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MỞ ĐẦU 

Trong những năm gần đây, tỷ lệ mắc ung thư có xu hướng gia tăng trên toàn 

cầu. Theo số liệu từ  báo cáo của Global cancer 2022 thuộc cơ quan nghiên cứu 

ung thư quốc tế (IARC) cho thấy ung thư là một trong những tác nhân gây tử 

vong hàng đầu thế kỷ 21 (chiếm 16.8%), mỗi năm ghi nhận có tới 20 triệu người 

mắc ung thư mới và gần 10 triệu người tử vong mỗi năm, cùng năm đó tại Việt 

Nam có tới 180.480 người mắc mới và 120.184 người chết vì ung thư. Trong 

đó những loại ung thư chiếm tỉ lệ cao như ung thư gan, ung thư vú cùng chiếm 

13.6%, ung thư phổi 13.5%, ung thư đại trực tràng 9.3%, ung thư dạ dày 9%, 

loại ung thư khác chiếm 40% [1]. Đây là con số đáng báo động, nhiều nghiên 

cứu đã chỉ ra rằng nguy cơ mắc ung thư có liên quan  đến các yếu tố hành vi và 

môi trường, bao gồm hút thuốc lá, ô nhiễm không khí, thừa cân và lối sống ít 

vận động, những yếu tố ngày càng phổ biến trong bối cảnh đô thị hóa và công 

nghiệp hóa hiện đại [2-3]. Ung thư không chỉ gây ảnh hưởng đến bệnh nhân và 

người nhà mà còn  tạo ra gánh nặng lớn cho hệ thống chăm sóc sức khỏe và 

kinh tế. Trong nghiên cứu [4-8] cho thấy có tới khoảng một nửa số ca ung thư 

được chẩn đoán khi đã ở giai đoạn muộn, điều  này khiến việc điều trị rất khó 

khăn và tốn kém. Nguyên nhân xảy ra tình trạng này là bởi ở giai đoạn đầu khi 

kích thước khối u nhỏ, ung thư không có biểu hiện rõ ràng [9-14] khi bệnh tiến 

triển có biểu hiện cụ thể ra bên ngoài thì lúc đó tình trạng đã tiến triển nặng. 

Điều đó cho thấy  việc khám sức khỏe định kì có ý nghĩa quan trọng, phát hiện 

sớm ung thư giúp tăng cơ hội sống cho bệnh nhân và giảm chi phí trong việc 

điều trị [15-19]. Y học hiện nay có nhiều thiết bị chẩn đoán hình ảnh hỗ trợ bác 

sĩ trong việc khám bệnh hiệu quả như siêu âm, chụp X-quang, chụp cắt lớp 

(CT), chụp cộng hưởng từ MRI, SPECT-CT, PET-CT... Đây là những kỹ thuật 

hiện đại giúp phát hiện sớm ung thư, tuy nhiên mỗi kỹ thuật cũng có những hạn 

chế như chi phí khám cao, thời gian khám lâu (MRI, SPECT, PET-CT) [20-22] 

gây bức xạ ion hóa (X-quang, CT) [23], đây là những trở ngại đối với nhiều 

người trong việc cân nhắc khám sức khỏe định kì. Ngoài những kỹ thuật kể 

trên, hiện nay kỹ thuật siêu âm đàn hồi mô bổ sung cho những hạn chế của các 

kỹ thuật chẩn đoán hình ảnh hiện có, đây là một công nghệ đang được quan tâm 

với những ưu điểm như an toàn đối với cơ thể, không gây xâm lấn, không gây 
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bức xạ ion hóa, thời gian thăm khám nhanh, chi phí thấp và độ tin cậy cao phù 

hợp cho việc theo dõi nhiều lần, lặp lại [24-28]. Ảnh siêu âm đàn hồi mô cung 

cấp thông tin về độ cứng của mô, đây là cơ sở để chẩn đoán sớm bệnh lý (ung 

thư vú, ung thư tuyến giáp, ung thư tuyến tiền liệt, xơ gan) [29-32]. Kỹ thuật 

này có nhiều ưu điểm; tuy nhiên, vẫn tồn tại một số hạn chế liên quan đến cải 

thiện chất lượng ảnh siêu âm đàn hồi mô. Xuất phát từ những thách thức kỹ 

thuật còn tồn tại trong việc cải thiện chất lượng ảnh đàn hồi–nhớt, luận án tập 

trung nghiên cứu và phát triển các phương pháp xử lý tín hiệu tiên tiến nhằm 

nâng cao độ chính xác của ảnh mô đun trượt phức trong điều kiện nhiễu và môi 

trường mô phức tạp. Đây là cơ sở để hình thành đề tài: "PHƯƠNG PHÁP 

TẠO ẢNH ĐỘ ĐÀN HỒI VÀ ĐỘ NHỚT CỦA MÔ MỀM BỆNH SỬ 

DỤNG KỸ THUẬT XỬ LÝ NHIỄU" một hướng nghiên cứu có tính thực 

tiễn cao, đang nhận được sự quan tâm rộng rãi của cộng đồng khoa học trong 

lĩnh vực xử lý ảnh y sinh 

Mục tiêu chung. 

Mục tiêu của luận án là xây dựng và phát triển các phương pháp, mô hình giải 

thuật nhằm ước lượng chính xác độ đàn hồi và độ nhớt của mô mềm từ trường 

vận tốc sóng trượt thu được, đồng thời cải thiện chất lượng ảnh đàn hồi và ảnh 

nhớt trong môi trường mô không đồng nhất. 

Đối tượng nghiên cứu. 

Đối tượng nghiên cứu của luận án là tín hiệu vận tốc sóng trượt thu được trong 

quá trình khảo sát mô mềm sinh học bằng kỹ thuật siêu âm đàn hồi mô, từ đó 

ước lượng mô đun trượt phức bao gồm độ đàn hồi và độ nhớt của mô, đặc biệt 

trong môi trường mô không đồng nhất có chứa khối u. 

Mục tiêu cụ thể. 

1. Đề xuất khung ước lượng mô đun trượt phức (gồm đồng thời độ đàn hồi và 

độ nhớt) dựa trên phép nghịch đảo đại số Helmholtz (AHI), với quy trình kết 

hợp tuần tự các bộ lọc LMS, định hướng và trung vị phù hợp với đặc tính riêng 

của từng loại nhiễu (ngẫu nhiên, phản xạ, đốm), nhằm nâng cao độ ổn định và 

độ chính xác của ảnh đàn hồi–nhớt trong môi trường mô không đồng nhất. 
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2. Đề xuất mô hình kích thích đa điểm kết hợp chuỗi xử lý nhiễu và phép nghịch 

đảo AHI nhằm bù đắp suy hao năng lượng sóng trượt và cải thiện độ đồng đều 

SNR, qua đó nâng cao chất lượng ảnh đàn hồi–nhớt ở vùng mô sâu; hiệu quả 

được kiểm chứng định lượng bằng RMSE và Q-index. 

Phương pháp nghiên cứu. 

Luận án sử dụng phương pháp mô phỏng số kết hợp xử lý tín hiệu. Phương 

pháp sai phân hữu hạn miền thời gian (FDTD) được sử dụng để mô phỏng sự 

lan truyền sóng trượt trong mô sinh học không đồng nhất. Phương pháp nghịch 

đảo đại số Helmholtz (AHI) được áp dụng để ước lượng mô đun trượt phức từ 

trường vận tốc sóng trượt thu được. Các bộ lọc LMS, trung vị và định hướng 

được tích hợp tuần tự để xử lý các dạng nhiễu đặc trưng. Kết quả được đánh 

giá định lượng thông qua chỉ số sai số bình phương trung bình gốc (RMSE) và 

chỉ số chất lượng ảnh (Q-index). 

Nội dung nghiên cứu. 

So với các hệ thống chẩn đoán hình ảnh như MRI, CT hay X-quang vốn đòi 

hỏi lắp đặt cố định do kích thước lớn và yêu cầu nghiêm ngặt về an toàn bức 

xạ, hệ thống siêu âm có ưu điểm nổi bật về tính cơ động, chi phí đầu tư và vận 

hành thấp, đồng thời không gây nguy hại cho bệnh nhân. Nhờ đó, siêu âm có 

thể được triển khai rộng rãi kể cả tại các cơ sở y tế tuyến cơ sở, hỗ trợ hiệu quả 

cho bác sĩ trong quá trình chẩn đoán. Tuy nhiên, kỹ thuật siêu âm cũng tồn tại 

một số thách thức, khi chất lượng ảnh siêu âm bị ảnh hưởng bởi nhiễu và sự 

suy giảm năng lượng khi lan truyền trong mô. Trong phạm vi của luận án này, 

đối tượng nghiên cứu là ảnh siêu âm đàn hồi mô dựa trên vận tốc sóng trượt 

ước lượng được, tập trung giảm thiểu tác động của nhiễu để thu được ảnh độ 

đàn hồi và độ nhớt  chất lượng cao, tạo thuận lợi cho việc quan sát, đánh giá và 

so sánh. 

Cơ sở khoa học và thực tiễn của đề tài. 

Siêu âm đàn hồi mô, đặc biệt là kỹ thuật đo đạc và tái tạo ảnh độ đàn hồi, độ 

nhớt từ sóng trượt, đã được chứng minh là một công cụ quan trọng trong chẩn 

đoán sớm các tổn thương mô mềm, đặc biệt là khối u. Trong nhiều nghiên cứu 

lâm sàng, các tham số cơ học của mô, như độ đàn hồi và độ nhớt, thể hiện khả 
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năng phân biệt tổn thương ác tính tốt hơn so với việc chỉ dựa trên ảnh siêu âm 

B-mode. 

Tuy nhiên, việc tái tạo ảnh đàn hồi và ảnh nhớt trong thực tiễn vẫn đối mặt với 

nhiều thách thức. Cấu trúc mô không đồng nhất gây ra các hiện tượng phản xạ 

và tán xạ phức tạp, trong khi tín hiệu sóng trượt thu được luôn chịu ảnh hưởng 

đồng thời của nhiều dạng nhiễu khác nhau, bao gồm nhiễu ngẫu nhiên phát sinh 

từ hệ thống thu nhận, nhiễu đốm đặc trưng của ảnh siêu âm và nhiễu phản xạ 

tại ranh giới mô. Bên cạnh đó, năng lượng sóng trượt suy giảm đáng kể theo độ 

sâu, làm giảm tỷ số tín hiệu trên nhiễu và gây sai lệch trong ước lượng các tham 

số cơ học ở vùng mô sâu. Những thách thức này đặt ra nhu cầu cấp thiết phải 

phát triển các thuật toán xử lý nhiễu chuyên biệt, có khả năng ước lượng chính 

xác đồng thời độ đàn hồi và độ nhớt của mô mềm, đồng thời cải thiện chất 

lượng ảnh trong điều kiện mô phức tạp, đây chính là cơ sở khoa học và thực 

tiễn để hình thành đề tài của luận án này. 

Những đóng góp mới của luận án. 

Tóm tắt một số đóng góp chính của luận án. 

1.  Đề xuất phương pháp ước lượng độ đàn hồi và độ nhớt của mô mềm từ vận 

tốc sóng trượt. Cùng với đó, để cải thiện chất lượng ảnh độ đàn hồi và độ 

nhớt trong môi trường không đồng nhất (môi trường chứa khối u) (Tương 

ứng với các công trình nghiên cứu [2] và [4-7] trong danh mục các công trình 

đã công bố). 

2. Ước lượng ảnh độ đàn hồi và độ nhớt cùng với cải thiện chất lượng ảnh trong 

vùng mô sâu khi khảo sát. (Tương ứng với các công trình nghiên cứu [1] và 

[3] trong danh mục các công trình đã công bố) 

Bố cục luận án. 

CHƯƠNG 1:  TỔNG QUAN VỀ KỸ THUẬT SIÊU ÂM ĐÀN HỒI MÔ  

Trong chương này NCS trình bày bối cảnh và ý nghĩa của kỹ thuật siêu âm 

đàn hồi mô trong chẩn đoán y học, đặc biệt trước nhu cầu ngày càng tăng về 

các phương pháp không xâm lấn và phát hiện sớm ung thư. Các hạn chế của 

những kỹ thuật chẩn đoán hình ảnh truyền thống được phân tích, từ đó làm 

rõ vai trò của siêu âm đàn hồi mô trong đánh giá đặc tính cơ học của mô sinh 
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học. Chương này cũng trình bày cơ sở lý thuyết của siêu âm đàn hồi mô, 

trong đó nhấn mạnh mối liên hệ giữa vận tốc sóng trượt và mô đun đàn hồi, 

đồng thời mở rộng sang mô tả nhớt–đàn hồi thông qua mô đun trượt phức. 

Tổng quan các nghiên cứu liên quan cho thấy việc ước lượng đồng thời độ 

đàn hồi và độ nhớt có ý nghĩa quan trọng trong phân biệt mô lành và mô 

bệnh. Bên cạnh đó, các vấn đề tồn tại như nhiễu đo, sóng phản xạ và suy 

giảm năng lượng ở vùng sâu được chỉ ra như những thách thức chính. Từ đó, 

chương này xác định khoảng trống nghiên cứu và định hướng tiếp cận của 

luận án dựa trên mô phỏng FDTD kết hợp biến đổi ngược đại số Helmholtz 

(AHI-Algebraic Helmholtz Inversion)  và các kỹ thuật xử lý tín hiệu để nâng 

cao chất lượng ảnh đàn hồi-nhớt mô. 

CHƯƠNG 2: PHƯƠNG PHÁP KẾT HỢP LỌC NHIỄU CẢI THIỆN CHẤT 

LƯỢNG ẢNH ĐÀN HỒI/NHỚT 

Trong chương này, nghiên cứu sinh sử dụng phương pháp FDTD để mô 

phỏng sự lan truyền của sóng trượt do kim rung gây ra trong mô. Tín hiệu 

vận tốc thu được được tiền xử lý nhằm suy giảm các nhiễu đặc trưng của ảnh 

siêu âm, bao gồm nhiễu ngẫu nhiên, nhiễu đốm và nhiễu phản xạ, thông qua 

bộ lọc LMS, bộ lọc trung vị và bộ lọc định hướng. Trên cơ sở tín hiệu đã 

được khử nhiễu, AHI được áp dụng để ước lượng mô đun trượt phức 

(Complex Shear Modulus CSM), bao gồm độ đàn hồi và độ nhớt của mô. 

Kết quả là các ảnh 2D độ đàn hồi và độ nhớt, được đánh giá định lượng bằng 

chỉ số RMSE nhằm kiểm chứng hiệu quả của phương pháp đề xuất. 

CHƯƠNG 3: MÔ HÌNH KELVIN-VOIGT VỚI KÍCH THÍCH ĐA ĐIỂM 

CHO ẢNH ĐÀN HỒI/NHỚT TRONG MÔ SÂU  

Suy giảm năng lượng theo độ sâu là đặc trưng cố hữu của sóng trượt trong 

mô sinh học. Hiện tượng này làm giảm đáng kể tỷ số tín hiệu trên nhiễu 

(SNR) tại các vùng xa nguồn kích thích, dẫn đến sai lệch trong ước lượng 

mô đun trượt phức và làm giảm chất lượng ảnh đàn hồi–nhớt ở vùng mô sâu. 

Để khắc phục hạn chế này, luận án đề xuất mô hình kích thích hai điểm, 

trong đó ảnh đàn hồi–nhớt được tổng hợp từ hai nguồn phát độc lập nhằm bù 

đắp sự suy giảm năng lượng và cải thiện độ đồng đều của SNR trên toàn 

vùng khảo sát. Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt được kết hợp từ hai nguồn giúp 
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khắc phục vấn đề này. Để chất lượng ảnh được cải thiện hơn, hai bộ lọc LMS 

và bộ lọc trung bình cũng được sử dụng để loại bỏ nhiễu. Kết quả thu được 

ảnh 2D độ đàn hồi và độ nhớt của mô. Kết quả được so sánh định lượng với 

việc sử dụng chỉ số Q-index và RMSE.    

