefiales de eco son recogidas de reflectores en movimiento. En la figura 14
un transductor estacionario esta enviando ondas ultrasénicas hacia la derecha, y
recibiendo ecos de un reflector. El patron de eco surgiendo del reflector varia y

depende si el reflector es estacionario o se encuentra en movimiento.
Se reciben frecuencias ligeramente mas altas de un reflector que mueve

hacia el transductor que de un reflector estacionario, mientras el opuesto es

verdad para un reflector que se marcha del transductor.
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Figura 14. Cambio Doppler en ultrasonido médico

Transductor
Estacienario

((( 0y Reflactor

Estacionario

(((({{( @ Reflector moviendose

Lejos del ransductor

( Reflector moviéendose
C ( (e @y Hacia el ransductor

Fuente: James A. Zagzebszki. Ezssentials of Utrasound FPhysics Pag. 29

El efecto Doppler es actualmente manifestado dos veces en la produccion
de un eco proveniente de un reflector en movimiento. Primero el reflector juega el
papel de un "oyente” en movimiento cuando viaja hacia o lejos del transductor
ultrasénico. El las ondas ultrasdnicas que el reflector encuentra sufren asi
inicialmente un cambio Doppler. El reflector seguidamente actia como una
“fuente” en movimiento cuando envia los ecos atras de vuelta al transductor. Esto
produce un cambio adicional en la frecuencia de las ondas comparada con la
frecuencia transmitida. La frecuencia de Doppler es la diferencia entre la
frecuencia del rayo ultrasonico incidente y la de los ecos recibidos. Supongamos
que los reflectores se estan moviendo a una velocidad de 1m/s hacia el
transductor, como en figura 14.

Si la frecuencia de la rayo ultrasonico incidente es 5 MHz [5,000,000 Hz], las
ondas reflejadas tendran una frecuencia de 5,006,490 Hz, soélo una diminuta
cantidad mas alta que la del rayo incidente. El cambio Doppler en la frecuencia en

este caso es 6490 Hz, 0 6.49 kHz. Esto esta en el rango de frecuencia audible.
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Con equipo de ultrasonido Doppler, se transmiten y se detectan frecuencias
del rango de MHz por el transductor; sin embargo, las frecuencias de Doppler

normalmente estan en el rango de frecuencia audible.
2.3 Sistemas Doppler de onda continua (CW)

Los instrumentos Doppler de onda continua (CW por sus siglas en inglés)
son los mas simples y a menudo los dispositivos Doppler de menor costo

disponible.

En el campo de ultrasonido Doppler de onda continua la fuente y el receptor
son estacionarios. Ademas el transductor transmisor y el receptor pueden no estar
en linea como se muestra en la figura 15 (debe recordarse que los sistemas
modernos de ultrasonido Doppler utilizan un solo transductor para enviar y recibir
las sefiales), dejando que 6; sea el angulo del rayo de transmision a la direccidn
del movimiento y que 6, sea el angulo de la sefnal de recepcion a la direccion de

movimiento.

Figura 15. Angulos con respecto al area de dispersién

Transmisién/
b

Recepciénl,u

Reflector
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Entonces la velocidad relativa del area de dispersion del reflector al

transmisor sera
vcos(6),) (2.9)
y la velocidad relativa del area de dispersion del reflector al receptor sera
vecos(6.) (2.10)

El cambio Doppler originado por un reflector o un area de dispersion en

movimiento, puede ser calculado asumiendo que

e El reflector / area de dispersion es un receptor que se aleja de la fuente con

velocidad vcos( ).

¢ Que el receptor esta alejandose del reflector / area de dispersion (fuente) con

velocidad vcos(¢))

Esto es equivalente al receptor que se aleja de la fuente con una velocidad

vcos(&) + vcos(6;) aunque el receptor y el transductor sean estacionarios.

Asi de la ecuacion 2 se tiene que

£ ==75 {oos(0)) + 050, )}

c

:—2fsvco{6’+9’jco{6’_e’j (2.11)
c 2 2
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para 6;~ 6, tenemos

fo= _2fsv cos(6) (2.12)
C

donde vcosé es la velocidad del reflector relativa al receptor / transmisor.
2.3.1 Operacion basica
Esta seccion describe los requerimientos para la instrumentacion utilizada

para detectar cambios Doppler en ultrasonido recibido. Si dejamos que la sefial

transmitida sea de la siguiente forma
x,(t) =&, cos(wgt) (2.13)

y la sefal correspondiente recibida por un reflector este dada como

x,(6) =&, cos[og +@, [ +6) (2.14)
donde
Ws = 27Zfs
WR = 27ZfR

6¢; es un término de fase dependiente de la distancia del reflector del

transductor y los cambios de fase producidos dentro del receptor.
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Multiplicando las sefales de las ecuaciones 2.13 y 2.14 se obtiene

x,(t)x, (1) = & &, cos(@gt)cos{|wg + @, [ +6,)
EE
2

cos(@pt +6, )+ cos([20, + @, | +6,) (2.15)

la sefal resultante es entonces introducida a un filtro paso-bajo para quitar todos

los términos 2fs de la frecuencia de la fuente dejando la sefial Doppler

x,()= é:’jr cos(a)Dz‘ +6, ) (2.16)

Sin embargo, un procesamiento exhaustivo de la sefial analoga puede
requerirse porque la sefal recibida del ultrasonido también consiste de ultrasonido
reflejado de amplitud mucho mayor (> 40 - 50dB que la sefal escaneada de
regreso de un reflector en movimiento como la sangre). De esta manera el
ultrasonido reflejado exhibe un cambio Doppler de baja frecuencia debido al
movimiento de los tejidos reflejados como por ejemplo las arterias pulsando y al
movimiento de la sonda (si es sostenida con la mano). Por esta razon alguna

forma de filtro paso-alto puede requerirse para sobrellevar este problema.
En este procedimiento, sera inevitable las pérdidas de sehales Doppler de

baja frecuencia por el lento movimiento de la sangre, lo cual puede ser de

significancia clinica.
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Figura 16. Instrumentacién genérica Doppler de onda continua
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2.3.2 Discriminacion de la direccion de flujo

Los instrumentos Doppler descritos hasta ahora son incapaces de
proporcionarnos cualquier informacion con respecto a la direccion de movimiento.
En casos donde el ultrasonido Doppler se usa para evaluar el flujo de sangre, la
direccién del flujo de sangre puede tener importancia en el diagnéstico. Por
ejemplo, en venas con valvulas incompetentes 0 A-V malformaciones / fistulas.

La informacion direccional puede conservarse de varias maneras.
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Algunas maneras de conservar esta informacion son las siguientes:

e Filtrado de banda lateral

e Demodulacion por compensacion de la portadora

e Demodulacion en fase / cuadratura

En las descripciones que siguen, debe recordarse que

e wp > 0 implica que los componentes del vector de velocidad a lo largo

del rayo emitido se dirigen hacia la sonda.

e wp <0 implica que los componentes del vector de velocidad a lo largo del

rayo emitido se dirigen lejos de la sonda.

2.3.2.1 Filtrado de banda lateral

Este método probablemente es el mas simple. Como se muestra en la figura

17 a sefal de rf recibida es pasada por dos filtros, uno dejando pasar frecuencias

por encima del rango ws < w < ws + wn y el otro dejando pasar frecuencias por

encima del rango ws - W, < W < Ws.

Figura 17 Filtrado de banda lateral
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2.3.2.2 Demodulaciéon por desplazamiento de la portadora
En este método de determinar la direccion del flujo la sefial recibida es

multiplicada por una sefal de referencia w1 + ws. Asi como anteriormente la sefial

recibida esta dada por
x,(t) =&, coswg +w, [ +6,) (2.17)
a sefal de referencia es dada por
x,()=¢ cos([coS + o, ]t) (2.18)

multiplicando las dos sefales tenemos

cos([a)l + )y, ]t +6, )+

5 (0, (0= 55|

cos([2a)5 + o, +a)D]t+6?l) (2.19)

donde w; es escogida tal que wys > |wD,maX |. Como anteriormente esta sefial
multiplicada es pasada por un filtro paso bajo para retirar el componente > 2ws

componente. Asi

w1+ wp > wy mayor cambio Doppler

w1+ wp < Wy menor cambio Doppler

Nétese que el filtro de rechazo del movimiento de tejidos es ahora un filtro de

banda fija con una frecuencia central de wy.
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Figura 18. Demodulacion por desplazamiento de la portadora
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2.3.2.3 Demodulacioén en fase / cuadratura

La sefial recibida es pasada por dos multiplicadores separados, uno, el de

referencia de fase, multiplica la senal por
x, () =& cos(wjt) (2.20)

si se considera que el segundo, con una referencia cambiada en fase por +n/2

multiplica la sefal por

x,,(t) =& cos(wgt +7/2)

= ¢ sin(wt) (2.21)
La sefial en fase, D(f), es dada como

D(t)=x, (1)x,, (1

&S
2

{cos(wpt +6,)+cos(20, +w, [ +6,)}  (2.22)
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y la sefial en cuadratura, Q(f), se da por

Q) = x,(1)x,,, (1)

= 5’;’ {sin(a)Dt +6, )— sin([2a)S + ), ]t +6, )} (2.23)

Ambas sefales, i(t) y q(t) son pasadas por un filtro pasabanda y amplificadas

como sigue para dar

D, (t) =cos(wpt +6),)

0, (1) =sin(w,! +6,) (2.24)

La direccion del cambio de Doppler, y de la direccion de flujo, son

determinadas, notando la relacidon de la fase entre DAt) y QA1),

e wp> 0 entonces Qt) esta retardada n/2 en fase con respecto a DA1).

e wp <0 entonces Qft) esta adelantada n/2 fase con respecto a DA{).