Các kết quả và đóng góp khoa học của luận án đã được trình bày và công bố 

trong các ấn phẩm khoa học, bao gồm các tạp chí và kỷ yếu hội nghị chuyên 

ngành. 
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CHƯƠNG 1: TỔNG QUAN VỀ KỸ THUẬT SIÊU ÂM ĐÀN HỒI MÔ 

1.1. Bối cảnh và ý nghĩa của đề tài 

Trong nhiều thập kỷ qua, sự gia tăng nhanh chóng của các bệnh lý ác tính 

như ung thư đã đặt ra yêu cầu cấp bách về những kỹ thuật chẩn đoán không 

xâm lấn, an toàn và có khả năng phát hiện sớm. Hiện nay, có nhiều kỹ thuật 

chẩn đoán hình ảnh được sử dụng trong y học, mỗi phương pháp đều có ưu 

điểm và hạn chế riêng. Trong đó chụp X-quang và chụp cắt lớp (CT) cho hình 

ảnh cấu trúc có độ phân giải cao, được dùng để khảo sát tổn thương phần cứng 

như gãy xương, đánh giá tổn thương phổi hay kiểm tra bất thường của vú (hình 

1.1). Tuy nhiên kỹ thuật này gây bức xạ ion hóa, có thể gây tổn thương cấu trúc 

di truyền, kỹ thuật này không phù hợp cho việc chẩn đoán lặp lại nhiều lần.  

  

Hình 1.1: Một ca chụp nhũ ảnh1 và ảnh X-quang nhũ ảnh2 

Chụp cộng hưởng từ (MRI) giúp quan sát cấu trúc mô mềm một cách chi tiết 

và rõ nét, tuy nhiên chi phí cao và thời gian chụp kéo dài, có thể mất hàng tiếng 

đồng hồ cho một ca chụp. Ngoài ra, để phát hiện ung thư PET-CT và SPECT-

CT là kỹ thuật rất mạnh giúp phát hiện ung thư và mức độ di căn của khối u, 

nhưng kỹ thuật sử dụng đồng vị phóng xạ và bức xạ ion hóa, đặc biệt với 

phương pháp này chi phí cho một lần chụp rất tốn kém khó cho số đông bệnh 

nhân có thể tiếp cận [20-23]. Khắc phục những hạn chế trên, kỹ thuật siêu âm 

                                           
1 R. A. Reeves and T. Kaufman, “Mammography,” in StatPearls, 

StatPearls Publishing, Treasure Island (FL), updated Jul. 2023 [33]. 
2 V. Hernström et al., “Screening performance of breast cancer in the MASAI 

trial,” Lancet Digit. Health, 2025 [34]. 
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đàn hồi mô đang là lựa chọn được quan tâm và sử dụng rộng rãi, với những ưu 

điểm không xâm lấn độ tin cậy cao, an toàn, chi phí thấp và có khả năng tạo 

ảnh thời gian thực. Ảnh siêu âm đàn hồi mô không chỉ cung cấp thông tin hình 

thái mà còn cho phép ước lượng tính chất đàn hồi, nhớt của mô sinh học, một 

thông tin có giá trị chẩn đoán cao giúp phân biệt mô lành và mô bệnh [35-39]. 

Hiện nay ung thư vú là loại ung thư phổ biến nhất ở phụ nữ và đứng thứ hai 

về tỷ lệ tử vong do ung thư. Các kỹ thuật chẩn đoán hình ảnh đóng vai trò quan 

trọng trong phát hiện sớm ung thư. Trong đó, độ cứng của mô là một chỉ báo 

quan trọng giúp phân biệt tổn thương lành tính và ác tính, bởi mô ác tính thường 

có độ cứng cao hơn, vì đặc tính này siêu âm đàn hồi mô được ứng dụng rộng 

rãi với những ưu điểm như không xâm lấn, không độc hại và chi phí thấp [40-

41]. Nhiều nghiên cứu đã chứng minh giá trị của ảnh đàn hồi mô trong việc 

phân biệt tổn thương lành tính và ác tính. Ví dụ, Chang và cộng sự báo cáo rằng 

các khối u vú ác tính có độ cứng cao hơn nhiều (153,3 ± 58,1 kPa) so với các 

khối u lành tính (46,1 ± 42,9 kPa) [42]. 

Trong nghiên cứu của Zhoumiao Tao và cộng sự tiến hành nghiên cứu trên 

98 bệnh nhân trong đó có bao gồm 45 trường hợp u lành tính và 53 trường hợp 

ác tính, đều được kiểm tra bằng siêu âm đàn hồi mô, kết quả đạt độ đặc hiệu 

94,44% và độ nhạy 86,89%. So với cộng hưởng từ tăng cường tương phản động 

(DCE-MRI), ảnh siêu âm đàn hồi cho kết quả tiệm cận, khi kết hợp hai phương 

pháp, độ đặc hiệu tăng lên 98,36% và độ nhạy đạt 90,74%. Các kết quả này cho 

thấy ảnh siêu âm đàn hồi đóng góp đáng kể vào việc nâng cao độ chính xác 

chẩn đoán khối u vú, giúp giảm thiểu số ca phải sinh thiết không cần thiết [43].   

Phân tích tổng hợp (meta-analysis) do Liang Sang và Xue-mei Wang cùng 

cộng sự thực hiện đánh giá việc sử dụng siêu âm đàn hồi sóng trượt (Shear 

Wave Elastography- SWE) trong phát hiện ung thư tuyến tiền liệt. Khi so sánh 

với kết quả sinh thiết, SWE thể hiện hiệu năng chẩn đoán cao, với độ nhạy tổng 

hợp đạt 84,4%, độ đặc hiệu đạt 86%, và tỷ số chênh chẩn đoán (Diagnostic 

Odds Ratio) đạt 33,07 [44]. Ngoài khảo sát bệnh lý liên quan đến tuyến giáp, 

tuyến tiền liệt, vú, sóng siêu âm đàn hồi còn sử dụng cho việc kiểm tra mức độ 

xơ hóa gan [45-51] bằng kỹ thuật fibroscan (hình 1.2). 



9 

 

 

 

 

Hình 1.2:  Kỹ thuật fibroscan trong kiểm tra xơ gan3 

1.2. Cơ sở lý thuyết của siêu âm đàn hồi mô 

Trong thăm khám bệnh, từ xa xưa một trong những phương pháp quan trọng 

để phát hiện bệnh là sờ nắn để xác định độ cứng của mô. Ngày nay phương 

pháp này vẫn còn được áp dụng trong chẩn đoán  lâm sàng, để xác định mô 

bệnh bất thường, thông tin về độ cứng của mô rất hữu ích để chẩn đoán bệnh. 

Tuy nhiên phương pháp này phụ thuộc nhiều vào kinh nghiệm của bác sĩ, mang 

tính chủ quan khi đánh giá. 

  

Hình 1.3: Ảnh siêu âm đàn hồi vú của bệnh nhân nữ4 

Kỹ thuật siêu âm đàn hồi mô cho hình ảnh siêu âm với màu sắc biểu thị mức 

độ độ cứng của mô. Trong hình 1.3 độ cứng của mô được mã hóa dưới dạng 

màu sắc, biến thiên từ xanh đậm tới mức cứng nhất là đỏ đậm, điều này ảnh 

                                           
3  Afdhal NH. “Fibroscan (transient elastography) for the measurement of liver fibrosis” [52]. 
4 C. Liu et al, “Feasibility of Shear Wave Elastography Imaging for Evaluating the Biological Behavior of 

Breast Cancer” [53]. 
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siêu âm mode B không có. Độ cứng của mô có đơn vị là pascal và được xác 

định bởi công thức (1.1) [55]. 

 

Hình 1.4: Mức biến dạng dưới tác động của lực nén 

s
E

e
  (1.1) 

Trong đó:  s là lực nén, e là mức độ biến dạng của mô, E là mô đun young 

(hình 1.4). Nhiều nghiên cứu đã chứng minh giá trị của kỹ thuật đàn hồi mô 

trong việc phân biệt giữa tổn thương ác tính và lành tính. Độ cứng ở các mô ác 

tính lớn hơn đáng kể so với ở khối u lành tính [42]. 

Bảng 1.1: Độ cứng của một số loại mô5  

Loại mô mềm 
Mô đun Young 

(E, kPa) 

Tỉ khối 

(ρ, kg/m³) 

Vú  

1000 ± 8% 

 

Mỡ bình thường 18 – 24 

Tuyến bình thường 28 – 66 

Mô sợi 96 – 244 

Ung thư biểu mô 22 – 560 

Tuyến tiền liệt  

Vùng trước bình thường 

(Normal anterior) 
55 – 63 

Vùng sau bình thường 

(Normal posterior) 
62 – 71 

Phì đại lành tính 36 – 41 

Ung thư biểu mô 96 – 241 

Gan  

Bình thường 0.4 – 6 

Xơ gan 15 – 100 

                                           
5 J. Bercoff, “ShearWave™ Elastography,” White Paper, SuperSonic Imagine S.A., France, 2008 [56]. 
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Bảng 1.1 biểu thị độ cứng của mô lành và mô bệnh, các số liệu chỉ ra mô 

bệnh thường cứng hơn mô lành. Cụ thể ở mô vú, ung thư biểu mô có độ cứng 

22-560 kPa, mỡ bình thường 18-24. Do đó, việc xác định được độ cứng của mô 

mang ý nghĩa quan trọng trong chẩn đoán và phát hiện sớm ung thư. Trong môi 

trường mô với tỉ khối khoảng 1000 kg/m³, sóng âm (sóng dọc) có thể lan truyền 

với vận tốc cao lên đến hơn 1500 m/s trong khi sóng trượt (sóng ngang) chỉ có 

vận tốc dao động trong khoảng từ 1 đến 10 m/s, độ lớn vận tốc phụ thuộc nhiều 

vào đặc tính cơ học của mô, đặc biệt là độ đàn hồi. Mối liên hệ giữa vận tốc lan 

truyền của sóng trượt và độ cứng của mô được mô tả bởi phương trình (1.2) 

[57-59]: 

23E c  (1.2) 

Trong đó:  là tỉ khối của mô, c là vận tốc sóng trượt và E  là độ đàn hồi. Từ 

công thức trên có thể thấy nếu đo được giá trị vận tốc sóng trượt sẽ biết được 

độ đàn hồi của mô. Trong các vật liệu mềm sinh học, đặc biệt là mô sinh học, 

đáp ứng cơ học đối với sóng biến dạng chịu ảnh hưởng đồng thời của hai yếu 

tố: Thành phần đàn hồi và độ nhớt (mô đun trượt phức CSM). Nếu chỉ sử dụng 

mô đun đàn hồi thuần để mô tả đặc tính cơ học, ta sẽ bỏ qua ảnh hưởng của sự 

tiêu tán năng lượng, một yếu tố quan trọng phản ánh tính nhớt/đàn hồi thực của 

mô. Để khắc phục hạn chế này, mô đun trượt phức được sử dụng, bao gồm hai 

thành phần: mô đun đàn hồi thể hiện khả năng lưu trữ năng lượng biến dạng, 

và mô đun nhớt đặc trưng cho khả năng tiêu tán năng lượng do ma sát nội tại 

của mô. 

1.3. Thách thức ảnh hưởng tới chất lượng ảnh siêu âm đàn hồi mô 

Trong siêu âm đàn hồi mô, tính chất cơ học của mô được suy ra từ vận tốc 

lan truyền của sóng trượt thu được, thay vì từ biên độ phản xạ siêu âm như 

trong chế độ B-mode. Tuy nhiên, tín hiệu thu nhận để ước lượng vận tốc sóng 

trượt có thể bị ảnh hưởng bởi nhiều loại nhiễu và sai lệch, làm suy giảm độ 

chính xác của ảnh đàn hồi và độ tin cậy của các tham số định lượng. Những 

nhiễu này không chỉ ảnh hưởng tới chất lượng hình ảnh mà còn làm giảm độ 

tin cậy của các thông số định lượng, đặc biệt trong các vùng mô sâu, những yếu 
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tố có ý nghĩa quan trọng trong chẩn đoán. Các thách thức này được phân tích 

theo từng loại nhiễu cụ thể dưới đây. 

1.3.1. Nhiễu ngẫu nhiên  

Nhiễu ngẫu nhiên trong ảnh siêu âm chủ yếu phát sinh từ các thành phần của 

hệ thống thu nhận và xử lý tín hiệu, thay vì từ bản chất của mô sinh học. Trong 

quá trình tạo ảnh, nhiễu điện tử do dao động điện trong các linh kiện như đầu 

dò, mạch tiền khuếch đại, bộ khuếch đại và bộ chuyển đổi tương tự–số có thể 

chen vào tín hiệu thu nhận và được ghi lại dưới dạng các biến thiên ngẫu nhiên 

trong ảnh. Ngoài ra, nhiễu nhiệt vốn xuất hiện do chuyển động nhiệt của các 

electron trong vật liệu điện tử cũng là thành phần cơ bản của nhiễu ngẫu nhiên, 

góp phần làm giảm tỉ số tín hiệu trên nhiễu (SNR) trong quá trình thu nhận. 

Các điều kiện môi trường và vận hành như dao động điện áp nguồn, nhiễu điện 

từ từ thiết bị xung quanh và tiếp xúc không ổn định giữa đầu dò và da bệnh 

nhân có thể làm tăng mức độ nhiễu ngẫu nhiên, khiến tín hiệu thu được càng 

xa giá trị thực của mô. 

Ảnh hưởng của nhiễu ngẫu nhiên đối với chất lượng ảnh siêu âm là đáng kể. 

Nhiễu làm suy giảm tỉ số tín hiệu–nhiễu và độ tương phản của ảnh, dẫn đến ảnh 

có các dao động cường độ không liên quan đến cấu trúc mô thực tế, ảnh hưởng 

trực tiếp đến khả năng quan sát và phân biệt các chi tiết giải phẫu hoặc tổn 

thương nhỏ. Những dao động này làm ảnh xuất hiện các điểm sáng tối ngẫu 

nhiên, làm giảm độ rõ rệt của các đặc trưng hình ảnh như biên, kết cấu và độ 

tương phản giữa các vùng mô khác nhau. Điều này tác động tiêu cực đến hiệu 

quả của các thuật toán xử lý ảnh tự động, bao gồm các bước phát hiện biên, 

phân đoạn và trích xuất đặc trưng, bởi vì các biến thiên do nhiễu có thể bị nhầm 

với các tín hiệu mô học thực sự. Do đó, nhiễu ngẫu nhiên không chỉ gây giảm 

chất lượng trực quan của ảnh siêu âm mà còn làm suy giảm độ chính xác của 

các ứng dụng định lượng và hỗ trợ chẩn đoán dựa trên ảnh. Sự tồn tại của nhiễu 

ngẫu nhiên làm suy giảm độ tin cậy các phép đo định lượng trong ảnh đàn hồi. 

Vì các thuật toán ước lượng đặc tính cơ học thường dựa vào vận tốc hạt sóng 

trượt có biên độ rất nhỏ, khi nhiễu ngẫu nhiên gia tăng, các tín hiệu hữu ích này 

dễ bị biến dạng, gây ra sai số trong ảnh đàn hồi được ước lượng. Những sai số 

này không chỉ giới hạn khả năng phân biệt mô thường, mô bệnh mà còn làm 
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giảm độ chính xác của phép đo hai yếu tố quan trọng trong khảo sát lâm sàng 

và theo dõi điều trị. 

1.3.2. Nhiễu phản xạ trong môi trường không đồng nhất 

Trong môi trường mô sinh học không đồng nhất có chứa khối u, sự hình 

thành nhiễu phản xạ gắn chặt với sự chênh lệch trở kháng âm Z giữa các loại 

mô. Trở kháng âm của một môi trường được xác định bởi (1.3). 

Z=ρc (1.3) 

trong đó ρ là tỉ khối và c là vận tốc lan truyền sóng âm trong môi trường đó. 

Khi sóng siêu âm lan truyền trong mô mềm và gặp khối u có độ đàn hồi lớn 

hơn, khiến cho vận tốc thay đổi đáng kể. Trong khi tỉ khối của mô lành và khối 

u không khác biệt nhiều. Sự chênh lệch trở kháng âm này quyết định trực tiếp 

tỷ lệ biên độ sóng bị phản xạ tại bề mặt khối u (hình 1.5). Cụ thể, hệ số phản 

xạ tại ranh giới hai môi trường được xác định bởi (1.4) [60]. 

2 1

2 1

Z

Z

Z
R

Z





 (1.4) 

trong đó Z1 và Z2 lần lượt là trở kháng âm của mô mềm và khối u. Khi độ 

chênh lệch giữa Z1 và Z2 càng lớn, giá trị R càng tăng, dẫn đến biên độ sóng 

phản xạ trở lại nguồn phát càng mạnh. Sóng phản xạ này có thể trộn lẫn với 

sóng tới gây sai lệch trong quá trình ước lượng.  

 

Hình 1.5: Nhiễu phản xạ xuất hiện tại tiếp giáp giữa hai môi trường 

1.3.3. Ảnh hưởng của nhiễu đốm đến nhận dạng biên mô 

Trong ảnh siêu âm vú, nhiễu đốm (speckle noise) là một dạng nhiễu đặc 

trưng và không thể tránh khỏi, phát sinh trong quá trình sóng siêu âm lan truyền 

và phản xạ khi đi qua các cấu trúc vi mô không đồng nhất của mô sinh học. Do 
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sóng siêu âm được phản xạ đồng thời từ nhiều vị trí khác nhau trong mô, các 

tín hiệu thu về có cường độ và pha khác nhau và được ghi nhận cùng lúc tại đầu 

dò, tạo ra các hoa văn dạng hạt lốm đốm trong ảnh siêu âm. Về bản chất, đây 

là hệ quả của sự chồng chập và giao thoa ngẫu nhiên của nhiều thành phần tín 

hiệu phản xạ, thay vì phản ánh trực tiếp đặc tính vật lý thực của mô. 

Ngoài cơ chế vật lý gắn với quá trình tạo ảnh, các hoa văn nhiễu dạng đốm 

cũng có thể phát sinh hoặc bị tăng cường trong quá trình thu nhận và xử lý tín 

hiệu, như phép biến đổi miền tần số, lọc, hoặc khuếch đại các thành phần cao 

tần. Do đó, nhiễu đốm có thể được hiểu theo nghĩa tổng quát là dạng nhiễu biểu 

hiện dưới các hoa văn dạng hạt phân bố ngẫu nhiên trong không gian, không 

phụ thuộc duy nhất vào nguồn gốc vật lý hay thuật toán. Sự hiện diện của nhiễu 

đốm gây ảnh hưởng tiêu cực rõ rệt đến chất lượng ảnh siêu âm, thể hiện qua 

việc làm giảm độ phân giải không gian và độ tương phản, khiến ảnh trở nên 

kém mịn và thiếu đồng nhất. Các hạt nhiễu có thể che khuất hoặc làm biến dạng 

các chi tiết cấu trúc quan trọng, đặc biệt là ranh giới giữa các vùng mô khác 

nhau, đồng thời làm suy giảm độ ổn định của các phép ước lượng dựa trên tín 

hiệu hoặc ảnh siêu âm, dẫn đến hiện tượng mờ biên, làm giảm khả năng phân 

biệt giữa mô lành và mô bệnh, từ đó gây khó khăn cho bác sĩ trong việc quan 

sát, nhận dạng tổn thương và đánh giá chính xác tình trạng bệnh lý [61]. 

 

Hình 1.6: Ảnh siêu âm trước (a) và sau (b) khi khử nhiễu đốm6 

Tác động này trở nên nghiêm trọng hơn đối với các tổn thương nhỏ, tổn 

thương có độ tương phản thấp hoặc ở giai đoạn sớm, khi các dấu hiệu hình ảnh 

                                           
6 Li X, Wang Y, Zhao Y, Wei Y. Fast Speckle Noise Suppression Algorithm in Breast Ultrasound Image 

Using Three-Dimensional Deep Learning [62]. 
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vốn đã không rõ ràng. Ngoài ảnh hưởng đến quan sát trực quan, nhiễu đốm còn 

làm giảm độ tin cậy của các thuật toán xử lý và phân tích ảnh tự động. Sự biến 

thiên cường độ do nhiễu đốm gây ra có thể làm sai lệch các đặc trưng hình ảnh 

như biên, từ đó làm tăng nguy cơ nhận dạng sai và giảm độ chính xác của các 

phương pháp phân đoạn, trích xuất đặc trưng và phân loại ảnh siêu âm. Nếu 

quá trình khử nhiễu không được thực hiện hợp lý, thông tin biên và cấu trúc mô 

quan trọng có thể bị mất hoặc bị làm mờ, ảnh hưởng trực tiếp đến hiệu quả chẩn 

đoán, việc loại bỏ hoàn toàn nhiễu là không khả thi. Vì vậy, các phương pháp 

xử lý ảnh hiện nay chủ yếu tập trung vào việc giảm mức độ nhiễu đốm trong 

khi vẫn bảo toàn tối đa thông tin biên và cấu trúc mô có ý nghĩa lâm sàng 

1.3.4. Suy giảm năng lượng sóng trượt 

Trong mô sinh học, sự suy giảm năng lượng của sóng lan truyền trong vùng 

mô sâu chủ yếu bắt nguồn từ tính nhớt-đàn hồi nội tại của mô, trong đó thành 

phần nhớt đóng vai trò chi phối quá trình tiêu tán năng lượng. Ma sát nội tại 

giữa các phần tử mô khi sóng lan truyền, hệ quả là một phần năng lượng cơ học 

của sóng bị hấp thụ và chuyển hóa thành nhiệt, gây suy giảm biên độ theo độ 

sâu. Cơ chế này diễn ra liên tục trong toàn bộ thể tích mô, đặc biệt rõ ở tần số 

cao. Nhiều nghiên cứu thực nghiệm và lý thuyết đã chỉ ra rằng chính cơ chế 

hấp thụ liên quan đến tính nhớt này là nguyên nhân chính gây suy giảm tỷ lệ 

tín hiệu trên nhiễu (SNR) và làm giảm độ tin cậy của các phép ước lượng tham 

số đàn hồi mô ở vùng mô sâu. 

1.4.1. Tình hình nghiên cứu quốc tế 

Trong thực tế, mô sinh học không phải là vật liệu đàn hồi thuần túy mà vừa 

có thành phần đàn hồi, vừa có thành phần nhớt, yếu tố phản ánh cấu trúc vi mô 

của mô và ảnh hưởng trực tiếp đến độ chính xác trong đánh giá mô bệnh lý. 

Trước đây, hầu hết các phương pháp siêu âm đàn hồi chỉ xem mô mềm như vật 

liệu đàn hồi và chỉ ước lượng độ cứng [63-64]. Tuy nhiên, các nghiên cứu gần 

đây đã chứng minh rằng mô mềm cần được mô tả bằng hai tham số: độ đàn hồi 

và độ nhớt, đặc biệt khi các bệnh lý như ung thư, xơ hóa gan, gan nhiễm mỡ 

hoặc viêm đều làm thay đổi cả hai thành phần này. Mô ác tính thường cứng hơn 

và nhớt hơn, chứ không chỉ đơn thuần tăng độ cứng, nên việc đồng thời đánh 

giá hai tham số giúp phân biệt mô lành – ác chính xác hơn [65]. AHI cho phép 
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ước lượng đồng thời độ đàn hồi và độ nhớt của mô với độ tin cậy cao, qua đó 

mô tả chính xác hơn các đặc tính cơ học của mô sinh học. Việc tích hợp AHI 

không chỉ góp phần cải thiện độ chính xác của mô phỏng FDTD và quá trình 

xử lý dữ liệu AHI, mà còn nâng cao hiệu quả ước lượng CSM, đặc biệt trong 

các môi trường mô không đồng nhất [66–69]. 

Các kỹ thuật truyền thống thường bao gồm: (1) tạo lực kích thích tác động 

vào mô khảo sát, và (2) đo đáp ứng cơ học của mô để tính toán độ đàn hồi thông 

qua nhiều phương pháp khác nhau. Việc kích thích có thể dùng lực bức xạ âm 

(ARF) (sử dụng chùm sóng siêu âm Comb-push, như trong hình 1.7) [70-75] 

hoặc lực cơ học (sử dụng kim rung) [35], tín hiệu vận tốc thu được, được sử 

dụng để ước lượng độ đàn hồi và độ nhớt.  

 

Hình 1.7: Sử dụng lực bức xạ âm (ARF) để tạo sóng trượt7 

Vào năm 2007, Zheng và cộng sự đã áp dụng bộ lọc Kalman để phân tích 

chuyển động điều hòa của vận tốc hạt tại các vị trí không gian khác nhau [76]. 

Cách tiếp cận này cho phép mô tả sự biến thiên điều hòa của vận tốc như một 

quá trình động theo thời gian, từ đó ước lượng chênh lệch pha giữa các điểm 

quan sát. Thông tin pha thu được đóng vai trò quan trọng trong việc xác định 

                                           
7 W. T. H. Lim et al. “Shear Wave Elastography: Confounding factors and their 

mitigation in detecting chronic kidney disease,” Ultrasound Med. Biol., 2021 [77]. 



17 

 

 

 

tốc độ lan truyền của sóng trượt cũng như đặc trưng tán sắc của mô ở nhiều dải 

tần số kích thích khác nhau. Nhờ đó, phương pháp Kalman không chỉ hỗ trợ 

phân tích sự lan truyền sóng mà còn tạo nền tảng cho việc suy ra các thông số 

cơ học liên quan đến mô. Tuy nhiên, quá trình tái tạo mô đun trượt phức từ các 

phép đo đa tần lại đòi hỏi khối lượng tính toán lớn, do phải thực hiện nhiều 

phép đo độc lập tại các tần số khác nhau của sóng trượt. Điều này làm gia tăng 

đáng kể thời gian xử lý và đồng thời nâng cao khả năng xuất hiện sai lệch hoặc 

nhiễu giả (artifacts) trong kết quả cuối cùng. Hơn nữa, nghiên cứu ban đầu của 

Zheng và cộng sự chưa xem xét ảnh hưởng của nhiễu đo đạc – một yếu tố thực 

tế có thể tác động mạnh tới độ chính xác của việc ước lượng pha và suy ra 

CSM. Việc bỏ qua ảnh hưởng của nhiễu khiến phương pháp này khó đảm bảo 

độ tin cậy khi áp dụng trong các môi trường đo thực, nơi tín hiệu thu thường bị 

suy giảm và nhiễu hóa mạnh hơn. 

Trong nghiên cứu [35], Hengzhao và cộng sự đã tiến hành xác định độ đàn 

hồi và độ nhớt của mô thông qua việc tính toán hệ số suy giảm biên độ sóng 

trượt (αs) và vận tốc lan truyền sóng trượt (cs). Nguồn phát sóng được tạo ra 

bằng đầu dò siêu âm không hội tụ hoạt động ở tần số 4,1 MHz, gồm 128 phần 

tử và thời lượng xung 400 µs. Một đầu dò khác được bố trí ở phía đối diện mẫu 

vật để thu tín hiệu. Môi trường khảo sát có các thông số: μ₁ = 4 kPa, μ₂ = 1 

Pa·s, và tỉ khối ρ = 1000 kg/m³, tần số lấy mẫu là 10 kHz. 

 

Hình 1.8: Mẫu thử được sử dụng trong thí nghiệm8 

Các giá trị cs và αs được xác định bằng biến đổi Fourier hai chiều (2D FFT 

trong không gian K), áp dụng phương pháp peak extraction và phương pháp 

                                           
8  Zhao, Heng et tal. Measure Elasticity and Viscosity Using the Out-of-plane Shear Wave [35]. 
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FWHM (full-width-at-half-maximum). Hai thông số độ nhớt và độ đàn hồi 

được xem là yếu tố cơ bản trong việc đặc trưng hóa đặc tính của mô. Tuy nhiên, 

nghiên cứu này chưa xem xét các loại nhiễu phát sinh trong quá trình đo đạc, 

và mẫu phantom (hình 1.8) được sử dụng có độ nhớt và độ đàn hồi đồng nhất, 

không mô phỏng tình huống mô có khối u cần được kiểm định. 

Trong nghiên cứu [78], Deffieux T và cộng sự đã thực hiện thí nghiệm nhằm 

khảo sát ảnh hưởng của sóng phản xạ đối với ước lượng vận tốc sóng trượt. 

Sóng trượt được hình thành tại nguồn phát và lan truyền trong môi trường thực 

tế, không đồng nhất (chứa khối u). Sóng phản xạ luôn xuất hiện tại biên giới 

giữa hai môi trường có độ cứng khác nhau, và lan truyền ngược trở lại nguồn 

phát và tác động lên sóng tới, điều này làm suy giảm chất lượng tín hiệu sóng 

trượt thu được. Thí nghiệm được tiến hành trên các mẫu có đường kính 8 mm 

và 12 mm, với độ cứng lần lượt 10, 15 và 20 kPa, trong khi mô nền có mô đun 

trượt 5 kPa. Sau khi ước lượng vận tốc sóng trượt bằng phương pháp tương 

quan chéo miền thời gian (time-domain cross-correlation), các ảnh mô đun 

trượt thu được cho thấy rõ ảnh hưởng của nhiễu phản xạ lên chất lượng ảnh đàn 

hồi. Để khắc phục vấn đề này Deffieux T. đã sử dụng bộ lọc định hướng 

(directional filter) đơn giản nhằm loại bỏ nhiễu phản xạ, qua đó cải thiện đáng 

kể chất lượng ảnh mô đun trượt. Tuy nhiên, nghiên cứu này chưa xem xét đến 

nhiễu ngẫu nhiên và nhiễu đốm, một yếu tố không thể tránh khỏi trong quá trình 

thu nhận tín hiệu thực nghiệm.  

Njeh và cộng sự đề xuất một thuật toán khử nhiễu mới mang tên SMU (Srad-

Median-Unsharp) [79] nhằm cải thiện chất lượng ảnh siêu âm vú vốn bị suy 

giảm mạnh bởi nhiễu đốm trong quá trình thu nhận. Thuật toán kết hợp ba bước 

xử lý: khuếch tán phi tuyến SRAD để giảm nhiễu trong khi vẫn duy trì cấu trúc 

biên quan trọng; tiếp theo là bộ lọc Median nhằm loại bỏ các nhiễu còn sót lại 

mà không làm mờ đường viền mô; và cuối cùng là Unsharp masking để tăng 

cường độ sắc nét sau khi lọc. Việc phối hợp các kỹ thuật này giúp cân bằng 

hiệu quả giữa loại bỏ nhiễu và bảo toàn thông tin chẩn đoán. 