Figura 19. Demodulacién en fase / cuadratura
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2.4 Detectores de flujo Doppler pulsado

Con instrumentos Doppler de onda continua, los reflectores que se
encuentren en cualquier parte de la region que cubre el rayo del transductor,

contribuyen a la sefial Doppler.

Hay problemas asociados con la instrumentacién Doppler convencional para
onda continua (CW), particularmente cuando se utiliza como detector de flujo. El
mas importante es que CW es incapaz de proporcionar un rango de resolucion.

En otras palabras CW no puede separar sefiales Doppler que provienen de

dos puntos diferentes a lo largo del rayo de emisién del ultrasonido transmitido.

Asi, si dos vasos de sangre intersecan el rayo ultrasonico, no es posible
separar las velocidades en puntos diferentes a lo largo de este. El uso de Doppler
pulsado puede superar este problema. ElI Doppler pulsado proporciona la
capacidad de seleccionar sefiales Doppler de profundidades especificas. La region
de la cual se seleccionan las sefales es llamada el volumen de muestra. Cuando
es combinada rayos Doppler guiados en escaneres dobles, el Doppler pulsado
habilita la seleccion precisa de la profundidad y angulo del volumen de la muestra.

Las diferencias significativas entre CW Doppler y Doppler pulsado son:

¢ Que un solo transductor se usa para la transmisién y recepcién y estan
en separadas en tiempo.

e El Doppler pulsado estd a menudo incorporado como un paso en el
procesamiento adicional de sefales en ultrasonido de eco pulsante
convencional (a menudo conocido como escanéo doble).

e Rafagas periddicas de ultrasonido (ej. Unos cuantos ciclos) son usadas.
En general Doppler pulsado es solo sensible al flujo dentro del volumen

de muestra.
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El rango de resolucion en Doppler pulsado es logrado transmitiendo un corto
impulso de ultrasonido. A continuacion de esto la sefial recibida es mezclada con
una version retardada del impulso transmitido como una sefial de referencia. El
tiempo de transicion del pulso transmitido hacia la region de interés y de regreso

de esta, es igual a este retardo.

Entonces, el volumen de muestreo puede moverse a diferentes posiciones a
lo largo del rayo ultrasonico, alterando este retardo. Las implicaciones de esto
estan claras: El flujo a diferentes profundidades o puntos, dentro de una vena

puede ser monitoreado selectivamente.

La anchura del volumen de muestreo sera proporcional a la anchura del rayo
ultrasénico transmitido, considerando que la longitud de este volumen de muestreo

sera proporcional ala duracién del impulso de ultrasonido transmitido.

2.4.1 Operacion basica

El Doppler pulsado es un poco parecido al ultrasonido d eco pulsante ya que
pulsos sonoros son producidos por el transductor a intervalos regulares. Un
transmisor (figura 2.12) aplica un pulso transmisor al transductor; este pulso tiene

una frecuencia bien definida.

Algunos instrumentos de Doppler pulsado, permiten la variacion de la
duracion del pulso, es decir, el numero de los ciclos en el pulso para variar la

sensibilidad.

Mas ciclos en el pulso da como resultado una mejora en la sensibilidad y el
mejor funcionamiento de la circuiteria Doppler. El precio que se paga por esto, es
una exposicion acustica del paciente un poco mayor y una resolucién axial mas

pobre.
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Figura 20. Instrumentacién genérica Doppler pulsado
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La amplificacion y demodulacion de las sefiales de eco ocurren, de forma
analoga a CW Doppler. El rendimiento de un demodulador de Doppler no sélo
depende de la amplitud de los ecos provenientes de los reflectores, sino también
de la fase precisa de los ecos. Un ajuste de operacién aisla las senales de la
profundidad deseada. Estas sefiales aisladas se guardan temporalmente en la

unidad de muestreo y retenciéon y en espera de la salida de otro pulso de

transmision.

Si los reflectores dentro del volumen analizado estan en movimiento, los ecos
recibidos durante la siguiente secuencia de ecos pulsados estan ligeramente

desfasados. Esta diferencia de fases se presentara durante el procesamiento

Doppler.
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Si se repite este procedimiento una y otra vez, la seial Doppler obtenida del
volumen analizado es construida gradualmente en la unidad de muestreo y

retencion.

2.4.2 Construccion de la seial Doppler

El eco amplificado muestra sélo la senal del reflector; se muestran cuatro
formas de onda que corresponden a cuatro sucesivas secuencias de ecos
pulsantes. Debido al movimiento del reflector, el tiempo de retorno para cada eco
al acorta de un pulso al préximo. La salida del demodulador depende de la fase de
la sefial de eco amplificada comparada con la del oscilador de transmision. Esta es
mayor cuando las fases son iguales y menor cuando difieren en 180°. Debido a
que la fase de la sefal del eco varia entre pulsos, la salida del demodulador
también varia. La unidad de muestreo y retencion mantiene la salida del
demodulador entre secuencias de pulsos. La version filtrada de esta sefal

mantenida es la sefial Doppler.

Una vista mas detallada de la construccion de la senal Doppler se puede
obtener observando la figura 21, en ella, se asume que un reflector simple se esta
moviendo hacia el transductor. Sefales amplificadas de ecos que provienen del
reflector se muestran para cuatro secuencias de pulsos sucesivas. También se
muestra la salida del dispositivo de muestreo y retencion: esta sefial varia debido a

que la fase del eco que viene del reflector cambia cuando este se mueve.

El trazo final es una version filtrada (suavizada) de la sefial, la cual es la

senal Doppler.
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Figura 21. Construccion de la senal Doppler pulsada
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Fuente: James A. Zagzebsdi. Essentials of Ultrasound Physics Pag.
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2 TECNICAS DE SEPARACION DE SENALES DE
FLUJO SANGUINEO

El método de deteccion en cuadratura, visto en el capitulo anterior, se
emplea en la mayoria de los sistemas Doppler ultrasonicos. Este se basa en
analizar las componentes de fase y cuadratura de la sefal, que provienen del
demodulador ademas del cambio de frecuencia del efecto Doppler, sin embargo
para obtener la informacion clinica de esta sefal, las sefales en cuadratura
Doppler se deben decodificar principalmente en dos componentes, la componente
de flujo directo o hacia adelante y la del flujo inverso o en reversa y un proceso

adicional es necesario para esta separacion.

En este capitulo se analizaran las técnicas de separacion de la sefal en
cuadratura y nos centraremos en el detalle de la técnica propuesta para este

trabajo.
3.1 Conceptos basicos

Se analizaran ahora, los conceptos basicos que serviran para entrar al
detalle de los métodos utilizados par la separacion de sefiales Doppler, y en

especifico del método utilizado en este trabajo en donde se utiliza la transformada
de Hilbert.
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3.1.1 Frecuencias positivas y negativas

Para explicar estos conceptos se consideran las siguientes identidades:
0 -j6
e’ +e”’

cos(f) = T 3.1

Suponiendo que ¢ = wt + ¢, se observa que tanto el seno como el coseno (y
por lo tanto todas las sinusoidales reales) consisten de una suma que depende de
un movimiento circular igual pero opuesto. Dicho de otra manera, cada sinusoidal
real consiste de una contribucion igual de componentes de frecuencia positivas y

negativas. Esto es verdad para todas las sefales reales.