1.4.2. Tình hình nghiên cứu trong nước 

Tại Việt Nam, nghiên cứu về xử lý tín hiệu trong siêu âm đàn hồi mô đã bắt 

đầu được triển khai trong những năm gần đây. Pham-Thi và cộng sự [66] đề 
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xuất phương pháp tích hợp AHI và bộ lọc LMS để ước lượng mô đun trượt 

phức 2D từ dữ liệu mô phỏng có nhiễu, cho thấy khả năng cải thiện đáng kể 

chất lượng ảnh đàn hồi–nhớt trong môi trường mô không đồng nhất. Trong 

nghiên cứu [67], nhóm tác giả Quang-Huy và cộng sự tiếp tục khai thác AHI 

kết hợp lọc thông dải để tái tạo ảnh đặc tính nhớt–đàn hồi, đánh giá hiệu quả 

trên nhiều kịch bản nhiễu khác nhau. Gần đây hơn, Tran và cộng sự [89] đề 

xuất phương pháp ước lượng mô đun trượt phức thông qua kết hợp đa tần số 

với thuật toán LMS/AHI, mở rộng khả năng ứng dụng trong các điều kiện tín 

hiệu phức tạp. Các nghiên cứu trong nước này cho thấy hướng tiếp cận tích hợp 

xử lý nhiễu với ước lượng mô đun trượt phức đang được quan tâm, tuy nhiên 

vẫn còn khoảng trống trong việc xử lý đồng thời nhiều loại nhiễu và cải thiện 

chất lượng ảnh ở vùng mô sâu, đây là vấn đề trọng tâm mà luận án này hướng 

đến giải quyết. 

1.5. Kết luận chương 1 

Trong chương này, NCS đã trình bày tổng quan về bối cảnh và ý nghĩa của 

kỹ thuật siêu âm đàn hồi mô, cơ sở lý thuyết liên quan đến tính chất cơ học của 

mô sinh học, cũng như tình hình nghiên cứu về ước lượng CSM và các yếu tố 

ảnh hưởng đến chất lượng ảnh đàn hồi mô. Các nội dung được thảo luận cho 

thấy, siêu âm đàn hồi mô là một kỹ thuật chẩn đoán hình ảnh không xâm lấn, 

an toàn và chi phí thấp, có khả năng đánh giá đặc tính cơ học của mô sinh học 

dựa trên độ đàn hồi và độ nhớt. Phương pháp này đã chứng minh hiệu quả trong 

phát hiện và phân loại các bệnh lý ác tính như ung thư vú, ung thư tuyến tiền 

liệt hay xơ gan. 

Đặc tính cơ học của mô sinh học không chỉ phụ thuộc vào độ đàn hồi mà còn 

chịu ảnh hưởng bởi độ nhớt. Do đó, việc ước lượng mô đun trượt phức, bao 

gồm cả hai thành phần trên, có ý nghĩa đặc biệt quan trọng trong chẩn đoán 

định lượng và phân biệt mô lành – mô bệnh. Chất lượng ảnh siêu âm đàn hồi 

mô vẫn bị ảnh hưởng bởi nhiều yếu tố như nhiễu ngẫu nhiên, nhiễu đốm, nhiễu 

phản xạ, cũng như sự suy hao năng lượng của sóng trượt khi truyền trong các 

mô sâu. Những yếu tố này làm giảm tỷ số tín hiệu trên nhiễu (SNR) và ảnh 

hưởng trực tiếp đến độ chính xác của phép ước lượng CSM. 
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Nhiều nghiên cứu đã được thực hiện nhằm cải thiện khả năng ước lượng 

CSM và giảm nhiễu trong ảnh đàn hồi mô. Các phương pháp phổ biến bao gồm 

bộ lọc Kalman, bộ lọc định hướng, bộ lọc trung vị và thuật toán SMU. Ngoài 

ra, các kỹ thuật tạo sóng trượt khác nhau như bức xạ âm (ARF) và kim rung cơ 

học cũng được khai thác để nâng cao độ ổn định và độ chính xác của phép đo. 

Tuy nhiên, vẫn tồn tại khoảng trống khoa học trong việc kết hợp các kỹ thuật 

xử lý nhiễu và cải thiện chất lượng ảnh ở vùng mô sâu, nơi năng lượng sóng 

trượt bị suy hao mạnh. 

Xuất phát từ khoảng trống này, luận án xác định việc phát triển một phương 

pháp xử lý tín hiệu tích hợp, vừa ước lượng chính xác mô đun trượt phức, vừa 

nâng cao chất lượng ảnh đàn hồi–nhớt trong điều kiện nhiễu và suy hao tín hiệu, 

là hướng nghiên cứu trọng tâm. Hướng nghiên cứu này được triển khai theo hai 

bước kế tiếp và bổ trợ lẫn nhau trong hai chương tiếp theo. Trước hết, Chương 

2 tập trung giải quyết bài toán nhiễu ở tầng xử lý tín hiệu và tái tạo ảnh, thông 

qua việc đề xuất một chuỗi lọc tuần tự nhằm khử đồng thời nhiễu ngẫu nhiên, 

nhiễu đốm và nhiễu phản xạ trong môi trường mô không đồng nhất. Trên nền 

tảng đó, Chương 3 tiến thêm một bước, chuyển hướng can thiệp từ đầu ra sang 

cơ chế kích thích đầu vào bằng mô hình kích thích đa điểm, nhằm khắc phục 

giới hạn mang bản chất vật lý là sự suy hao năng lượng sóng trượt ở vùng mô 

sâu, vấn đề mà các kỹ thuật xử lý hậu kỳ không thể giải quyết triệt để. Sự nối 

tiếp có chủ đích này tạo thành một lộ trình nghiên cứu thống nhất, đi từ xử lý 

tín hiệu đến cải tiến cơ chế thu nhận dữ liệu, xuyên suốt toàn bộ luận án.  
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CHƯƠNG 2: PHƯƠNG PHÁP KẾT HỢP LỌC NHIỄU CẢI THIỆN 

CHẤT LƯỢNG ẢNH ĐÀN HỒI NHỚT 

Trong chương này, NCS trình bày nguyên lý hình thành và đo sóng trượt 

trong mô mềm không đồng nhất. Đồng thời xây dựng mô hình lan truyền sóng 

trượt dựa trên phương pháp FDTD. Phương pháp này cho phép mô tả đầy đủ 

quá trình hình thành và lan truyền của sóng trượt theo cả không gian và thời 

gian, đồng thời phản ánh chính xác sự biến thiên của vận tốc sóng trong môi 

trường mô không đồng nhất (có khối u). Tiếp theo nghiên cứu sinh đề xuất 

phương pháp ước lượng CSM sử dụng AHI. Các bộ lọc LMS, bộ lọc trung vị 

(Median Filter), và bộ lọc định hướng được sử dụng để nâng cao chất lượng 

ảnh 2D CSM. Kết quả cuối cùng thu được là hai ảnh 2D biểu diễn phân bố của 

độ đàn hồi và độ nhớt sau khi lọc nhiễu, được đánh giá định lượng bằng chỉ số 

sai số bình phương trung bình (RMSE) nhằm xác định hiệu quả của quá trình 

cải thiện chất lượng ảnh. Các đề xuất và kết quả nghiên cứu của chương này 

được công bố tại công trình [CT2], [CT4], [CT5], [CT6] và [CT7] trong phần 

“Danh mục các công trình đã công bố trong luận án của tác giả”. 

2.1. Lan truyền và thu nhận sóng trượt 

2.1.1. Lan truyền sóng trượt trong mô 

Sóng trượt thường được tạo ra thông qua chùm sóng âm hội tụ hoặc không 

hội tụ (hình 1.7), ví dụ như kỹ thuật Comb-push, Ultrasound Shear 

Elastography (CUSE) [83] với ưu điểm thời gian thăm khám nhanh, vùng thăm 

khám rộng trong một lần quét. Tuy nhiên, việc sử dụng chùm sóng âm yêu cầu 

thiết bị phát siêu âm công suất lớn, cấu hình phức tạp và chi phí cao, biên độ 

và hướng phát sóng trong các hệ thống này thường cố định, hạn chế khả năng 

điều chỉnh linh hoạt về vị trí và cường độ kích thích. Vì những lý do đó, trong 

nghiên cứu này, NCS lựa chọn phương pháp tạo sóng trượt bằng kim rung cơ 

học được đặt tiếp xúc nhẹ với bề mặt da, thực hiện dao động theo trục z vuông 

góc với mặt phẳng lan truyền sóng trượt với tần số có thể dao động từ 50 Hz 

đến 500 Hz. 

Sóng trượt được hình thành từ dao động của kim sẽ lan truyền vuông góc với 

phương tác động, lan truyền trong mô cho tới khi gặp ranh giới giữa mô lành 
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và khối u. Tại ranh giới này, một phần năng lượng sóng bị phản xạ ngược lại 

về phía nguồn, trong khi phần còn lại truyền tiếp xuyên qua khối u (hình 2.1). 

Vận tốc lan truyền của sóng tại mỗi điểm trong mô được ghi nhận bởi hệ thống 

siêu âm Doppler, tín hiệu vận tốc thu được thường bị các loại nhiễu ảnh hưởng, 

việc giảm thiểu tác động của các loại nhiễu này là mục tiêu quan trọng. 

 

Hình 2.1: Khởi tạo và lan truyền sóng trượt trong mô 

2.1.2. Thu nhận sóng trượt  

Các xung Dopler được sử dụng để theo dõi đồng bộ chuyển động của các 

phần tử mô, từ đó ước lượng vận tốc lan truyền của sóng trượt [80-82].  

Trong hệ thống đo, chuyển động của các phần tử mô do sự lan truyền của 

sóng trượt được ghi nhận bằng kỹ thuật siêu âm Doppler xung (pulsed Doppler). 

Một đầu dò siêu âm mảng tuyến tính được sử dụng để vừa phát xung siêu âm 

vừa thu nhận tín hiệu phản xạ từ các phần tử tán xạ trong mô. Trong thí nghiệm, 

đầu dò phát các xung siêu âm gồm 6 chu kỳ với tần số trung tâm khoảng 6 

MHz. Các xung Doppler được phát với tần số lặp xung (PRF) khoảng 10 kHz 

và được đồng bộ với tín hiệu kích thích của cơ cấu rung nhằm theo dõi chuyển 

động dao động của các phần tử mô theo thời gian. Tín hiệu echo phản xạ từ mô 

được thu nhận và số hóa với tần số lấy mẫu RF khoảng 40 MHz, cho phép ghi 

lại chính xác sự biến đổi pha của tín hiệu giữa các xung liên tiếp [74]. 

Sau khi thu nhận, các tín hiệu echo phức được xử lý bằng bộ ước lượng 

Doppler dựa trên dịch pha (pulse-pair phase estimator). Phương pháp này khai 

thác sự thay đổi pha của tín hiệu giữa các xung liên tiếp để ước lượng vận tốc 

dao động của các phần tử mô dọc theo trục chùm siêu âm. Trường vận tốc hạt 
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thu được phản ánh trực tiếp chuyển động của mô do sóng trượt gây ra. Dữ liệu 

vận tốc theo không gian và thời gian này sau đó được sử dụng để xác định đặc 

trưng lan truyền của sóng trượt và làm cơ sở cho việc ước lượng mô đun đàn 

hồi và độ nhớt của mô mềm. 

2.1.3. Mô hình lan truyền sóng trượt bằng phương pháp FDTD 

Trong cơ học mô sinh học, các mô hình đàn hồi- nhớt kinh điển thường được 

sử dụng để mô tả tính chất cơ học của mô mềm, tiêu biểu là các mô hình Kelvin–

Voigt, Maxwell và Standard Linear Solid (SLS).  

 

Hình 2.2: Các mô hình Kelvin-Voigt (a), Maxwell (b), SLS (c) 

Mô hình Kelvin-Voigt (hình 2.2a) biểu diễn đặc tính mô như sự kết hợp song 

song giữa phần tử đàn hồi và phần tử nhớt, do đó phản ánh đồng thời khả năng 

lưu trữ và tiêu tán năng lượng của mô khi chịu kích thích cơ học. Mô hình này 

cho phép mô tả hiệu quả hiện tượng suy hao biên độ của sóng trượt trong quá 

trình lan truyền, đặc biệt dưới kích thích điều hòa, vì vậy thường được sử dụng 

trong các nghiên cứu siêu âm đàn hồi mô. Hai mô hình Maxwell và SLS (hình 

2.2b,c) đều có khả năng mô tả hiện tượng thư giãn ứng suất của vật liệu đàn 

hồi-nhớt. Mô hình Maxwell, do cấu trúc phần tử đàn hồi và phần tử nhớt mắc 

nối tiếp, không phản ánh đầy đủ đáp ứng đàn hồi tức thời khi vật liệu chịu tác 

dụng của một lực không đổi, mà biến dạng phát triển dần theo thời gian dưới 

chi phối của thành phần nhớt. Điều này làm cho mô hình Maxwell phù hợp với 

việc mô tả hành vi biến dạng chậm dài hạn, không phù hợp cho các bài toán lan 

truyền sóng cơ học đòi hỏi đáp ứng tức thời của vật liệu. trong khi đó mô hình 

SLS khắc phục được hạn chế này nhờ sự kết hợp giữa phần tử đàn hồi thuần và 

phần tử Kelvin–Voigt, cho phép mô tả đồng thời đáp ứng đàn hồi tức thời và 

quá trình thư giãn ứng suất theo thời gian. Tuy nhiên, việc xuất hiện nhiều tham 

số vật liệu trong mô hình SLS làm cho quá trình mô hình hóa và đặc biệt là bài 
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toán ước lượng ngược trở nên phức tạp. Với những tính chất phù hợp hơn với 

bài toán cụ thể trong nghiên cứu này so với 2 mô hình còn lại, trong chương 2 

và 3 NCS sử dụng mô hình Kelvin-Voigt để mô hình hóa đặc tính đàn hồi và 

nhớt của mô, phương trình Kelvin-Voigt được thể hiện như trong (2.1) [84-88].  

 , ,    ( , ) ( , )G x y x y i x y   
 

(2.1) 

Trong đó G là module trượt phức CSM, ( , )x y là độ đàn hồi, ( , )x y  là độ 

nhớt tại vị trí ( , )x y  trong không gian. Tọa độ kim rung ở vị trí (0,0) Theo phương 

trình Kelvin-Voigt ở trên có thể thấy CSM phụ thuộc vào tần số góc   của dao 

động được tạo bởi kim rung.  

Việc mô phỏng sóng trượt lan truyền bằng phương trình truyền sóng có ưu 

điểm là mô hình toán học đơn giản và chi phí tính toán thấp. Tuy nhiên, cách 

tiếp cận này chỉ phù hợp trong môi trường đồng nhất, trong khi mô sinh học 

thực tế thường tồn tại sự không đồng nhất về cơ học, điển hình là sự xuất hiện 

của khối u với các tham số đàn hồi khác biệt so với mô xung quanh. Vì vậy, 

trong nghiên cứu này, NCS sử dụng phương pháp FDTD để mô hình hóa sự lan 

truyền sóng trượt trong môi trường không đồng nhất. Phương pháp FDTD cho 

phép mô tả sự biến thiên của vận tốc hạt tại mỗi điểm không gian theo thời 

gian, trong đó giá trị tại một điểm phụ thuộc đồng thời vào các điểm lân cận và 

thời điểm trước đó. Nhờ vậy, quá trình lan truyền, phản xạ và khúc xạ sóng 

trượt tại ranh giới giữa mô lành và khối u được mô phỏng sát với thực tế hơn. 

Xét các điều kiện ban đầu, mô khảo sát được giả thiết là đẳng hướng và tuyến 

tính. Trong môi trường hai chiều (2D), vector vận tốc hạt được giả thiết cùng 

hướng với hướng lan truyền của sóng trượt và vuông góc với hướng dao động 

của kim rung, như minh họa trong hình 2.1. Với giả thiết này, trường vận tốc 

đóng vai trò là đại lượng động học đặc trưng cho quá trình lan truyền sóng, và 

có quan hệ trực tiếp với ứng suất (tensor) biến dạng của mô. Mối liên hệ giữa 

giá trị vận tốc và các thành phần của tensor biến dạng được xác lập thông qua 

các phương trình (2.2), (2.3) và (2.4). 

t z x zx y zyv       (2.2) 

( )t zx t x zv      
 (2.3) 

( )t zy t y zv      
 (2.4) 
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Với zv là hạt vận tốc dao động theo phương z vuông góc với mặt phẳng (x, 

y), zx , zy  là thành phần của ứng suất,  là tỉ khối của mô, t  đại diện cho 

toán tử đạo hàm riêng theo thời gian, x  là toán tử đạo hàm riêng theo tọa độ 

không gian x, y đại diện cho toán tử đạo hàm theo tọa độ không gian y. µ(Pa) 

là độ đàn hồi của mô, η(Pa.s) là độ nhớt của mô, đây chính là hai tham số cần 

ước lượng. 