Cuando se obtiene el analisis espectral, se encuentra que cada sefal real
contiene igual cantidad de frecuencias positivas que negativas, por ejemplo si X(w)

denota el espectro de una sefial real x(t) siempre se tendra que | x(-o) | =| x(®) |-

Hay que notar que, matematicamente, la sinusoidal compleja
Ae.i(wt+¢) (3 2)
es realmente mas simple y mas basica que la sinusoidal real

Asin(wt + @)

debido a que €“ consiste de una frecuencia ® mientras que sin (ot)

realmente consiste de dos frecuencias oy -®.
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Se puede pensar en una sinusoidal real como la suma de una frecuencia
positiva y una sinusoidal compleja de frecuencia negativa, por lo tanto en ese
sentido las sinusoidales reales son “el doble de complicadas” que las sinusoides

complejas. Las sinusoidales complejas ademas tienen un modulo constante.

Los detectores de envolvente de amplitud (demoduladores en amplitud) para
las sinusoidales complejas son casi triviales: solo hay que evaluar la raiz cuadrada
de la suma de los cuadrados de las partes real e imaginarias para obtener el pico
de amplitud instantanea en cualquier instante de tiempo. Los demoduladores en
frecuencia son iguales de ftriviales: solo basta diferenciar la fase de una sinusoide

compleja para obtener su frecuencia instantanea.

Por ello en muchos procesos se prefiere convertir una sinusoidal real en

sinusoidales complejas antes de darles un proceso posterior.

3.1.2 Componentes sinusoidales en fase y en cuadratura

A partir de la siguiente identidad trigonométrica

sin(A4 + B) = sin(A4) cos(B) + cos(A) sin(B) (3.3)

se tiene
x(t) = Asin(wt + @) = Asin(@ + wrt)
=[Asin(¢@)]cos(wt) +[ Acos(@p)]sin(wrt)

= 4, cos(wt) + A, sin(wt) (3.4)

De esto se concluye, que cada sefal sinusoidal puede ser expresada como

la suma de una funcion cero (fase cero) y una funcién coseno (fase 7/2 ).
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Si la parte seno es llamada la componente “en fase”, la parte coseno es

llamada la componente “fase en cuadratura”.

En general “la fase en cuadratura® significa “a 90° grados de la fase”, es

decir + /2.

En la figura 22 se muestran las componentes en fase y en cuadratura

solapadas. Nétese que solo difieren en la fase de 90° ya que es la misma sefial en
amplitud y forma.

Figura 22. Componenetes en fase y en cuadratura
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3.1.3 Senal analitica
Las sefales, en la naturaleza, son reales; sin embargo, con frecuencia el
definir una sefal compleja representa ciertas ventajas, que de una forma u otra
corresponde a la sefal real.
Uno de los motivos para definir una sefial compleja es que permite definir la

fase, de la cual se puede obtener la frecuencia instantanea.
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Ahora se busca una senal compleja z(t), compuesta por su parte real es la
“sefial real” S/(t), y parte imaginaria S;(f). Esta ultima se selecciona para realizar

una descripcion fisica y matematica, de la sefal
z(t) =S, + JS, (3.5)

Si se puede definir la parte imaginaria entonces se puede definir la amplitud y

la fase por medio de las siguientes expresiones,

A(t)=+/S? +S] ; p(t) =arctan(S,/S.,) (3.6)

El interés por dar a la frecuencia instantanea una definicién propia, se dio
con el advenimiento de la Modulacion en Frecuencia (FM) para la transmisién por
radio en los afios 20. Historicamente han existido dos métodos, el método de “en

cuadratura” y el método de la “sefal analitica”.

Antes de la introduccion del método en cuadratura la principal idea que
permitia formar una sefial compleja estaba basada en el principio simple de que

para una sefial de la forma
S(t) = A(t)cos (1)

La contraparte compleja podria ser A(t)e””. En 1946 el tema principal fue
cristalizado por Gabor con la introduccién de sefial analitica. EI Procedimiento de
la Sefial Analitica resulta en una sefial compleja que tiene un espectro idéntico al

de la sefial real para frecuencias positivas y cero para las frecuencias negativas.
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Debido a este hecho existidé una tendencia a introducir la sefal analitica,
argumentando que “las frecuencias negativas de todas maneras no existen, asi
que hay que deshacernos de ellas”. Sin embargo, el “vamos a deshacernos de
ellas”, no es la razon historica ni fisica, para buscar una sefial compleja. Las
razones para hacer esto, es que la sefal compleja ofrece una manera de vencer

dificultades que se presentan cuando se consideran solo sefales reales.

De manera similar ultimamente ha habido una tendencia por definir la
frecuencia instantanea como la derivada de la fase de la sefal analitica. Sin
embargo la frecuencia instantanea es un concepto primitivo y no sélo una

cuestion de definicion matematica.
3.1.3.1 Senal compleja

La primera razén y mas importante, es que el espectro de una sefial real
satisface que S(-w) = S'(w) y por lo tanto el espectro de densidad de energia |
S(®) |? es siempre simétrico con respecto al origen. En la figura 23 (a) se muestra
simbolicamente la densidad espectral de potencia de sefal real; en la (b) se

muestra la densidad espectral de potencia de la sefial analitica.

Figura 23. Densidades espectrales de potencia
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Como se puede observar, debido a la simetria, la frecuencia promedio
siempre resulta ser cero, esto no es lo que se quiere, porque no da un sentido real

de lo que esta pasando.

Se requiere que la respuesta esté en algun lugar en medio del I6bulo de la
derecha. También, que la dispersion o distribucion de la frecuencia, sea
aproximadamente la distancia entre los dos l6bulos, mientras que lo que se quiere

es el esparcimiento de uno de los Iébulos.

¢ Qué se puede hacer para obtener un valor de la frecuencia promedio que

esta aproximadamente centrada en la mitad del |I6bulo derecho?.

Se puede lograr esto, simplemente eliminando el l6bulo izquierdo en el

promedio, asi:
()= j w|S(@)|’ do (3.7)
0

Ahora hay dos aproximaciones que se pueden tomar. Primero, se continuan
considerando sefiales reales y cuando se tienen promedios espectrales se integra
de cero a infinito en lugar de menos infinito a infinito 6 se puede definir una nueva
sefal que tenga el mismo espectro para las frecuencias positivas y un espectro

cero, para las frecuencias negativas.
La ventaja de la segunda aproximacion, es que se puede calcular las

frecuencias promedio directamente de la sefal, y por lo tanto constituye una

ventaja tener la seial de una vez por todas.
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En particular, la nueva sefal z(f), todavia desconocida, asegura que
K ) « . 1d
< a;>=ja>| S(w)| dm:jz O)——z(@)dt  [z2()=7]  (3.8)
0 jdt

La segunda razon para formar una sefial compleja, es que permite obtener

una expresion para la frecuencia instantanea.
3.1.3.2 La senal analitica

Si la sefal real s(t) tiene el espectro S(w) entonces la sefial compleja z(1),
cuyo espectro estd compuesto de frecuencias positivas de S(w) solamente, esta
dada por la transformada inversa de S(w) donde la integracion va solo sobre las

frecuencias positivas.

1% o
Z(t)—ZM_!.S(a))e dt (3.9)

N

El factor de 2 se inserta para que de esta manera la parte real de la sefal
analitica sea s(t), de lo contrario sera la mitad de ella en amplitud. Ahora puede
obtener la forma explicita para z(t) en términos de la senal real s(f). La

transformada de Fourier

S(w) = s(t)e ™ dt (3.10)

o
|
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utilizando la ecuacion 3.9
1 0 0 o
20)=2_— [ [s@)e e dtde
0 -
1 o0 o0 ) .
=— [ [ste™ " dr de

7 0 —©

y usando la ecuacion 3.13

[ do=rz5(x)+7
0 X

se obtiene

_ 1 T ' 4 ] '
z(t) = i _J;,S(t Nzo(t—t")+ Py t']dt
llegando a

Als] = 2(0) = s() + - TS(Z')‘dt‘
Tt—t

(3.11)

(3.12)

(3.13)

(3.14)

(3.15)

Se usa la notacion A[s] para denotar la sefal analitica correspondiente a la

senal s.

La razon para el nombre analitico es que este tipo de funciones complejas

satisfacen las condiciones de Cauchy-Riemann para la diferenciabilidad y han sido

llamadas tradicionalmente senales analiticas.
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La segunda parte de la ecuacién (3.15) es la transformada de Hilbert de la

sefal y denotada como H[s(1)].

H[s(1)]= js(t)d' (3.16)

3.1.3.3 Energia de la senal analitica
Debido a que se ha insistido en que la parte real de la sefial compleja sea la

sefal original, no se conserva la normalizacion. Recuerde que el espectro de la

sefial real satisface | S(w) | =1 S(-w) | y por lo tanto la energia de la sefial original es
K 2 T 2 1 K 2 1
Es= [|S(o)| dw=2j| S(w)| da)=2j| 25(@)[ do=_ Bz (3.17)
—o0 0 0

Esto es, la energia de la sefial analitica es dos veces la energia de la sefal,

ademas, la energia de la parte real es igual a la energia de la parte imaginaria.
Es=E (3.18)

lo cual puede observarse considerando | z(t) | > =1 s(t) + jH[s] | 2
3.1.3.4 Calculo de la senal analitica

El punto principal a recordar, es que la sefal analitica esta formada de la
parte positiva del espectro de la seial real y multiplicada por 2. Considere g cuyo
espectro es una funcidon delta en w. Si o es negativa entonces no existen
frecuencias positivas que manejar y la respuesta es cero. Si es posible entonces
se multiplica por 2.
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Por lo tanto

. 0 Si w<0
Ale’” )= _
e’ Si w>0

(3.19)

Este simple resultado es muy importante debido a que se puede expresar la

senal en términos de exponenciales, entonces todo lo que se tiene que hacer para

formar la sefal analitica es eliminar los dos términos con frecuencia negativa y

multiplicar los términos de frecuencia positiva en la expansién por dos.

Ejemplo

La sefial analitica de cos| o] t

Se escribe cos o[t en términos de exponenciales y usando la ecuacion (3.19)

se tiene:

De manera similar

A[COS| a)| Z‘] = ;A[ej“’lt 4 e—j|a>\t]

1 ; 1 :
= Ale/™ 14+ = A[e™ /1!
5 Ale™ ]+ 2 Ale ]

1 )
=4 e}lw\l
5 [e”™ ]

fleolt
= o/l®l

Alsin |@ | t] = %A[eﬂwu eI = jeen
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La sefal analitica es s(t) = coswitcosmyt siendo 0 < w1 < wp.

Rescribiendo s(t) en términos de exponenciales
s(t) = cos w,t cos w,t (3.25)
1 Jot —jw,t jot —joqt
:Z(e +e e’ +e ) (3.26)

_ %(ej(a)ﬁwl)l + ej(wz—a’l)’ + e_j(w2+a)l)[ + e_j(wz_wl)t) (327)

Los dos ultimos términos tienen frecuencias negativas y por lo tanto solo los

primeros dos términos permanecen, dando asi como resultado

Z(Z) — 2%(61(%"’5"1)[ + ej(mz—wl)f) — %(ejwlt + e—fwlf )ef(‘)z[ (328)

= cos(w, )te’™ (3.29)

*Noétese que el procedimiento de la seiial analitica escoge la frecuencia mas

alta para la frecuencia instantanea.

3.1.3.5 Interpretacion fisica de la sefal analitica

Ya que la sefal analitica es siempre compleja, se puede representar de

manera polar

A[s()] = A(t)e’" (3.30)
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Ahora, la pregunta es, ¢qué ha hecho el procedimiento de la sefial analitica
en términos de escoger la amplitud particular y la fase?, o bien, ;qué hay de

especial acerca de la amplitud y fase para hacerla una sefial analitica?.

Generalmente, la respuesta es que el contenido espectral de la amplitud es
mas bajo que el contenido de €”Y. Esto se ilustra primero con un caso simple

donde

s(t) = A(t)e’™ (3.31)
Se llama al espectro de amplitud Sa(w)
S ()= — TA(t)e-"‘” (3.32)
4 A2 7,

El espectro de s(f) es entonces Sa(w - ay). Para que Sa(w - ay) sea analitica;
esto es, cero para las frecuencias negativas, Sa(w), debe ser cero para o < wy. Por
lo tanto A(t)e’™ es analitica si el espectro de A(t) esta contenida dentro de (- o ,

o )

Por ello todas las bajas frecuencias estan en la amplitud, y las altas
frecuencias estan en el coseno. Se puede generalizar este resultado de la

siguiente manera: sea S,(w) el espectro de ¢!

_ 1 fi Jo(t) —jot
Sw(a))—m_jwe e (3.33)
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El espectro de A(t)e’”! es entonces

S(w) =L TSA(a)—a)')Sw(a)’)da)' (3.34)

V2r

Se puede considerar que la suma del espectro movido de A(f) con
coeficientes S, (®’). Ahora suponiendo Sa(w) que esta limitada en banda en el
intervalo (-@s, w). Una condicidn suficiente para mover S(w) al eje positivo es, si
el valor mas bajo del rango @' es mas grande que 4. Esto es, S, (@) es cero para

valores menores que ;.

A(t)e™ es analitica y el espectro de A(t) esta contenida en (-o; /) y el
espectro de ¢ es cero para » < w4, Por lo tanto lo que el procedimiento analitico
hace, por lo menos para las sefales que resultan en las formas anteriormente
mencionadas, es poner el contenido de la baja frecuencia en la amplitud y el

contenido de la alta frecuencia en el termino ¢49[7].
3.2 Transformada de Hilbert

La transformada de Hilbert es util para calcular el contenido en frecuencia de
una senal de energia o de potencia. Asi, se pueden analizar y disefiar filtros
selectivos en frecuencia para poder separar sefiales segun su contenido en

frecuencia.

El proceso mencionado en el parrafo anterior se denomina discriminacion en
frecuencia. Otro criterio para separar sefiales es el que esta basado en la
selectividad en fase, o también llamado discriminacién en fase, que desfasa las

senales pertinentes de modo que se puedan separar facilmente.
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El caso mas sencillo consiste en desfasar una sefnal 180°, lo que se consigue
invirtiendo la polaridad o multiplicando por -1. El desfasar todas las componentes
180° requiere el uso de un transformador ideal. Otro desfase de interés es el de
1+90°.

En particular, cuando las componentes angulares de una sefal han sido
desfasadas £90°, la funcién resultante se denomina transformada de Hilbert de

la sefal.

3.2.1 El espacio de Hilbert

El espacio de Hilbert es un espacio infinito dimensional funcional. Esto es,
un espacio vectorial compuesto de una serie infinita de funciones ortogonales. La
ortogonalidad del espacio de Hilbert esta definido por la integral sobre el intervalo
apropiado del producto de dos funciones del espacio con un factor de peso. Si
esta integral es igual a la delta de Kronecker, el espacio es ortogonal; usualmente
el factor de peso es un factor de normalizacion también. Debido a la centralidad de
esta relacion, algunas veces el espacio de Hilbert es llamado un espacio de
productos inherentemente completos. La mayoria de las demostraciones
concernientes al espacio de Hilbert usan extensivamente la propiedad de

ortogonalidad.

Como espacio funcional, el espacio de Hilbert puede tener operaciones
lineales efectuadas en el mismo espacio. Por tanto el espacio infinito puede ser
invertido. Este resultado algunas veces produce otro espacio de Hilbert y algunas
veces soOlo produce un interesante grupo de funciones, dependiendo de que
operador lineal es usado. Uno de los usos mas comunes del espacio de Hilbert es
para propositos de transformacion. Una funcion arbitraria puede ser expresada
como la suma de las componentes del espacio de Hilbert con cada componente

que tiene un factor de peso global.
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La famosa transformacion de Fourier, esencial en muchas partes de la

ingenieria y la fisica, es exactamente este tipo de transformacion.

La condicién de ortogonalidad es usada para determinar los coeficientes
generalizados de las integrales de cada funcién del espacio de Hilbert, con la
funcion original siendo transformada. Mientras que las funciones seno y coseno
usadas en la transformacion de Fourier son comunes, las expansiones
polinomiales de funciones y muchas otras transformaciones funcionales utiles

funcionan de esta manera.

3.2.2 Kernel y caracteristicas de la transformada de Hilbert

La sefal analitica tiene la caracteristica de que sus componentes real e
imaginaria se encuentran en cuadratura, es decir existe entre la sefial de la parte

real y la sefial de la parte imaginaria un desfasamiento de 90°.