Áp dụng phương pháp FDTD để biến đổi phương trình (2.2), (2.3), (2.4) 

thành phương trình (2.5), (2.6), (2.7) dưới dạng rời rạc như sau.  
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 (2.7) 

x  và y  lần lượt là khoảng cách giữa các vị trí không gian liên tiếp theo 

trục X và trục Y. t  là chu kì lấy mẫu hay bước thời gian, i là chỉ số không 

gian theo trục X, j là chỉ số không gian theo trục Y, n là chỉ số bước thời gian 
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Hình 2.3: Minh họa phương pháp FDTD9 

Hình 2.3 minh họa thể hiện cấu trúc lưới trong phương pháp 2D-FDTD, được 

sử dụng để mô phỏng sự lan truyền của sóng đàn hồi trong môi trường vật chất 

như mô mềm. Trong mô hình này, không gian được chia thành các ô lưới có 

kích thước Δx và Δy, mỗi ô đại diện cho một phần tử nhỏ của môi trường. Các 

chấm tròn màu xanh biểu thị ứng suất. Trong khi các tam giác đỏ biểu thị các 

thành phần vận tốc hạt,  các đại lượng này không được bố trí tại cùng một vị trí 

mà được sắp xếp so le trong không gian, một đặc trưng gọi là lưới so le. Các 

mũi tên xanh chỉ ra mối liên hệ giữa từng vị trí trong lưới và các thành phần vật 

lý tương ứng trong hệ tọa độ X-Y. Nhờ cách bố trí này, FDTD có thể cập nhật 

xen kẽ các trường vận tốc và ứng suất theo từng bước thời gian, cho phép mô 

phỏng chi tiết quá trình hình thành và lan truyền của sóng trong không gian hai 

chiều. 

2.2. Phương pháp nghiên cứu đề xuất 

2.2.1. Luồng xử lí dữ liệu 

Để tái tạo chính xác các ảnh đặc tính cơ học của mô sinh học từ tín hiệu vận 

tốc sóng trượt, việc xử lý tín hiệu một cách hiệu quả và toàn diện là bước quan 

trọng. Trong chương này, NCS đã xây dựng một chuỗi các bước xử lý nhằm 

                                           
9 Tran, DT et al. Shear complex modulus imaging utilizing frequency combination in the least mean 

square/algebraic Helmholtz inversion [89]. 
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khử bỏ nhiễu, làm sạch tín hiệu và ước lượng chính xác các tham số độ đàn hồi 

và độ nhớt của mô, luồng xử lý tín hiệu được minh họa trong hình 2.4. 

 

Hình 2.4: Luồng xử lí dữ liệu 

Khi sóng trượt được kích thích lan truyền trong mô, hệ thống Doppler ghi lại 

tín hiệu vận tốc tại từng điểm không gian. Tuy nhiên, tín hiệu vận tốc thu được 

là tín hiệu tổng hợp, bao gồm sóng tới mong muốn, sóng phản xạ và nhiễu ngẫu 

nhiên, do đó cần được tiền xử lý trước khi ước lượng các tham số cơ học. Trước 

hết, tín hiệu ban đầu được biến đổi từ miền thời gian–không gian sang miền tần 

số thông qua biến đổi Fourier rời rạc (DFT), cho phép phân tích các thành phần 

phổ và áp dụng bộ lọc định hướng nhằm giữ lại thành phần sóng lan truyền theo 

hướng mong muốn, đồng thời loại bỏ sóng phản xạ và các thành phần không 

phù hợp bằng một mặt nạ lọc chuyên biệt. Sau khi lọc, tín hiệu được chuyển 

ngược về miền thời gian–không gian bằng biến đổi Fourier ngược (IDFT). Trên 

tín hiệu đã được tách hướng, bộ lọc thích nghi LMS tiếp tục được sử dụng để 

làm giảm nhiễu ngẫu nhiên có tương quan theo thời gian, trong khi tránh học 

nhầm các thành phần sóng phản xạ, qua đó bảo toàn cấu trúc mặt sóng chính. 

Tín hiệu vận tốc đã được làm sạch sau đó được đưa vào khối AHI để ước lượng 

CSM, cho phép tái tạo hai ảnh 2D biểu diễn phân bố không gian của độ đàn hồi 

và độ nhớt của mô. Cuối cùng, bộ lọc trung vị được áp dụng như một bước hậu 

xử lý trên các ảnh kết quả nhằm loại bỏ nhiễu đốm đặc trưng của ảnh siêu âm; 

nếu sử dụng sớm, bộ lọc này có thể làm mờ đường biên và phá vỡ quan hệ pha–

biên độ của mặt sóng. Việc sắp xếp các bộ lọc theo thứ tự lọc định hướng, lọc 

LMS và lọc trung vị giúp duy trì tính nhất quán vật lý của tín hiệu, từ đó nâng 

cao độ tin cậy của các phép ước lượng dựa trên biến đổi AHI. 



28 

 

 

 

Cơ sở lựa chọn từng bộ lọc trong chuỗi xử lý được xác định dựa trên đặc tính 

vật lý riêng biệt của từng loại nhiễu. Bộ lọc định hướng được lựa chọn để xử lý 

nhiễu phản xạ vì loại nhiễu này có đặc trưng rõ ràng trong miền tần số — sóng 

phản xạ lan truyền ngược chiều sóng tới nên chiếm các vùng phổ đối xứng và 

có thể tách biệt hoàn toàn bằng mặt nạ nhị phân mà không ảnh hưởng đến thành 

phần sóng tới. Bộ lọc LMS được lựa chọn cho nhiễu ngẫu nhiên vì đây là bộ 

lọc thích nghi có khả năng ước lượng và trừ đi thành phần nhiễu theo thời gian 

thực dựa trên tín hiệu tham chiếu thu khi kim rung không hoạt động, nhờ đó 

giảm nhiễu mà không làm biến dạng cấu trúc pha của sóng trượt. Bộ lọc trung 

vị được đặt ở bước hậu xử lý trên ảnh CSM, thay vì trên tín hiệu vận tốc, vì 

nhiễu đốm chỉ biểu hiện rõ ở giai đoạn ảnh, và bộ lọc trung vị có tính chất bảo 

toàn biên tốt hơn so với các bộ lọc tuyến tính. 

Về ảnh hưởng của chuỗi lọc đến tín hiệu có ích, mỗi bộ lọc chỉ tác động lên 

một thành phần nhiễu riêng biệt nên không gây chồng lấp chức năng. Bộ lọc 

định hướng loại bỏ sóng phản xạ trong miền tần số, bộ lọc LMS triệt nhiễu 

ngẫu nhiên tương quan với tín hiệu tham chiếu, còn bộ lọc trung vị chỉ áp dụng 

trên ảnh kết quả mà không tác động lên tín hiệu vận tốc đầu vào của AHI. Vì 

vậy, thông tin vận tốc sóng trượt phục vụ ước lượng CSM vẫn được bảo toàn, 

giúp sai số RMSE sau xử lý duy trì ở mức chấp nhận được như trình bày trong 

mục 2.4. 

2.2.2. Loại bỏ nhiễu phản xạ sử dụng bộ lọc định hướng 

Sóng phản xạ hình thành trong môi trường không đồng nhất; các thành phần 

sóng phản xạ này giao thoa với sóng tới, làm suy giảm chất lượng tín hiệu vận 

tốc thu được [90-91]. Trong miền không gian–thời gian, các sóng lan truyền 

theo các hướng khác nhau chồng lẫn lên nhau, khiến việc tách riêng sóng tới 

và sóng phản xạ trở nên khó khăn. Tuy nhiên, khi tín hiệu được biến đổi sang 

miền tần số-không gian thông qua biến đổi Fourier rời rạc (DFT), thông tin về 

hướng lan truyền của sóng được thể hiện, sóng truyền theo các hướng khác 

nhau được phân bố tại các miền phổ riêng biệt. Dựa trên đặc tính này, nghiên 

cứu sinh áp dụng kỹ thuật lọc định hướng trong miền tần số bằng cách nhân 

phổ Fourier của tín hiệu với một mặt nạ bộ lọc định hướng được thiết kế riêng 

(hình 2.5) [92]. Mặt nạ này hoạt động như một bộ chọn hướng lan truyền, cho 
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phép giữ lại các thành phần phổ tương ứng với sóng tới và loại bỏ các thành 

phần phản xạ ngược chiều. 

 

Hình 2.5: Mặt nạ bộ lọc định hướng 

Bộ lọc định hướng được sử dụng trong nghiên cứu này là một mặt nạ nhị 

phân gồm các giá trị 1 và 0 tương ứng lần lượt với màu vàng và xanh đậm, biểu 

thị tương ứng với các vùng tín hiệu được đi qua và tín hiệu bị chặn lại (hình 

2.5). Mặt nạ này được thiết kế nhằm trích xuất các thành phần phổ tương ứng 

với hướng lan truyền mong muốn của sóng trượt từ tín hiệu tổng hợp đo được. 

Trong quá trình xử lý, nghiên cứu sinh sử dụng các hàm fftshift(fft2(...)) và 

ifft2(ifftshift(...)) trong môi trường MATLAB. Đối với tín hiệu hai chiều, hàm 

fftshift dịch chuyển thành phần tần số không về giữa hai chiều, điều này đặc 

biệt hữu ích trong xử lí ảnh, khi biểu diễn trong miền tần số sẽ dễ diễn giải hơn 

nếu các thành phần tần số thấp được đặt ở trung tâm. Sau khi nhân với mặt nạ 

lọc, hàm ifftshift được sử dụng để đảo ngược sự dịch chuyển do fftshift tạo ra 

nhằm đảm bảo rằng tín hiệu trong miền không gian hoặc thời gian được tái tạo 

một cách chính xác. 

2.2.3. Loại bỏ nhiễu ngẫu nhiên sử dụng bộ lọc LMS 

Sau khi tín hiệu vận tốc được xử lý để loại bỏ nhiễu phản xạ bằng bộ lọc định 

hướng, nhiễu ngẫu nhiên vẫn còn tồn tại trong tín hiệu, để xử lý nhiễu ngẫu 

nhiên này, nghiên cứu sinh sử dụng bộ lọc thích nghi LMS (Least Mean 

Squares) một phương pháp đơn giản nhưng hiệu quả trong việc làm sạch tín 

hiệu [66], [93] . Trong quá trình này, hạt vận tốc tại mỗi vị trí trong không gian, 

ký hiệu là d(n) được xác định dựa trên các phương trình mô tả lan truyền sóng 
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đã được trình bày trước đó (phương trình (2.2), (2.3) và (2.4) cho vận tốc hạt 

sóng trượt là lí tưởng. Trong thực tế đo đạc, tín hiệu thu được tại mỗi điểm 

không chỉ chứa hạt vận tốc d(n) mà còn bị nhiễu bởi một thành phần nhiễu ngẫu 

nhiên, ký hiệu là v(n) (hình 2.6). 

 

Hình 2.6: Hoạt động của bộ lọc LMS 

Nhiễu tham chiếu (nhiễu ngẫu nhiên) x(n) thu được bằng cách sử dụng hệ 

thống Doppler thu tín hiệu khi kim rung không hoạt động, v(n) là nhiễu ngẫu 

nhiên khi kim rung hoạt động.  

Thuật toán lọc LMS 

Bước 1: Thiết lập bước nhảy µ*, bậc bộ lọc L, và phương sai nhiễu. 

Bước 2: Khởi tạo hệ số w(n)= 0. 

Bước 3: Cho n=0, 1, 2, 3… 

Tính đầu ra của bộ lọc 

y(n) = w(n)*(n) 

Tính toán trọng số của bộ lọc 

e(n) = vz(n) - y(n) 

Cập nhật hệ số của bộ lọc 

w(n + 1) = w(n) + µ*e(n)x(n) 

Tính toán tín hiệu đã được lọc bằng cách gán 

( ) ( )zv n e n  
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Lặp lại tới khi kết thúc tín hiệu 

Đầu vào bộ lọc là hạt vận tốc chứa nhiễu ngẫu nhiên cùng nhiễu tham chiếu, 

đầu ra là tín hiệu đã được loại bỏ nhiễu. 

2.2.4. Ước lượng CSM sử dụng AHI  

Tín hiệu hạt vận tốc sóng trượt sau khi được lọc nhiễu phản xạ và nhiễu ngẫu 

nhiên sẽ được dùng để ước lượng CSM bằng biến đổi ngược đại số Helmholtz 

[93]. Đạo hàm theo thời gian của ứng suất đối với phương trình (2.2) được 

(2.8), các phương trình (2.3) và (2.4) tương đương lần lượt với (2.9) và (2.10). 

Thay thế (2.10) và (2.9) vào (2.8) được (2.11).  
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Trong công thức (2.11) có thể thấy vế bên phải gồm CSM trong miền thời 

gian và toán tử Laplace, công thức được viết lại thành (2.12) 

Trong đó   là tỉ khối của mô, 
2

2

zv

t




là đạo hàm bậc hai của vector hạt sóng 

trượt theo thời gian hay gia tốc của vector hạt sóng trượt. '( , , )G x y t là CSM trong 

miền thời gian, 2

zv là toán tử Laplace của Vz. Cần biến đổi Fourier (2.12) để 

CSM chuyển sang miền tần số (2.13) (Phương trình Helmoltz).  
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Trong đó  , ,G x y  là ước lượng CSM,  , ,zV x y   được xác định bằng biến 

đổi Fourier rời rạc của  , ,zV x y t . ω0 là tần số góc ω0 = 2πf0. Nghịch đảo đại số 

phương trình Helmoltz (2.13) thu được phương trình (2.14), đây chính là CSM 

trong miền tần số. 

2
0 0

2
0

( , , )
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( , , )
z
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V x y
G x y
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Trong đó 0( , , )zV x y  là biến đổi Fourier tại tần số góc 0 . 2

0( , , )zV x y   là 

biến đổi Laplace của 0( , , )zV x y  . Theo phương trình (2.1) µ(x) độ đàn hồi và 

độ nhớt η(x) trong mô là hai thành phần thực và ảo của CSM. Độ đàn hồi và độ 

nhớt tại một ví trí của mô được xác định bởi công thức sau. 
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μ(x,y) phản ánh khả năng đàn hồi của mô, được lấy từ phần thực của mô đun 

trượt phức tại tần số 𝜔0, η(x,y) là độ nhớt, chỉ khả năng hấp thụ năng lượng của 

mô, được lấy từ phần ảo tại tần số 𝜔0. 

2.2.5. Loại bỏ nhiễu đốm bằng bộ lọc trung vị 

Nhiễu đốm ảnh hưởng trực tiếp đến độ chính xác của chẩn đoán y khoa, gây 

khó khăn trong việc xác định ranh giới tổn thương hoặc phân vùng mô có đặc 

tính đàn hồi khác nhau [79], [94-95]. Để giảm ảnh hưởng của nhiễu đốm, một 

bộ lọc trung vị với kích thước cửa sổ 3×3, tương đương 9 điểm ảnh, đã được 

áp dụng tại những vùng ảnh cần xử lý. Cụ thể, giá trị độ sáng của tất cả các 

điểm ảnh trong cửa sổ được sắp xếp theo thứ tự tăng dần hoặc giảm dần. Sau 

đó, giá trị trung vị tức giá trị nằm giữa sau khi sắp xếp được lựa chọn. Trường 

hợp cửa sổ có số điểm ảnh chẵn, giá trị trung vị được tính là trung bình của hai 

giá trị ở giữa. Giá trị tại tâm cửa sổ (vị trí cần xử lý) sau đó được thay thế bằng 

giá trị trung vị đã chọn. Quy trình này được lặp lại cho toàn bộ các điểm ảnh 

trong ảnh siêu âm, các điểm ảnh bất thường bị loại bỏ, từ đó giúp giảm nhiễu 

đốm một cách hiệu quả. 
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Thuật toán lọc trung vị 

Cho ảnh đầu vào I có kích thước M×N, thuật toán lọc trung vị với cửa sổ 

3×3 được thực hiện như sau: 

Bước 1: Với mỗi pixel I(i,j) trong ảnh (với i∈[2,M−1] 

i∈[2,M−1], j∈[2,N−1] j∈[2,N−1]), xác định vùng lân cận 3×3 xung quanh 

pixel đó. 