Por lo tanto, en el tiempo continuo, toda sefial analitica z(t) puede

representarse como:
1 T j ot
z(?) :—jZ(a))e-/ dw (3.35)
27y,

donde Z(w) es el coeficiente complejo (que determina la amplitud y la fase) de una

sinusoide compleja de frecuencia positiva € a la frecuencia w.
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La transformada de Hilbert se define como

H[s(t)] = 71[ (3.36)

be—3g
Al
—_
~
-~
S

Cualquier sinusoide Acos(wt + ¢), puede ser convertida a una sinusoidal
compleja de frecuencia positiva A9 3 través de generar simplemente una

componente de fase en cuadratura Asin(wt + ¢) que servira como parte imaginaria:

Ae’ " = Acos(wt + @) + jAsin(wt + @) (3.37)

La componente en cuadratura puede ser generada a partir de la componente
en fase, por medio de un retardo en " de ciclo en el tiempo. Para sehales mas
complicadas, que pueden ser expresadas como la suma de muchas sinusoidales,
puede construirse un filtro, que cambia cada componente sinusoidal en su fase en
un cuarto de ciclo. Este filtro es llamado filtro transformador de Hilbert.
Denotando por Hf{x} la salida en el tiempo t del “filtro transformador Hilbert”
aplicado a la sefal x(f). Idealmente este filtro tiene magnitud 1 para todas las
frecuencias e introduce un cambio de fase de n/2 para cada componente de

frecuencia positiva y n/2 para cada componente de frecuencia negativa.

Cuando una senfal real x(f) y su transformada de Hilbert y(f) = H{f} son
usadas para formar una senal compleja nueva  z(t) = x(t) + jy(t), la sefal z(t) es la
sefal analitica compleja que corresponde a la senal real x(t). En otras palabras,
para cualquier sefial real x(f), su sefal analitica correspondiente es z(f) = x(f) +
JHH{x} y esta tiene la propiedad de que todas las frecuencias negativas han sido
filtradas. Para entender como trabaja esto, recordemos que este cambio en fase
puede ser aplicado en una sinusoide compleja a través de multiplicarla

por &7 =4 |
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Considerando las componentes de frecuencia positivas y negativas en la

frecuencia particular wp:

x, (t)=e’™
x (1) =e /™ (3.38)

Ahora, aplicando un cambio de fase de -90° a la componente de frecuencia
negativa:

y, (1) = e /T2 gt _jejwot
y_ (1) =e™e ™ = je i (3.39)

sumando los términos de las ecuaciones 3.38 y 3.39 se tiene

20 =x, (1) + jp, (1) = & = P&/ =2
z () =x_(O)+jy ()=e’™ + je /™ =0 (3.40)

Como se puede observar, se demuestra que la componente de frecuencia
negativa es filtrada. Existe también una ganancia de 2 en las frecuencias positivas,
las cuales pueden ser removidas a través de la definicion de la transformada de

Hilbert para que tenga una magnitud de 'z en todas las frecuencias en vez de 1.

Para un ejemplo concreto, comenzando con una sinusoidal real

x(t) = 2cos(w,t) = e’™ +e /™ (3.41)

Aplicando el cambio de fase ideal, la transformada de Hilbert es:

y(t) — e.f(wof*”/z) +e*.f(wot*”/2) — _jeja)ot +je*.iw0t — 2Sin(a)ol) (342)
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La sefnal analitica es entonces

z(t) = x(t) + jy(t) = 2cos(w,t) + j2sin( w,t) = 2e’™" (3.43)

Por lo tanto, en la suma x(f) + jy(f), las componentes de frecuencia negativa
de x(f) y jy(f) se cancelan en la suma, dejando s6lo las componentes de

frecuencia positiva.

Esto sucede para cualquier sefal real x(f), no solo para las sinusoidales

como el del ejemplo aqui mostrado.

La figura 24 ilustra lo que sucede en el dominio de la frecuencia. Antes de

tener el analisis de Fourier se sabia que el espectro de una sinusoide compleja
¢ consistiria de un solo impulso en la frecuencia ® = @y y cero para las demas
frecuencias. A partir de la identidad 2cos(wot) = € + e, se observa que el

espectro es de amplitud unitaria con impulsos en = @y ® = wp.

De manera analoga la identidad 2sin(at) = [ — e™/j = -j™ + j&' nos
dice que tenemos un impulso de amplitud —1 en el eje j en w = @wp y una espiga de
amplitud +1 en el eje j en @ = wy. Multiplicando a y(f) por j resulta en jsin(wot) = &
— e’ para la cual tiene una amplitud unitaria “espiga hacia arriba” en @ = @ y

una unidad “espiga hacia abajo” o = w.

En la figura 24 se muestra la creacion de la sefial analitica z(t) = €' a partir

de la senal real x(t) = cos(wot) y la sinusoide derivada en fase de cuadratura y(t) =

sin(wot) visto en el dominio de la frecuencia. ) Espectro de “x”. b) Espectro de “y”.

c) Espectro de “jy”. d) Espectro de “z = x + jy”.
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Figura 24. Creacién de la seial analitica

x{9) = cos (w9 ¥4 = sin{as)
a) Re {X(w)} h) Re {¥(w)}
T Im { X[m}}T Im { ¥ (w)}
il .
-l 0 W -0l ] / oo
v = jsinlwod 2(f) = x(B +j(8) = cos{wet) + sin{wod
c) Re { jY{w)} d) Re{Z{w)}
Im { ¥ (w)} Im { Z(w)}
= e . {analitica}
l ] wo - W, 0 o “

Finalmente, sumando las figuras (a) y (c) de la figura 24 que correspondan a
z(t) = x(t) + jy(t), observamos que las dos espigas hacia arriba sumadas en fase
para dar una amplitud de 2 y la espiga hacia arriba en la frecuencia negativa en el
coseno es cancelada por la espiga hacia abajo en j veces el seno de la frecuencia

-ap. Esta secuencia de operaciones ilustra como la componente de frecuencia

negativa e?*™

queda filtrada por la suma de 2cos (wot) y j2sin(wot).

3.3 Procesamiento en el dominio del tiempo

Para generalizar los métodos, seran consideradas un par de senales

discretas Doppler en cuadratura, que contienen la informacion respecto al canal

hacia delante Sf(n) y el canal en reversa y Sr(n).
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Debido a que los retrasos introducidos por los filtros digitales no tienen

impacto sobre el resultado, estos pueden obviarse en el analisis.
3.3.1 Técnica phasing-filter (PFT)

Las ecuaciones 3.44 y 3.45 pueden resolverse simultdneamente para extraer
la componente directa e inversa, y este es en esencia el método por el cual la
técnica de phasing-filter tiene la capacidad de separar los dos canales de flujo. En
la figura 25 se ilustra la forma basica en que este método es implementado. Cada
canal (el directo y el de cuadratura) es desfasado en 90° y sumado al otro canal
sin desfase, esto da como resultado dos canales de flujo completamente

separados.

Figura 25. Diagrama de bloques de la técnica phasing-filter

Flujo Inverso
ni2 Q’(ty
ni2 T
Qit) Flujo Directo

En el siguiente capitulo se detalla mas detenidamente esta técnica y

Dit)

especificamente el algoritmo desarrollado para implementarla, ya que esta ha

sido seleccionada para realizar la separacion de las sefales.
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3.3.2 Técnica de recepcion de Weaver extendida (EWRT)

En la figura 26, se muestra el diagrama a bloques de la técnica de recepcion
de Weaver extendida (EWRT). Este método hace uso de la técnica de conversion
de frecuencia o modulacion. Los resultados en las etapas X1, Y1 y X2 son las
mismas que para la técnica de recepcion de Weaver. Adicionalmente este método
utiliza una etapa con filtros paso bajas (LPF) y una etapa extra de mezcla
(multiplicacion). La ultima etapa de filtrado es opcional ya que la reconstrucciéon y
los filtros anti-aliasing proveen suficiente atenuacién de las componentes de
frecuencias no deseadas, las cuales usualmente estan mas alla de la frecuencia

de corte. Si se usa la etapa adicional, no necesita de una pendiente rapida en la

caida para la frecuencia de corte.

Figura 26. Diagrama de bloques de la técnica extendida de Weaver

Filtro
Fasabajos

Yf(n)
—

Filtro
FPasabajos

Yrin)

Pdin)
D{n) Filtro _}{E\l(i}_)xg
Fasabajos
Q[ﬂ] Filtn:u_
Y1 - Fasabajos Y.
Py(n)

3.4 Procesamiento en el dominio de la frecuencia.

En el procesamiento en el dominio de la frecuencia se describen los métodos

de la transformada de Hilbert (HT) y de la transformada rapida de Fourier (FFT).
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Cabe mencionar que para facilitar la descripcidn tedrica de la transformada
de Hilbert, ésta se basara totalmente en expresiones que estan en el dominio del

tiempo.

3.4.1 Método de la transformada de Hilbert (HTM)

A diferencia de la técnica phasing-filter, este método utiliza una transformada
de Hilbert compleja en el dominio de la frecuencia. Como se muestra en la figura
27, el método requiere de la transformada rapida de Fourier compleja (CFFT) y por

lo tanto de su inversa.

Figura 27. Diagrama de bloques del método de la transformada de Hilbert en

dominio de la frecuencia

Qlﬂ_} Sr
{[CFFT
LU SN

La respuesta ideal en frecuencia de la transformada de Hilbert, esta dada por
la ecuacion (3.46), lo que implica que la implementacion de la transformada de

Hilbert es relativamente simple en el dominio de la frecuencia.
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3.4.2 Transformada rapida de Fourier compleja (CFFT)

La transformada rapida de Fourier compleja, se usa para separar la
informacion de la sefal direccional proveniente de las sefales en cuadratura, por
medio de la cual se estimay se despliega el espectro de las sefiales direccionales

en forma de sonograma (como se describe en el capitulo anterior).

En esta aplicacion se utiliza, solo la informacion de la magnitud proveniente
de la transformada rapida de Fourier compleja y puede demostrarse que la
informacion de fase de las sefales direccionales se preserva y se usa para

separar las sefales “forward” y “reverse”. El método se muestra en la figura 28.

Figura 28. Diagrama de bloques del método de la transformada rapida de
Fourier compleja (CFFT)

STR
D (n) Sr.| Sfw) M Eiddnd
—_ =2 kil
CFFT SR
m 2 S5r{m) I Yrin)
E:L IFFT [
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3 DISENO Y DESARROLLO DE LA TECNICA DE
SEPARACION UTILIZADA EN ESTE TRABAJO

Este capitulo se inicia con un breve recordatorio de los puntos importantes
de la técnica seleccionada para realizar la separacion de la sefales directa e
inversa, enseguida, se tiene una descripcidon detallada del algoritmo por el cual
se implementa dicha técnica, en la que se presenta el desarrollo légico y
matematico en el que se basa este, finalizando con la implementacién del
algoritmo y los resultados y las sefiales que se van obteniendo durante el

procesamiento de la sefal en cuadratura de entrada.
4.1 Técnica de separacion

Como se mostro en el capitulo anterior, existen varios métodos para realizar
la conversiéon de sefales en cuadratura D(n) y Q(n) a sefales direccionales de
flujo directo Yf(n) y flujo inverso Yr(n), la técnica seleccionada es la denominada

phasing-filter.

En esta técnica, para llevar a cabo la separacion, los canales en fase y en
cuadratura son desfasados en 90° para luego sumarse al otro canal sin desfase.
En este trabajo se ha tomado como base la transformada de Hilbert de banda
ancha para implementar la técnica, ya que esta responde al requerimiento del

desfase en 90° de las sefiales, como se puede observar a continuacion.
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La transformada de Hilbert en tiempo discreto, es un sistema lineal e

invariante en el tiempo para el cual la respuesta en frecuencia H(w), esta dada por

- 0<w<rm

H(G))Z{ . (4.1)

+J -7<w<0

La respuesta ideal correspondiente al impulso (Funcion de Transferencia)

esta dada por:

h(n) = 2 n#0 (4.2)

donde n pertenece a los enteros.

Existe una serie de métodos equivalentes para llevar a cabo la separacion de

las sefiales en fase y en cuadratura utilizando la técnica de phasing-filter .

El algoritmo del método utilizado en este trabajo, se basa en la transformada
de Hilbert (HT) de banda ancha, en este caso implementada por una convolucion;
es decir, la transformada de Hilbert se efectua a partir de un filtro, cuya respuesta
es la funcién de transferencia de dicha transformada. Como resultado de aplicar
este operador Hilbert a una sefal analitica de banda limitada, se obtiene Ia

misma sefal desfasada en 90°.
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En la figura 29 se muestra un diagrama de bloques de este algoritmo.

Figura 29. Utilizacion de la transformada de Hilbert para implementar la
técnica phasing-filter

D{n} h(n} = D(ﬂ:l
| {Transformada de
Hilbert)

Q)] hin)+D(n)
(Filtro de retardo)

4.2 Descripcion del algoritmo
El método digital presentado en este trabajo para la deteccion de la direccidon
del flujo sanguineo en sistemas Doppler ultrasénicos como se menciono

anteriormente, esta basado en la transformada de Hilbert.

Este método presenta la ventaja de un tiempo de procesamiento reducido,

del orden de los micro-segundos.

La separacion es efectuada como sigue. La sefial Doppler puede ser

modelada como una sefial compleja (analitica), y expresarse como:

X(n)=D(n)+ jQO(n) (4.3)
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Donde D(n) y Q(n) son las sefales reales en fase y en cuadratura de tiempo
discreto. Bajo las condiciones del flujo estable o pulsatil, las componentes de flujo

directo e inverso pueden ser expresadas de la siguiente manera:

D(n)=x forward (m)+ H[x,,,,..(1n)]
Q(I’l) = H[xforward (I’l)] + xreverse(n) (44)

Donde Xwmwaa(N) Y Xeverse(N) SON las senales de los flujos directo e inverso

respectivamente y, H[Xpmard(N)] Y H[Xeeverse(N)] SON sus transformadas Hilbert [7].

Considerando que la sefal D(n), contiene la informacion de ambas

componentes de flujo (directo e inverso), podemos convertir la sefal D(n) en

analitica.
D,(n)=D,(n)+ jD,(n) (4.5)
Donde
D, (n)= X forward (m)+ H[x,,,.,(n)] (4.6)
Di (Vl) = H[xfo;ward (Vl) + H[xreverse (}’l)]] (47)

Al desarrollar la ecuacion (4.5), se obtiene:

D, (1) = HLX fyryarg (] = X 10 (1) (4.8)
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Al definir las sefales de flujo directo [Yf(n)] y flujo inverso [Yr(n)] como la
suma y la resta respectivamente de Q(n) en la ecuacién (4.4), con la ecuacién

(4.8) se obtienen:

Yf(n) = O(n) + D;(n) = 2H[X .4 ()] (4.9)
D;(n) = Q1) = D, (1) = 2,y (1) (4.10)

Donde se puede observar que las salidas son totalmente independientes,

obteniendo la separacién eficientemente.

Para acelerar el procesamiento en el algoritmo phasing-filter seleccionado, la
transformada de Hilbert es implementada en el dominio de la frecuencia usando la
FFT.

La figura 30 muestra la implementacién de la transformada de Hilbert que

aparece en el diagrama de bloques de la figura 4.1, al utilizar la FFT.

Figura 30. Transformada de Hilbert utilizando la FFT
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El algoritmo que se desarrollé para ser ejecutado con el programa MATLAB
version 6.1 o superior, obtiene los canales DIRECTO e INVERSO a partir de las
sefiales ‘D’ y ‘Q’, obtenidas mediante la demodulacion en cuadratura de la sefal
RF Doppler ultrasonica para su posterior procesamiento y despliegue. Las sefales
‘D’ y ‘Q’ son extraidas de un archivo de audio en formato WAV del cual también se

obtiene la frecuencia de muestreo ‘Fs’.

Los parametros de entrada son:

Archwav : es el archivo que contiene la sefial RF Doppler ultrasénica,
demodulada en cuadratura.

Seg : es la cantidad de tiempo en segundos que desea extraerse para la
separacion de sefiales.

Los parametros de salida son:

directo : es el vector del canal FORWARD

inverso : es el vector del canal REVERSE

4.3 Implementacion del algoritmo

Para hacer una presentacion ilustrativa de la implementacion de este
algoritmo, se utilizé6 un simulador implementado en matlab que genera las sefiales
Doppler ultrasonicas en fase y en cuadratura, llamado “DOP“ el cual fue
desarrollando en el Departamento de Ingenieria en Sistemas Computacionales
(DISCA), y en el Instituto de Investigaciones en Matematicas Aplicadas y Sistemas
(IIMAS) en la Universidad Nacional Autbnoma de México (UNAM).

Estas sefiales simuladas nos seran utiles para demostrar el funcionamiento
del algoritmo y comprobar que la separacion de los flujos directo e inverso ha sido
implementada correctamente. En la figura 31 se muestra sefales D y Q simuladas

con el programa DOP.
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Figura 31. Seinales en fase y en cuadratura obtenidas del simulador “DOP”
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Estas sefiales han sido simuladas con las siguientes caracteristicas:

o Frecuencia directa = 2000 Hz, Frecuencia cuadratura= 1000 Hz
o Frecuencia de muestreo = 22000 Hz

o Numero de muestras = 512

° Amplitud de la sefial forward= 1

o Amplitud de la senal reverse = 0.5
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A continuacion se presenta y se describe linea a linea el algoritmo para

implementarse en Matlab, el archivo fuente ha sido nombrado fun._phasing.m .