Bước 2: Trích xuất tất cả 9 giá trị pixel trong cửa sổ Wi,j: 

Wi,j={I(i+r, j+c)∣r∈{−1,0,1}, c∈{−1,0,1}} 

Bước 3: Sắp xếp 9 giá trị trong Wi,j theo thứ tự tăng dần thành dãy 

S={s1,s2,…,s9} sao cho S={s1,s2,…,s9} sao cho s1≤s2≤⋯≤s9 

Bước 4 : Giá trị trung vị là phần tử ở vị trí chính giữa: 

median(Wi,j)=s5 

Bước 5: Gán giá trị trung vị cho pixel tương ứng trong ảnh đầu ra: 

I′(i,j)=median(Wi,j) 

Các kích thước cửa sổ khác nhau được thử nghiệm cho bộ lọc trung vị, bao 

gồm 3×3, 5×5 và 7×7. Kết quả cho thấy kích thước cửa sổ 3×3 cho hiệu quả 

tốt nhất, vừa giảm nhiễu hiệu quả, hạn chế hiện tượng làm trơn quá mức, qua 

đó bảo toàn tốt các đường biên và cấu trúc quan trọng trong ảnh. 

2.3. Kịch bản mô phỏng và kết quả 

Kịch bản mô phỏng 

Để đánh giá hiệu quả của phương pháp đề xuất, một kịch bản mô phỏng đã 

được xây dựng với các thông số như sau: mô mềm có kích thước 80 × 80 mm, 

bên trong mô chứa một khối u có kích thước 30 × 30 mm. Các giá trị đàn hồi 

và độ nhớt của các vùng mô (bao gồm cả mô lành và mô bệnh) được trình bày 

chi tiết trong bảng 2.1. Tỉ khối của mô là 1000 kg/m³. Nguồn kích thích tạo 

sóng trượt được tạo ra bằng cách mô phỏng dao động của kim rung với tần số 

150 Hz và biên độ 5 mm. Để mô phỏng điều kiện thực tế, nhiễu phản xạ và 

nhiễu ngẫu nhiên được thêm vào tín hiệu vận tốc, giúp tái hiện lại giống với 

điều kiện thực tế trong môi trường lâm sàng. 
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Bảng 2.1: Độ đàn hồi và độ nhớt của mô 

Loại mô Độ đàn hồi (Pa) Độ nhớt (Pa.s) 

Mô lành 6000 1.2 

Mô bệnh 7000 1.5 

Ảnh kết quả trong điều kiện lí tưởng 

Hình 2.7 minh họa phân bố không gian của vận tốc sóng trượt, được mô 

phỏng bằng phương pháp FDTD, với sóng phát ra từ vị trí (0,0) và lan truyền 

trong mô mềm. Vận tốc dao động theo phương vuông góc với mặt phẳng lan 

truyền (trục Z) tại một thời điểm xác định, trong đó trục hoành biểu diễn vị trí 

không gian dọc theo hướng lan truyền trong mặt phẳng XY và trục tung biểu 

thị vận tốc dao động tức thời của các phần tử mô tại chỗ. Mỗi điểm trên đường 

cong tương ứng với vận tốc dao động của một phần tử mô khác nhau tại cùng 

một thời điểm, phản ánh một ảnh chụp không gian của trường vận tốc sóng 

trượt. Dạng dao động gần điều hòa cùng với sự suy giảm biên độ theo khoảng 

cách cho thấy các phần tử mô dao động quanh vị trí cân bằng của chúng và 

năng lượng sóng bị tiêu hao dần do đặc tính nhớt–đàn hồi của mô, khiến các 

phần tử gần nguồn dao động mạnh hơn so với các phần tử ở xa, trong khi vận 

tốc lan truyền của sóng trượt trong môi trường vẫn gần như không đổi. 

 

Hình 2.7: Vận tốc sóng trượt 

Ảnh 2D độ đàn hồi và độ nhớt trong điều kiện lý tưởng (hình 2.8) với các 

tham số theo kịch bản mô phỏng ở trên. Do quá trình ước  lượng được thực hiện 
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trong điều kiện lý tưởng, không nhiễu, nên có thể quan sát rõ ràng vùng mô 

bệnh với giá trị độ nhớt và độ đàn hồi khác biệt so với mô lành. Đường bao 

quanh khối u được tái hiện sắc nét, biên phân tách giữa hai vùng mô rõ ràng, 

và không xuất hiện nhiễu trên ảnh. Điều này cho thấy AHI có khả năng tái tạo 

chính xác các đặc trưng cơ học của mô khi không bị ảnh hưởng bởi nhiễu. Ảnh 

lí tưởng sẽ được dùng để đối chiếu kết quả phương pháp đề xuất trong điều kiện 

có nhiễu.  

  

Hình 2.8: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt lí tưởng 

2.3.1. Kết quả mô phỏng với  SNR = 20dB  

Để mô phỏng sát hơn với điều kiện thực tế trong môi trường lâm sàng, nhiễu 

phản xạ và nhiễu ngẫu nhiên đã được thêm vào tín hiệu vận tốc sóng trượt, 

trong điều kiện mức độ tín hiệu trên nhiễu SNR =20dB. Tín hiệu vận tốc sóng 

trượt thu được, được lọc nhiễu phản xạ và nhiễu ngẫu nhiên lần lượt bằng hai 

bộ lọc định hướng và bộ lọc LMS. Áp dụng AHI để ước lượng độ đàn hồi và 

độ nhớt từ giá trị vận tốc này, kết quả thu được là ảnh 2D độ đàn hồi và độ nhớt  

Kết quả sau lọc nhiễu phản xạ và nhiễu ngẫu nhiên 

Hình 2.9, ảnh 2D độ đàn hồi cho thấy vùng mô bệnh được thể hiện khá rõ 

ràng thông qua sự khác biệt đáng kể về màu sắc so với vùng mô lành xung 

quanh. Sự tương phản này phản ánh trực tiếp sự thay đổi về đặc tính cơ học, 

đặc biệt là độ đàn hồi của mô, giữa hai khu vực. Mặc dù tín hiệu đầu vào đã 

chịu ảnh hưởng của nhiễu, kết quả tái tạo vẫn duy trì được cấu trúc biên tương 
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đối rõ và không bị hòa lẫn giữa các vùng. AHI không chỉ có khả năng ước lượng 

độ đàn hồi một cách ổn định, mà còn giữ được năng lực phân biệt hiệu quả các 

vùng mô có tính chất cơ học khác nhau trong điều kiện nhiễu, khẳng định tính 

tin cậy và tính ứng dụng của phương pháp trong các tình huống thực tế. 

  

Hình 2.9: Ảnh 2D độ đàn hồi  

Trong ảnh độ nhớt (hình 2.10), hình dạng của khối u vẫn được thể hiện khá 

rõ và tương đồng với ảnh lý tưởng, tương tự như kết quả thu được từ ảnh độ 

đàn hồi. Điều này cho thấy phương pháp ước lượng độ nhớt vẫn bảo toàn được 

các đặc trưng không gian quan trọng của vùng mô bệnh.  

 

Hình 2.10: Ảnh 2D độ nhớt 

Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 30 và hàng 45 giúp theo dõi hiệu quả của 

ước lượng với ảnh lí tưởng rõ ràng hơn, kết quả thu được lần lượt như trong 
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hình 2.12 và hình 2.13. Trong hình 2.12, đường đồ thị màu đỏ biểu thị các giá 

trị độ đàn hồi và độ nhớt ước lượng. Có thể nhận thấy sự biến thiên rõ rệt của 

các đại lượng này tại các vị trí khoảng 25 và 50, tương ứng với ranh giới của 

vùng mô có đặc tính cơ học khác biệt. Nhìn chung, đường đồ thị ước lượng 

bám khá sát đường đồ thị lý tưởng. Tuy nhiên, khi khoảng cách tới nguồn phát 

tăng lên, sai lệch giữa giá trị ước lượng của độ đàn hồi và độ nhớt so với giá trị 

lý tưởng có xu hướng gia tăng, cho thấy ảnh hưởng của suy giảm tín hiệu và 

nhiễu trong quá trình lan truyền sóng. 

  

Hình 2.11: Vị trí hàng 30 và 45 trên ảnh độ đàn hồi và độ nhớt 

  

Hình 2.12: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 30 

Tương tự như tại vị trí hàng 30, ở mặt cắt tại vị trí 45, đường đồ thị cũng đi 

qua vùng khối u và các giá trị độ đàn hồi và độ nhớt ước lượng được vẫn bám 
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tương đối sát đường đồ thị lý tưởng (hình 2.13). Tuy nhiên, khi so sánh với kết 

quả tại hình 2.12 ở cùng các vị trí tương ứng, có thể nhận thấy biên độ dao động 

của các giá trị ước lượng trong hình 2.13 lớn hơn. Điều này cho thấy mức độ 

nhiễu và sai lệch trong quá trình ước lượng tăng lên tại vị trí này. 

  

Hình 2.13: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 45 

Kết quả sau lọc nhiễu đốm 

Sau khi sử dụng lọc trung vị lên ảnh  2.9 và 2.10, kết quả thu được như trong 

hình 2.14. So với các ảnh trước khi lọc, mức nhiễu đã được suy giảm đáng kể. 

Tuy nhiên nhiễu vẫn chưa được loại bỏ hoàn toàn, đặc biệt tại các vùng nằm xa 

nguồn phát. 

  

Hình 2.14: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt sau lọc trung vị 
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Trong hình 2.15 và hình 2.16 là ảnh ước lượng độ đàn hồi và độ nhớt trên 

hàng 30 và 45 sau khi loại bỏ nhiễu đốm. Mức độ nhiễu giảm rõ rệt khi đối 

chiếu với kết quả trong hình 2.12 và hình 2.13.  

  

Hình 2.15: Ảnh đàn hồi, nhớt tại hàng 30 sau khi lọc nhiễu đốm 

  

Hình 2.16: Ảnh đàn hồi, nhớt tại hàng 45 sau khi lọc nhiễu đốm 

2.3.2. Kết quả mô phỏng với SNR = 40dB 

Để đánh giá hiệu quả của phương pháp lọc nhiễu và ước lượng ảnh từ sóng 

trượt, kịch bản mô phỏng thay đổi mức nhiễu ngẫu nhiên và nhiễu phản xạ 

trong khi giữ nguyên cường độ sóng trượt, thu được SNR = 40dB.  

Kết quả sau lọc nhiễu phản xạ và nhiễu ngẫu nhiên 
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Ảnh ước lượng 2D độ đàn hồi (hình 2.17) cho thấy hình ảnh khối u được thể 

hiện rõ nét hơn, với ranh giới tương đối sắc nét và dễ quan sát. So với ảnh ước 

lượng thu được trong điều kiện nhiễu với SNR = 20 dB, mức nhiễu trong ảnh 

đã giảm đi rõ rệt. Kết quả này cho thấy chất lượng ảnh đàn hồi được nâng cao 

khi điều kiện tín hiệu tốt hơn, đồng thời khẳng định tính ổn định của phương 

pháp ước lượng trong các mức SNR khác nhau. 

 

Hình 2.17: Ảnh 2D độ đàn hồi  

Tương tự như ảnh đàn hồi, ảnh 2D độ nhớt thu được cũng thể hiện mức nhiễu 

giảm đi đáng kể sau khi áp dụng các bước xử lý (hình 2.18). Ảnh độ nhớt trở 

nên rõ ràng hơn. Tuy nhiên, khi đối chiếu với các ảnh đàn hồi và độ nhớt lý 

tưởng, có thể nhận thấy vẫn còn tồn tại một lượng nhiễu nhất định. Điều này 

cho thấy quá trình xử lý vẫn cần được tiếp tục cải thiện.  
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Hình 2.18: Ảnh 2D độ nhớt  

Giá trị độ đàn hồi và độ nhớt tại các vị trí hàng 30 và hàng 45 được trình bày 

lần lượt trong hình 2.20 và hình 2.21. Có thể nhận thấy rằng, trong điều kiện 

SNR cao, các đường cong ước lượng thu được bám sát đường giá trị lý tưởng 

hơn đáng kể so với trường hợp SNR = 20dB. Các giá trị mô đun đàn hồi và độ 

nhớt đều thay đổi đúng theo kịch bản mô phỏng ban đầu, cả về biên độ lẫn xu 

hướng phân bố theo không gian. Kết quả này cho thấy chỉ số SNR có ảnh hưởng 

trực tiếp và rõ rệt đến chất lượng ảnh. 

  

Hình 2.19: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt sau lọc trung vị 

  

Hình 2.20: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 30 
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Hình 2.21: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 45 

Ảnh 2D độ đàn hồi và độ nhớt sau khi lọc trung vị giúp loại bỏ nhiễu đáng 

kể, hình ảnh thu được có thể quan sát thấy khối u rõ ràng từ hình dạng, kích 

thước, vị trí (hình 2.22).  

  

Hình 2.22: Ảnh 2D độ đàn hồi và độ nhớt sau khi lọc trung vị 

Trong hình 2.23 và hình 2.24 kết quả ước lượng tại hàng 45 cho thấy giá trị 

ước lượng bám theo đường lí tưởng. Kết quả này đến từ việc nhiễu đốm được 

loại bỏ cùng với việc cải thiện chỉ số SNR đem lại.    
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Hình 2.23: Ảnh đàn hồi, nhớt tại hàng 30 sau khi lọc nhiễu đốm 

  

Hình 2.24: Ảnh đàn hồi, nhớt tại hàng 45 sau khi lọc nhiễu đốm 

 Mặc dù việc tăng SNR giúp cải thiện đáng kể chất lượng ảnh, tuy nhiên 

trong thực nghiệm và lâm sàng, việc tăng SNR bị giới hạn bởi các yếu tố vật 

lý, thiết bị và sinh học. Do đó, việc phát triển các phương pháp xử lý nhiễu và 

tái tạo ảnh hiệu quả là cần thiết nhằm nâng cao chất lượng ảnh CSM trong điều 

kiện SNR thấp đến trung bình. 

Thời gian để hoàn thành quá trình tính toán và tạo ảnh SWE thường chỉ mất 

vài phút. Để kiểm tra thời gian thực thi của thuật toán đề xuất, thời gian chạy 

mô phỏng MATLAB, kết quả chạy trên máy tính có cấu hình bộ xử lý Intel 

Core i7-1065G7 tốc độ vi xử lí 1.3 GHz, RAM 8 GB  

Kết quả cho thấy: 

- Thời gian từ lúc bắt đầu chương trình đến khi kết thúc bước lọc định hướng 

là 0,84 giây, 
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- Đến khi kết thúc bước lọc LMS là 35,76 giây, 

- Đến khi kết thúc bước ước lượng mô đun đàn hồi nhớt (CSM) là 36,04 giây, 

-Và kết thúc bước lọc trung vị là 36,18 giây. 

Tổng thời gian này được xem là chấp nhận được đối với các hệ thống như 

siêu âm. 

Có thể thấy rằng bước lọc LMS là phần chiếm nhiều thời gian nhất, mất hơn 

35,76 giây. Nguyên nhân là do bộ lọc LMS được áp dụng theo miền thời gian 

tại từng vị trí không gian, với tổng cộng 6.400 vị trí tương ứng với kích thước 

ảnh là 80 × 80 pixel. 