Todas aquellas lineas que comiencen con el simbolo “%” son reconocidas por

Matlab como explicaciones o descripciones y se incluyen dentro de la ayuda del

archivo a la cual se puede acceder tecleando en la pantalla de Matlab help

func_phasing, no generan codigo fuente alguno

ALGORITMO DE SEPARACION

function[directo,inverso]=func_phasing(archwav,seg);

% FUNCTION [DIRECTO,INVERSO] = FUNC_PHASING2(archwav,seg);
% Obtiene los canales FORWARD y REVERSE a partir de un archivo wav

% que contenga la demodulacion en cuadratura de la sefial RF Doppler

% ultrasonica, y grafica cada uno de los canales.

%

% Parametros de entrada:

% archwav : archivo wav que contiene las sefiales en fase (D) y en

% cuadratura (Q) y la frecuencia de muestreo (fs).

% seg : cantidad de segundos que se extraeran del archivo wav.
% Parametros de salida:

% directo : vector del canal FORWARD

% inverso : vector del canal REVERSE

%

% Bibliografia

%

%[1]"Doppler Ultrasound, Physics, Instrumentation and Signal Processing."
% David H. Evans and W. Norman McDicken.

% John Wiley & Sons, LTD, Second Edition 2000.

%[2]"DBP: "Toolbox para Matlab destinado al analisis de senales de

% sistema Doppler Bidireccional."
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% Victor Castro Castillo y Alejandro Sotomayor Ortega.

% Memorias del Ill Simposio de Ultrasonica, 3er. Congreso CIMAF'99.

% Ciudad de la Habana, Cuba.

%

%[3]"Sistema  Doppler Ultrasonico  Bidireccional con  Deteccion de
% Cuadratura Digital para Medicion de Flujo Sanguineo."

%  Miguel Israel Barragan Ocampo.

% Tesis para obtener el titulo de IngenieroElectrico Electronico

% Facultad de Ingenieria, UNAM, 2002

% Chequeo de Rangos

if (nargin<1)|(nargin>2) %Corroborando  cantidad de parametros
%correcta

help func_phasing2 %Si la cantidad de parametros es

% incorrecta se genera un error.

error(‘Parametros erroneos’)

end
n = length(D);
m = length(Q);
if (h==m)&(n>1) % Comparando longitudes de D y Q.
N=n;
Else % Si las longitudes no son iguales se

% genera un error.
error('ERROR! La longitud de D y Q tienen que ser iguales y mayores que 1)
help func_phasing
end;

% Declaracion de variables

n=N/2 + 1;

81



%

%

ALGORITMO

%

£d10 = fft(D); %
%

fd10(n:N) = 0; %
%

hd1 = imag(ifft(fd10)); %
%

%

hd10 = hd1 * 2; %

1ro. Se halla la FFT de la ventana de datos
de la sefnal D

2do. Se hace cero la parte imaginaria de la
FFT.

3ro. Se halla la inversa de la nueva sefal y
se extrae su parte imaginaria (es una sefial
analitica por lo que esta en cuadratura).

Para devolverlo a su magnitud original.

forward = Q + hd10; % Creando el canal de la senal directa.

reverse = Q -hd10; % Creando el canal de la sefal inversa.
% Resultados

directo=forward; % Vector de la senal directa.

inverso=reverse; % Vector de la sefal inversa.

wavstereo=[directo,inverso];% Vector con ambas sefiales para generar un

% archivo wav estereo.

Los resultados obtenidos de la separacidon de las sefales utilizando la funcion

fun._pahsing se pueden observar en la figura 32 en donde se distingue

perfectamente el momento en el que existe un cambio en la direccion de la sefial

original.
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Esto confirma el funcionamiento correcto del algoritmo que se ha
implementado en este trabajo, ya que tenemos como resultado las sefiales de flujo

Directo e Inverso completamente separadas. El cambio se produce alrededor de la
muestra 250 en el eje X.

Figura 32. Senales de flujo directo e inverso, de las senales generadas por

“DOP”
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4 PRUEBAS Y RESULTADOS CON SE@ALES
SIMULADAS DE LAS ARTERIAS CAROTIDA Y
FEMORAL

En este capitulo se presentan los resultados obtenidos al utilizar el algoritmo
de separaciéon que se describio en el capitulo anterior con sefales que de forma
similar a la sefal generada con la funcion DOP han sido creadas por un
simulador, pero a diferencia de esta, las simulaciones que se utilizan aqui,
representan sefales semejantes a las que se obtienen de mediciones de flujo

sanguineo reales y las funciones de estas.

Ademas se utiliza una funcién llamada ESPECTRO desarrollada por el
mismo autor de la funcion DOP la cual nos ayudara a calcular y visualizar los
espectrogramas de las senales Doppler en cuadratura y posteriormente de los

canales directo e inverso.

En principio se describen las sefiales simuladas, sus parametros importantes
y su implementacion, para luego dar paso a los resultados visuales obtenidos con

el algoritmo de separacion fun.-phasing y con la funcién ESPECTRO.
Con los resultados que se obtengan de las pruebas y la utilizacién de las

funciones de apoyo, se terminara de confirmar el funcionamiento optimo del

algoritmo que se ha implementado para este trabajo.
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5.1 Descripcioén de las senales simuladas

Las sefales utilizadas para demostrar el funcionamiento del algoritmo
implementado, son sefales Doppler que simulan el flujo sanguineo de las arterias

carétida y femoral, y fueron construidas utilizando MATLAB.

La construccion de estas sefales se realizé a partir de una curva de
velocidad (frecuencia) media de una persona adulta sana. Para ello se generd una
sefal de ruido blanco gaussiano y de acuerdo a la curva de velocidad media de
una arteria femoral o carotida se fue filtrando cada sefal (el ruido blanco) con un
filtro gaussiano y cuya frecuencia central se vari6 de acuerdo a la curva de
frecuencia media, el ancho de banda de la sefal se dej6é fijja a 100 Hz. Las
sefales presentadas son ideales porque no tienen ningun ruido, es decir su
relacion sefial a ruido (SNR) es infinita. La sefial que simula la funcién de la arteria
cardtida es unidireccional y la que simula la funcidon de la arteria femoral es

bidireccional.

Con estas pruebas se podra apreciar de manera muy precisa la separacion
que el algoritmo realiza de los canales directo e inverso. Estas sefales se

obtuvieron en el DISCA, IIMAS, UNAM mediante la técnica descrita anteriormente.

5.2 Pruebas y resultados obtenidos

Se presenta ahora la utilizacion del algoritmo “FUNC_PHASING” para
realizar la separacién de los canales directo e inverso de las sefiales simuladas,
luego de aplicar el algoritmo a las sefales originales, se podra observar
visualmente por medio de las imagenes obtenidas, los momentos en los que el

flujo cambia de direccion y la independencia que presentan estos cambios.
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5.2.1 Senal femoral

Esta senal simula la funcion de la arteria femoral. Para su analisis se tomod

una muestra de 4seg de la sefal creada y a esta muestra se le aplico algoritmo.

Esta es la prueba mas importante, debido a que como se menciond
anteriormente, el flujo sanguineo en esta arteria es bidireccional, lo que permitira

apreciar de forma mas exacta el momento en el que el flujo de la seial cambia de
direccion.

Figura 33. Canales en fase y en cuadratura de la senal femoral
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En esta figura, pareciera que las sefiales en fase y en cuadratura son
iguales, pero debemos recordar que ambas contienen la informacion de los

canales directo e inverso.
A continuacion se muestra el espectro de frecuencias de esta sefial en
cuadratura obtenido con la funcion ESPECTRO. Para el despliegue del espectro,

se utilizé el tiempo completo de duracion del archivo original.

Fig. 34 Espectograma de la seial femoral
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Esta imagen nos servira posteriormente para compararla con las de los

espectros de los canales directo e inverso obtenidos.
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Luego de pasar la senal original en cuadratura por

la funcion

FUNC_PHASING los vectores directo e inverso que se obtienen, se grafican en la

figura 35.

Figura 35. Canales de flujo directo e inverso de la sefial femoral

: SENAL DE FLUJO DIRECTO (FORWARD)

~ Amplitud

_1 1 | | | | |

Tiempo (S)

a 0.5 1 1.5 2 2.5 3 35 4
Tiempo (S)
1 SENAL DE FLUJO INVERSC (REVERSE)
0.5+ .
=]
=
—
a 0
£
=4
a5tk i
_1 1 | | | | |
a 0.5 1 1.5 2 2.5 3 35 4

En esta grafica se aprecia perfectamente los momentos en los que el flujo

cambia de direccion como por ejemplo entre t=0.5seg y t =1seg y se ratifica el

funcionamiento correcto del algoritmo implementado.