2.4. Chỉ số Sai số bình phương trung bình gốc RMSE 

Sai số bình phương trung bình gốc RMSE (Root Mean Square Error ) là một 

chỉ số đánh giá định lượng dùng để đo lường mức độ sai khác giữa hai ảnh [96-

99]. Trong chương này, RMSE được sử dụng để đánh giá mức độ tương đồng 

giữa ảnh độ đàn hồi và độ nhớt thu được sau khi áp dụng các bộ lọc nhiễu với 

ảnh lý tưởng ban đầu. Chỉ số RMSE được tính bằng cách lấy bình phương hiệu 

số giữa các giá trị tại từng cặp điểm ảnh tương ứng, sau đó tính giá trị trung 

bình và lấy căn bậc hai. Khi hai ảnh càng giống nhau, tức là giá trị tại các điểm 

ảnh tương ứng càng gần nhau, thì RMSE càng nhỏ; ngược lại, RMSE lớn cho 

thấy sự sai lệch đáng kể giữa ảnh ước lượng và ảnh lí tưởng. Do đó, RMSE 

càng nhỏ thể hiện chất lượng ước lượng càng cao. Giá trị RMSE trong nghiên 

cứu này được tính theo phương trình (2.17). Tuy nhiên, RMSE cũng tồn tại một 

số hạn chế. Thứ nhất, RMSE không phân tách được các thành phần độ sáng, độ 

tương phản hay cấu trúc của ảnh. Thứ hai, toàn bộ đánh giá dựa trên hiệu số 

trực tiếp giữa từng cặp điểm ảnh, nên không phản ánh tốt cảm nhận thị giác của 

người quan sát mà chủ yếu thể hiện sai số thuần toán học. 

1 1
2

0 0

1 [ ( , ) ( , )]
M N

i j

RMSE I i j K i j
MN

 

 

    
(2.17) 

 

Trong đó K là ảnh lí tưởng, I là ảnh sau khi lọc. MN là kích thước của ảnh. 

Do đó giá trị RMSE có hiệu quả trong việc đánh giá hiệu quả của phương pháp 

đề xuất. Tuy nhiên việc tính toán RMSE cần được xem xét với một mức nhiễu 
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cụ thể. Vì vậy tỉ số SNR  được sử dụng và tính toán theo phương trình. Giá trị 

SNR càng cao cho thấy cường độ tín hiệu càng lớn so với nhiễu. Giá trị SNR 

được tính dựa trên công thức (2.18). 

10*log10
Psignal

SNR
Pnoise

 
  

 
 (2.18) 

Trong đó Psignal là công suất tín hiệu, Pnoise là công suất nhiễu. Các giá trị 

RMSE được tính toán với 10 mức nhiễu khác nhau đã được mô phỏng. Ở mỗi 

mức nhiễu, biên độ của nhiễu phản xạ và nhiễu ngẫu nhiên được thay đổi, trong 

khi biên độ của sóng trượt được giữ cố định không đổi (bảng 2.2). Phương trình 

(2.17) được áp dụng tương ứng với từng mức nhiễu tạo ra 10 giá trị SNR dao 

động từ 20dB đến 40dB. Ứng với mỗi giá trị SNR thu được giá trị RMSE tương 

ứng. Trong đó R_nh (1) và R_nh (2) là RMSE của ảnh độ nhớt trước và sau khi lọc 

trung vị. R_đh (1) và R_đh (2) là RMSE của ảnh độ đàn hồi trước và sau khi lọc 

trung vị (bảng 2.2). 

Bảng 2.2: Chỉ số RMSE độ đàn hồi và độ nhớt lần lượt theo SNR 

 

Dựa trên các giá trị thu được trong bảng 2.2, tiến hành vẽ biểu đồ nhằm so sánh 

định lượng mức sai khác giữa ảnh ước lượng và ảnh lý tưởng thông qua chỉ số 

RMSE. Kết quả được thể hiện trong hình 2.25, trong đó đường màu đỏ biểu 

diễn giá trị RMSE của ảnh độ đàn hồi sau khi áp dụng các bộ lọc nhiễu, còn 

đường màu xanh biểu diễn giá trị RMSE của ảnh độ đàn hồi trước khi lọc. Có 

thể quan sát rõ ràng rằng, trong toàn bộ các trường hợp được khảo sát, đường 

cong RMSE tương ứng với ảnh sau khi lọc luôn nằm dưới đường cong RMSE 

SNR/dB R_nh (1) R_nh (2) R_đh (1) R_đh (2) 

20 0.130 0.064 197.2 105.0 

26 0.122 0.060 202.1 105.3 

30 0.118 0.055 193.3 103.4 

32 0.111 0.052 182.4 102.4 

34 0.106 0.047 169.0 101.6 

36 0.095 0.041 159.2 100.2 

37 0.087 0.037 144.9 99.8 

38 0.078 0.032 132.6 98.6 

39 0.065 0.026 120.4 98.4 

40 0.055 0.023 112.0 98.3 
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của ảnh trước khi lọc. Điều này cho thấy sai số giữa ảnh độ đàn hồi ước lượng 

và ảnh lý tưởng đã được giảm đáng kể sau quá trình lọc nhiễu. Nói cách khác, 

ảnh độ đàn hồi sau lọc có mức độ tương đồng với ảnh lý tưởng cao hơn so với 

ảnh chưa qua xử lý. 

Kết quả này chứng minh rằng các bộ lọc nhiễu được sử dụng trong nghiên 

cứu có khả năng cải thiện chất lượng ảnh đàn hồi không chỉ về mặt định tính 

mà còn ở khía cạnh định lượng. Việc giảm giá trị RMSE phản ánh sự suy giảm 

của nhiễu nền và các sai lệch ngẫu nhiên tại các điểm ảnh, từ đó nâng cao độ 

ổn định và độ tin cậy của quá trình ước lượng mô đun đàn hồi. Đây là cơ sở 

quan trọng để khẳng định hiệu quả của phương pháp đề xuất trong việc cải thiện 

chất lượng ảnh CSM dưới các điều kiện nhiễu khác nhau. 

 

Hình 2.25: RMSE ảnh độ đàn hồi trước và sau khi lọc trung vị 

Hình 2.26 thể hiện biểu đồ giá trị RMSE của ảnh độ nhớt ước lượng trước 

và sau khi áp dụng bộ lọc trung vị. Kết quả cho thấy các giá trị RMSE của ảnh 

độ nhớt sau khi lọc luôn nhỏ hơn so với trường hợp trước khi lọc, phản ánh sự 

suy giảm đáng kể sai lệch giữa ảnh ước lượng và ảnh lý tưởng. Điều này chứng 

tỏ bộ lọc trung vị có hiệu quả trong việc cải thiện chất lượng ảnh độ nhớt và 

nâng cao độ chính xác của quá trình ước lượng. 
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Hình 2.26: RMSE ảnh độ nhớt trước và sau khi lọc trung vị 

2.5. So sánh với nghiên cứu của Lipman 

Nghiên cứu của Lipman và cộng sự được công bố trên IEEE Transactions on 

Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Control [100] đã có đóng góp đáng 

kể khi đề xuất mở rộng bộ lọc định hướng từ 2D lên 3D và 4D nhằm loại bỏ 

nhiễu phản xạ trong tái tạo ảnh tốc độ sóng cắt (SWS). Cụ thể, nghiên cứu này 

chứng minh rằng bộ lọc định hướng 2D truyền thống chỉ có khả năng loại bỏ 

sóng phản xạ trong mặt phẳng ảnh, trong khi với các cấu trúc dạng khối cầu 

như khối u, sóng phản xạ còn xuất hiện từ ngoài mặt phẳng ảnh và tiếp tục gây 

ra sai lệch nghiêm trọng trong ảnh SWS dưới dạng ước tính quá cao hoặc quá 

thấp tốc độ sóng cắt tại vùng rìa tổn thương. Bộ lọc 4D được đề xuất đã cho 

thấy khả năng giảm thiểu tốt nhất loại nhiễu này, với kết quả đánh giá qua CNR 

và % Bias trên các mô phỏng phantom hình cầu có độ cứng 6, 12 và 18.75 kPa. 

Tuy nhiên, nghiên cứu này vẫn bộc lộ một số hạn chế quan trọng. 

 Thứ nhất, nghiên cứu chỉ xét duy nhất nhiễu phản xạ mà bỏ qua các nguồn 

nhiễu khác cũng thường xuyên xuất hiện trong thực tế lâm sàng.  

Thứ hai, mô hình mô phỏng giả định mô là vật liệu đàn hồi tuyến tính thuần 

túy, hoàn toàn bỏ qua tính nhớt, điều mà chính các tác giả thừa nhận là hạn chế 

lớn vì mô sinh học thực tế có bản chất nhớt đàn hồi. Do đó, ảnh tái tạo chỉ phản 
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ánh độ đàn hồi mà thiếu thông tin về độ nhớt, một thông số có giá trị chẩn đoán 

quan trọng.  

Thứ ba, việc triển khai bộ lọc 4D đòi hỏi tài nguyên tính toán cực lớn lên đến 

35 GB RAM và phần cứng đầu dò ma trận (matrix array) đắt tiền, khiến phương 

pháp này khó ứng dụng rộng rãi trong thực tế lâm sàng hiện tại. 

So với những hạn chế đó, nghiên cứu đề xuất trong luận án này có những 

đóng góp vượt trội rõ rệt. Thay vì chỉ xử lý một loại nhiễu, nghiên cứu này kết 

hợp đồng thời ba bộ lọc LMS, định hướng và trung vị để loại bỏ ba loại nhiễu 

cùng lúc, phản ánh sát hơn điều kiện nhiễu phức tạp trong thực tế. Quan trọng 

hơn, nghiên cứu này không chỉ dừng lại ở ước lượng độ đàn hồi mà còn ước 

lượng đồng thời độ nhớt của mô, cung cấp thông tin toàn diện hơn về đặc tính 

cơ học mô, khắc phục trực tiếp hạn chế cốt lõi mà Lipman et al. chưa giải quyết 

được. Ngoài ra, việc sử dụng chỉ số RMSE để đánh giá cho phép định lượng 

sai số tái tạo một cách chính xác và khách quan hơn so với CNR và % Bias. 

Những cải tiến này cho thấy nghiên cứu đề xuất không chỉ giải quyết được các 

hạn chế của phương pháp hiện có mà còn nâng cao đáng kể giá trị ứng dụng 

trong chẩn đoán lâm sàng. 

2.6. Kết luận chương 2  

Trong chương này, nghiên cứu sinh đề xuất phương pháp ước lượng ảnh độ 

đàn hồi và độ nhớt của mô từ vận tốc sóng trượt bởi biểu thức AHI, nghiên cứu 

sinh đã đề xuất việc kết hợp các bộ lọc LMS, lọc trung vị và lọc định hướng 

nhằm loại bỏ đồng thời những thành phần nhiễu chính gây suy giảm chất lượng 

ảnh siêu âm. Kết quả thu được với mức nhiễu giảm đáng kể, được kiểm chứng 

thông qua cả đánh giá định tính và đánh giá định lượng bằng chỉ số RMSE. Các 

kết quả này cho thấy phương pháp đề xuất có hiệu quả trong việc cải thiện chất 

lượng ảnh và độ chính xác của quá trình ước lượng tham số cơ học của mô. 

(Các kết quả nghiên cứu trong chương này đã được công bố trong các nghiên 

cứu [2], [4]- [7] trong danh mục công trình công bố liên quan đến luận án). Mặc 

dù nhiễu đã được giảm đáng kể, mức độ nhiễu vẫn có xu hướng tăng tại các 

vùng xa nguồn phát, dẫn đến suy giảm chất lượng ảnh ở vùng mô sâu. Ngoài 

ra, kịch bản trong Chương 2 chỉ sử dụng khối u hình vuông đơn giản nhằm tập 

trung đánh giá hiệu quả của chuỗi lọc, nên chưa phản ánh đầy đủ các tình huống 
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thực tế phức tạp hơn. Vì vậy, trong Chương 3, nghiên cứu sinh đề xuất phương 

pháp kích thích đa điểm để cải thiện chất lượng ảnh ở vùng mô sâu, đồng thời 

mở rộng mô phỏng sang khối u hình tròn nhằm đánh giá tính ổn định của 

phương pháp trong điều kiện hình học phức tạp hơn  
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 CHƯƠNG 3: MÔ HÌNH KELVIN-VOIGT VỚI KÍCH THÍCH ĐA 

ĐIỂM CHO ẢNH ĐÀN HỒI/NHỚT TRONG MÔ SÂU 

Nhằm nâng cao chất lượng ảnh đàn hồi–nhớt tại các vùng mô sâu trong cơ 

thể, trong Chương 3 NCS đề xuất phương pháp kích thích đa điểm, kết hợp với 

các bộ lọc nhiễu. Phương pháp này không thay thế mà kế thừa toàn bộ nền tảng 

xử lý tín hiệu đã được xây dựng ở Chương 2 gồm phép nghịch đảo đại số 

Helmholtz (AHI) cùng các bộ lọc LMS và trung vị và tích hợp thêm cơ chế 

kích thích từ hai nguồn phát. Nhờ đó, hệ thống được mở rộng từ việc khử nhiễu 

trên một trường sóng đơn ở Chương 2 sang tổng hợp thông tin từ hai trường 

sóng độc lập, qua đó giải quyết một cách có hệ thống bài toán suy hao năng 

lượng sóng trượt ở vùng mô sâu  giới hạn mang bản chất vật lý mà các kỹ thuật 

xử lý hậu kỳ không thể khắc phục triệt để. Cách tiếp cận này giúp cải thiện đáng 

kể độ rõ nét và độ tương phản của ảnh, đặc biệt ở những vùng mà năng lượng 

sóng trượt bị suy hao mạnh. Hai chỉ số Q-index và RMSE được sử dụng để 

đánh giá hiệu quả của phương pháp đề xuất. 

3.1. Hạn chế của khảo sát ảnh đàn hồi mô với một điểm kích thích 

Trong chương 2, nghiên cứu sinh đã tập trung ước lượng và cải thiện chất 

lượng ảnh siêu âm đàn hồi mô bằng cách sử dụng kết hợp các bộ lọc, nhờ đó 

ảnh 2D độ đàn hồi và độ nhớt thu được có mức nhiễu giảm đáng kể so với ban 

đầu. Tuy nhiên, chất lượng ảnh siêu âm đàn hồi mô vẫn bị ảnh hưởng bởi một 

hạn chế mang tính cố hữu là năng lượng sóng trượt bị suy hao khi lan truyền 

trong mô [88]. Để khắc phục vấn đề này, một cải tiến quan trọng nhằm tăng 

cường chất lượng ảnh siêu âm đàn hồi mô ở các lớp mô sâu được sử dụng, các 

đặc điểm chính của phương pháp đề xuất được tóm tắt trong bảng 3.1 

Bảng 3.1: Hạn chế của khảo sát ảnh siêu âm với một điểm kích thích 

Tiêu chí 1 điểm kích thích 2 điểm kích thích 

Nguồn phát Một vị trí Hai vị trí kích thích đối xứng 

Ảnh mô sâu Suy giảm chất lượng Ảnh ổn định toàn vùng khảo sát 
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Xử lý nhiễu 

Lọc nhiễu phản xạ, 

nhiễu ngẫu nhiên, 

nhiễu đốm 

Lọc nhiễu ngẫu nhiên, nhiễu 

đốm và kết hợp ảnh 

Đánh giá Chỉ số  RMSE Chỉ số RMSE và Q-index 

Ứng dụng Vùng khảo sát nông Vùng mô sâu trong cơ thể. 

Các đề xuất và kết quả nghiên cứu của chương này được công bố tại công 

trình [CT1] và [CT3] trong phần “Danh mục các công trình đã công bố trong 

luận án của tác giả”. 