Ahora después de aplicar la funcion FUNC_PHASING, veamos el detalle de

los espectrogramas que se obtienen de los canales directo e inverso.
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Para crear estas imagenes, se tom6 una muestra mas pequeia (2
segundos) de la sefal original, esto se hizo para apreciar mejor el momento del
cambio de la direccion del flujo. La figura 36 muestra el espectro del canal Directo

y la figura 37 muestra el espectro del canal Inverso.

Figura 36. Espectrograma del canal directo de la senal femoral
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Figura 37. Espectrograma del canal inverso de la sefal femoral
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Se puede observar claramente en las imagenes de las figuras 5.4 y 5.5 que

los canales estan separados y comparando estas con la figura 5.2 se distingue

que al sobreponer estas imagenes se genera el espectro mostrado en dicha figura.

5.2.2 Senal carotida

Esta senal simula la funcidn de la arteria carétida. Para el analisis se tomé

una muestra de 8seg de la sefial simulada, y luego se aplico el algoritmo.

El flujo de esta arteria es unidireccional (contiene solamemente flujo directo),

por lo que el resultado en el canal inverso luego de aplicar el algoritmo de

separacion, deberia ser una sefal muy débil, casi nula.
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Figura 38. Canales en fase y en cuadratura de la sefal de carétida
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A continuacidon se muestra el espectro de frecuencias de esta sefial. Al igual

que con la sefial femoral para el despliegue del espectro, se utilizd el tiempo
completo de duracién del archivo original.
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Figura 39. Espectrograma de la senal carétida
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Nuevamente y en la figura 40 se grafican los vectores directo e inverso

obtenidos al utilizar el algoritmo de separacion en la sefial carétida.
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Figura 40. Canales de flujo directo e inverso de la sefial carétida
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Se confirma lo anteriormente mencionado, luego de la separacion se aprecia
que el canal de flujo Inverso no contiene una minima parte de la informacion,

mientras que la mayoria de esta se concentra en el canal de flujo directo.

Al finalizar, se puede ver el detalle el detalle de los espectrogramas que se
obtienen de los canales directo e inverso de la funcion carétida.
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La figura 41 muestra el espectro del canal directo y la figura 5.10 muestra el

espectro del canal Inverso.

Figura 41. Espectrograma del canal directo de la seial carétida
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Figura 42. Espectrograma del canal inverso de la sefal carétida
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Los resultados que muestran las imagenes mostradas en las figuras 41 y
42 sirven para confirmar que en el canal de flujo inverso se tiene una sefial minima

casi nula, que se puede determinar por el color gris tenue con que se presenta.

Se ha demostrado entonces el funcionamiento correcto del algoritmo

implementado.
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CONCLUSIONES

Se presentd en este trabajo de graduacién un método digital para realizar la
separacion de sefiales Doppler en cuadratura provenientes de un
transductor ultrasonico, en sefales direccionales de flujo directo e inverso y

se obtuvieron resultados satisfactorios de las pruebas realizadas.

Los resultados obtenidos demuestran el correcto funcionamiento del
algoritmo de separacion al obtener las sefales de flujo directo e inverso

separadas.

La eficiencia demostrada por el algoritmo desarrollado utilizando al
Transformada de Hilbert, demuestra la funcionabilidad de las técnicas

digitales para la separacion de senales Doppler en cuadratura.

Es importante hacer mencion del grado de separacion que se obtuvo de la
sefales de flujo directo e inverso, esto puede observarse de las graficas

presentadas en las pruebas y resultados.

En trabajos posteriores puede agregarsele al algoritmo algun tipo de
procesamiento de sefales en tiempo real o bien llevar a cabo el disefio de

un transductor con demodulacién en cuadratura.
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RECOMENDACIONES

Impartir en la Facultad de Ingenieria dentro del curso de fisica 3 el tema del
efecto Doppler generalizado, en doénde se presente una explicacion vy

detalles del mismo.
Promover exposiciones y conferencias con la finalidad de mostrar las

aplicaciones de la ingenieria electronica en sistemas para diagndstico

médico especificamente en Ultrasonografia.
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APENDICE

ARCHIVO FUENTE FUNC PHASING. M

function[directo,inverso]=func_phasing(archwav,seg);

%FUNCTION [DIRECTO,INVERSO] = FUNC_PHASING(archwav,seg);

%0Obtiene los canales FORWARD y REVERSE a partir de un archivo wav que
%contenga la demodulacion en cuadratura de la sefial RF Doppler ultrasonica.

%

% Parametros de entrada:

% archwav :archivo wav que contiene las sefiales en fase (D) y en cuadratura (Q)
% y la frecuencia de muestreo (fs).

% seg :cantidad de segundos de la sefial a mostrar.

%

% Parametros de salida:

% directo : vector del canal FORWARD

% inverso : vector del canal REVERSE

%

% Bibliografia

%

% [1]. "Doppler Ultrasound, Physics, Instrumentation and Signal Processing."

% David H. Evans and W. Norman McDicken.

% John Wiley & Sons, LTD, Second Edition 2000.

%

% [2]. "DBP: "Toolbox para Matlab destinado al analisis de sefales de un sistema
% Doppler Bidireccional."

% Victor Castro Castillo y Alejandro Sotomayor Ortega.

% Memorias del Il Simposio de Ultrasénica, 3er. Congreso CIMAF'99.

% Ciudad de la Habana, Cuba.

%

% [3]. "Sistema Doppler Ultrasdnico Bidireccional con Deteccion de Cuadratura

% Digital para Medicion de Flujo Sanguineo."
% Miguel Israel Barragan Ocampo.
% Tesis para obtener el titulo de Ingeniero Eléctrico Electronico

% Facultad de Ingenieria, UNAM, 2002
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% Adquisicion de datos %

global fs

[sennal,fs,bits]=wavread(archwav); %Adquiriendo el archivo creando una matriz
%que contiene las sefales Dy Qy
% un archivo con la frecuencia fs.

if length(sennal)<(seg*fs)

help func_phasing

error('El tiempo de muestra de la sefial es menor que el tiempo solicitado intente

con uno menor')

end

global D Q't

D=sennal(1:(seg*fs),1); %Extrayendo el vector de la sefal en fase de
%la matriz.
%Q=sennal(1:(seg*fs),2);
%Extrayendo el vector de la sefal en
%cuadratura.

t=(0:(1/fs):(seg-(1/fs)))’; %Creando el vector de tiempo para las 2
%senales.

Y% ----mmmmmmmm- Despliegue visual de las sefiales en fase y en cuadratura ------------ %

figure(1);

subplot (2,1,1);

plot(t,D,'k");

title('SENAL EN FASE (Color azul) SENAL EN CUADRATURA (Color rojo)");
xlabel('Tiempo (S)");

ylabel('Amplitud’);

subplot(2,1,2);

plot(t,Q,'k");

title('SENAL EN CUADRATURA);

xlabel('Tiempo (S)");

ylabel('Amplitud'’);

% Chequeo de Rangos %

if (nargin<1)|(nargin>3)
help func_phasing2
error('Parametros erroneos')
end

102



n = length(D);
m = length(Q);

if (n==m)&(n>1)
N=n;
else

error('ERROR!!! La Longitud de D y Q tienen que ser iguales y mayores que 1')

help func_phasing
end;

% Declaracion de variables. %
n=N/2 + 1;
% %
% ALGORITMO
% %
fd10 = fft(D); % 1ro. Se halla la FFT de la ventana de datos de la

% sefial D
fd10(n:N) = 0O; % 2do. Se hace cero la parte imaginaria de la FFT

hd1 = imag(ifft(fd10));
hd10 = hd1 * 2;
forward = Q + hd10;

reverse = Q - hd10;

%

% 3ro. Se halla la inversa de la nueva senal y se extrae
% su parte imaginaria (es una sefial analitica por lo que
%esta en cuadratura).

%Para devolverlo a su magnitud original.

Resultados %

global directo inverso wavstereo

directo=forward;
inverso=reverse;

wavstereo=[directo,inverso];

%

Despliegue visual de Resultados -- %

figure(2);
subplot (2,1,1);
plot(t,directo,'k");

title('SENAL DE FLUJO DIRECTO (FORWARD));
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xlabel('Tiempo (S)");

ylabel('Amplitud');

axis([0 seg -1 1]);

subplot(2,1,2);

plot(t,inverso,'k');

title('SENAL DE FLUJO INVERSO (REVERSE)");
xlabel('Tiempo (S)");

ylabel('Amplitud');

axis([0 seg -1 1]);
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