3.2. Khởi tạo và lan truyền sóng trượt 

Để tạo ra sóng trượt, kim rung tiếp tục được sử dụng là nguồn phát tạo ra dao 

động tại hai vị trí riêng biệt. Các tín hiệu vận tốc sóng trượt được thu lại bằng 

hệ thống siêu âm Doppler nhằm phục vụ cho quá trình tái tạo ảnh. Hình 3.1 

minh họa cụ thể hai vị trí kích thích được lựa chọn cho kim rung. Quá trình 

kích thích tại hai vị trí này được thực hiện một cách tuần tự, điều này giúp tránh 

hiện tượng giao thoa hoặc cộng hưởng không mong muốn giữa các sóng kích 

thích, đảm bảo tín hiệu thu được tại mỗi lần kích thích là độc lập và phản ánh 

chính xác đáp ứng của mô tại từng vị trí riêng biệt. (hình 3.1a mô tả điểm kích 

thích tại vị trí 1 bên trái khối u, hình 3.1b mô tả điểm kích thích tại vị trí 2 ở 

phía đối diện, bên phải khối u). 

  

a) Kích thích tại vị trí 1 b) Kích thích tại vị trí 2 

Hình 3.1: Khởi tạo sóng trượt tại hai vị trí riêng biệt 
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3.3. Phương pháp nghiên cứu đề xuất 

Trong thực hành lâm sàng, khi sử dụng thiết bị siêu âm truyền thống, các bác 

sĩ thường di chuyển đầu dò đến nhiều vị trí xung quanh khu vực nghi ngờ nhằm 

cải thiện chất lượng hình ảnh và tăng khả năng quan sát tổn thương. Việc thay 

đổi góc tiếp cận giúp cung cấp cái nhìn toàn diện hơn về cấu trúc mô bên trong. 

Tương tự, phương pháp đề xuất minh họa bằng luồng xử lí tín hiệu như trong 

hình 3.2, cụ thể, tín hiệu vận tốc thu được tại từng vị trí, đầu tiên được xử lý 

bằng bộ lọc LMS để loại bỏ nhiễu ngẫu nhiên (lọc LMS được đề cập trong mục 

2.2.3). Sau đó, các ảnh độ đàn hồi và độ nhớt được ước lượng thông qua biểu 

thức AHI. Tiếp theo, bộ lọc trung vị được áp dụng để làm mượt ảnh và giảm 

nhiễu đốm (lọc trung vị được đề cập trong mục 2.2.5). Cuối cùng, các ảnh tương 

ứng với hai vị trí kích thích được kết hợp lại nhằm tạo ra ảnh kết hợp có chất 

lượng cao hơn 

 

Hình 3.2: Luồng xử lý tín hiệu 

Hai chuỗi quy trình xử lí tín hiệu được thực hiện độc lập tương ứng hai vị trí 

đặt kim rung, bên trái là quy trình xử lí tín hiệu đặt tại vị trí 1, bên phải là quy 

trình tương tự nhưng áp dụng cho vị trí 2. 

Phương pháp kết hợp ảnh  
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Ảnh kết hợp từ hai nguồn kích thích dựa trên nguyên lý tối ưu hóa chất lượng 

tín hiệu theo vùng không gian. Khi sóng cơ học lan truyền từ nguồn kích thích 

vào trong môi trường, biên độ sóng sẽ suy giảm dần do các hiện tượng vật lý 

như hấp thụ năng lượng, tán xạ và phản xạ. Điều này dẫn đến tỉ số SNR giảm 

dần theo khoảng cách từ nguồn. Do đó, vùng gần nguồn kích thích sẽ có chất 

lượng tín hiệu tốt hơn và ảnh tái tạo chính xác hơn so với vùng xa nguồn. Trong 

hệ thống sử dụng hai nguồn kích thích đặt ở hai vị trí đối diện (nguồn 1 ở biên 

trái, nguồn 2 ở biên phải), mỗi nguồn sẽ tạo ra một trường sóng lan truyền theo 

hướng riêng và cho phép tái tạo một ảnh độc lập. Nguồn 1 tạo ra ảnh có chất 

lượng tốt ở phía bên trái của vùng khảo sát, nơi sóng chưa bị suy hao nhiều. 

Tương tự, nguồn 2 tạo ra ảnh có chất lượng tốt ở phía bên phải. Việc kết hợp 

hai ảnh này nhằm mục đích tận dụng vùng chất lượng cao nhất từ mỗi nguồn 

để tạo ra một ảnh kết hợp có độ chính xác cao hơn. Cách thức kết hợp được 

thực hiện theo phương pháp phân vùng cứng dựa trên vị trí không gian. Miền 

ảnh được chia làm hai nửa theo trục tung tại vị trí giữa (cột thứ 40 trong lưới 

80×80). Đối với mỗi pixel trong ảnh kết hợp, giá trị được chọn từ một trong hai 

ảnh nguồn dựa trên tiêu chí vị trí:  

Nửa trái (các cột từ 1 đến 40): Lấy giá trị từ ảnh tái tạo bởi nguồn 1, vì đây 

là vùng có SNR cao nhất từ nguồn này.  

Nửa phải (các cột từ 41 đến 80): Lấy giá trị từ ảnh tái tạo bởi nguồn 2, vì đây 

là vùng có SNR cao nhất từ nguồn này. Phương pháp này được áp dụng đồng 

thời cho cả ảnh độ đàn hồi và ảnh độ nhớt. 

Thuật toán kết hợp ảnh từ hai nguồn kích thích 

Đầu vào: mu1_est1, eta_est1: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt ước lượng từ nguồn 

1 (kích thước 80×80),  mu1_est2, eta_est2: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt ước 

lượng từ nguồn 2 (kích thước 80×80). Đầu ra: mu1_est, eta_est: Ảnh độ đàn 

hồi và độ nhớt kết hợp (kích thước 80×80) 

Các bước thực hiện: 

Bước 1: Duyệt qua từng điểm ảnh (i,j) trong miền ảnh 80×80: 

For i = 1 to 80 do 

      For j = 1 to 80 do 
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Bước 2: Kiểm tra vị trí của điểm ảnh theo chiều ngang và chọn nguồn dữ liệu 

tương ứng: 

Nếu j ≤ 40 (điểm ảnh nằm ở nửa bên trái):  

Gán mu1_est(i,j) = mu1_est1(i,j) (lấy giá trị từ ảnh nguồn 1) 

Gán eta_est(i,j) = eta_est1(i,j) (lấy giá trị từ ảnh nguồn 1) 

Ngược lại (điểm ảnh nằm ở nửa bên phải, j > 40):  

Gán mu1_est(i,j) = mu1_est2(i,j) (lấy giá trị từ ảnh nguồn 2) 

Gán eta_est(i,j) = eta_est2(i,j) (lấy giá trị từ ảnh nguồn 2) 

Bước 3: Lặp lại quy trình cho tất cả các điểm ảnh trong ảnh. 

Tiếp tục vòng lặp cho đến khi duyệt hết tất cả các điểm ảnh từ (1,1) đến 

(80,80). 

Bước 4: Xuất ảnh kết hợp. 

Ma trận mu1_est và eta_est là ảnh độ đàn hồi và độ nhớt đã được kết hợp từ 

hai nguồn. 

Ưu điểm của phương pháp này là tính đơn giản, dễ triển khai và hiệu quả 

trong việc cải thiện chất lượng ảnh tổng thể. Bằng cách chọn lọc thông tin từ 

vùng có chất lượng tốt nhất của mỗi nguồn, từ đó nâng cao độ chính xác trong 

việc phát hiện và đặc trưng hóa các bất thường trong mô như khối u. 

3.4. Kịch bản mô phỏng và kết quả 

Kịch bản mô phỏng 

Kỹ thuật FDTD tiếp tục được sử dụng để mô hình hóa quá trình lan truyền 

của sóng trượt tại hai vị trí kích thích (vị trí 1 và vị trí 2). Phương pháp này cho 

phép tái hiện chính xác đặc trưng lan truyền của sóng trong môi trường mô có 

tính đàn hồi-nhớt, nhờ khả năng mô phỏng sự biến thiên của sóng theo cả không 

gian và thời gian. Các công thức tính toán chi tiết được trình bày trong mục 

2.1.2. Nhằm kiểm chứng hiệu quả của phương pháp đề xuất mô tả trong hình 

3.2, một kịch bản mô phỏng được xây dựng với các thông số như sau: Tỉ khối 

của mô được giả định là 1000 kg/m³, vùng mô khảo sát có kích thước 80 × 80 

mm, độ phân giải không gian theo trục X và Y là 1mm, tương ứng với ảnh số 
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hóa gồm 80 × 80 pixel, số vị trí đo được là 6400 vị trí. Bán kính khối u có kích 

thước 20mm, khoảng cách giữa hai lần tính toán liên tiếp trong mô phỏng 

FDTD là 0.1ms. Nguồn kích thích là kim rung, hoạt động ở tần số 150 Hz với 

biên độ dao động 6 mm, được đặt luân phiên tại hai vị trí đối xứng quanh vùng 

chứa khối u. Các giá trị của độ đàn hồi và độ nhớt cho hai loại mô, mô lành và 

mô bệnh, được trình bày trong bảng 3.2. Kịch bản mô phỏng trong chương 3 

không được thiết kế đồng nhất với chương 2, do hai chương hướng tới các mục 

tiêu nghiên cứu khác nhau. Trong khi chương 2 tập trung đánh giá hiệu quả của 

các kỹ thuật xử lý tín hiệu hậu kỳ nhằm giảm nhiễu ngẫu nhiên, nhiễu đốm và 

nhiễu phản xạ trong điều kiện hình học khối u đơn giản, thì chương 3 hướng 

tới giải quyết nguyên nhân vật lý gốc rễ của suy giảm chất lượng ảnh trong mô 

sâu, thông qua giải pháp kích thích đa điểm. Bên cạnh việc thay đổi cơ chế kích 

thích, hình dạng và cấu trúc hình học của khối u trong chương 3 cũng được điều 

chỉnh nhằm mô phỏng các tình huống thực tế phức tạp hơn. Việc thay đổi hình 

dạng khối u cho phép đánh giá tính ổn định và khả năng thích nghi của phương 

pháp đề xuất trong các điều kiện lan truyền bất lợi, đặc biệt ở các vùng mô sâu. 

Do đó, các tham số mô phỏng trong Chương 3 được lựa chọn nhằm làm nổi 

bật đồng thời ảnh hưởng của suy hao năng lượng theo chiều sâu, đặc điểm hình 

học của khối u và khả năng cải thiện SNR của phương pháp kích thích đa điểm, 

thay vì duy trì cùng một kịch bản với Chương 2. Tương tự, dải SNR khảo sát ở 

hai chương cũng được chọn khác nhau theo mục tiêu riêng: Chương 2 đánh giá 

chuỗi lọc trên dải rộng 20–40 dB để khảo sát đáp ứng tổng thể trong nhiều điều 

kiện nhiễu, còn Chương 3 chủ đích hạ trọng tâm xuống vùng SNR thấp (19 và 

29 dB) nhằm chứng minh hiệu quả của kích thích đa điểm đúng trong điều kiện 

bất lợi — vùng mô sâu, SNR thấp — nơi phương pháp một điểm kích thích bắt 

đầu suy giảm chất lượng; nếu giữ nguyên dải SNR cao, ưu thế của giải pháp đa 

điểm sẽ không bộc lộ rõ vì ở mức nhiễu thấp cả hai cách tiếp cận đều cho kết 

quả tốt tương đương. Như vậy, cách thiết kế này cho phép đánh giá hiệu quả 

của từng phương pháp trong bối cảnh phù hợp với mục tiêu khoa học riêng của 

mỗi chương, và các chỉ số định lượng được dùng để phân tích xu hướng trong 

từng kịch bản hơn là so sánh trực tiếp giá trị tuyệt đối giữa hai chương. 

Bảng 3.2: Các giá trị độ đàn hồi và độ nhớt của mô lành và mô bệnh. 
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Loại mô Độ đàn hồi (Pa) Độ nhớt (Pa.s) 

Mô lành 6000 1.2 

Mô bệnh 9000 1.8 

Dưới điều kiện lý tưởng, khi tín hiệu không bị ảnh hưởng bởi nhiễu, các ảnh 

độ đàn hồi và độ nhớt lý tưởng thu được có dạng như minh họa trong hình 3.3, 

với kích thước và hình dạng hoàn toàn tương ứng với kịch bản mô phỏng đã 

mô tả ở trên. 

  

Hình 3.3: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt lí tưởng 

3.4.1. Kết quả mô phỏng với SNR = 29dB 

Quá trình lan truyền của sóng trượt trong mô được mô phỏng bằng phương 

pháp FDTD nhằm tái hiện chính xác đặc tính truyền sóng trong môi trường đàn 

hồi-nhớt. Từ dữ liệu vận tốc thu được, ảnh mô đàn hồi-nhớt được ước lượng 

bằng thuật toán LMS/AHI. Sau đó, bộ lọc trung vị được áp dụng để làm mượt 

kết quả, giảm nhiễu đốm đặc trưng trong ảnh siêu âm trước khi tiến hành kết 

hợp ảnh CSM từ hai nguồn riêng biệt. 

Nguồn phát đặt tại vị trí 1.  

Tại vị trí 1 (40,0), nguồn phát được đặt ở phía bên trái vùng khảo sát, đóng 

vai trò tạo ra sóng trượt lan truyền theo hướng từ trái sang phải trong môi trường 

mô. Dạng sóng thu được cho thấy sự hình thành và lan truyền ổn định của sóng 

trượt, với biên độ vận tốc giảm dần theo khoảng cách lan truyền, phản ánh hiện 

tượng suy hao năng lượng trong mô đàn hồi nhớt. Trong hình 3.4, đường màu 
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đỏ biểu diễn vận tốc sóng trượt ước lượng được, trong khi đường màu xanh thể 

hiện giá trị vận tốc lý tưởng. Hai đường đồ thị bám sát nhau ở vùng gần nguồn 

phát, nhưng biên độ vận tốc của sóng suy giảm khi ra xa nguồn kích thích. 

 

Hình 3.4: Vận tốc sóng trượt từ nguồn phát 1 

Giá trị vận tốc sóng trượt tại vị trí 1 được loại bỏ nhiễu ngẫu nhiên và nhiễu 

đốm trước khi được ước lượng bằng thuật toán AHI. Kết quả thu được là ảnh 

2D độ đàn hồi và ảnh 2D độ nhớt (hình 3.5, hình 3.6). 

 

Hình 3.5: Ảnh độ đàn hồi tại vị trí 1 
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Hình 3.5 ảnh độ đàn hồi tại vị trí 1, Kích thước và hình dạng đều tương ứng 

với thông số trong bảng 3.2 và hình ảnh lí tưởng (hình 3.3). Mức độ nhiễu tăng 

dần khi xa nguồn phát. 

 

Hình 3.6: Ảnh độ nhớt tại vị trí 1 

Để quan sát rõ hơn ảnh hưởng của nhiễu, ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 

40 (hình 3.7), cắt ngang qua chính giữa khối u giúp theo dõi sự thay đổi giá trị 

độ đàn hồi và độ nhớt. 

 

Hình 3.7: Hàng cắt 40 cắt ngang qua khối u 

Trong hình 3.8 là ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40. Với đường màu 

xanh là giá trị lí tưởng, đường màu đỏ là giá trị ước lượng được. Trong đồ thị 

này giá trị độ đàn hồi và giá trị độ nhớt ước lượng bám sát đường màu xanh, có 
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giá trị tương ứng với bảng mô tả kịch bản ở trên, mức độ dao động của đường 

màu đỏ càng trở nên rõ rệt và xa đường đồ thị lí tưởng khi xa khỏi nguồn phát.        

  

Hình 3.8: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40.  

Nguồn phát đặt tại vị trí 2 

Nguồn phát tại vị trí 2 nằm tại (40,80). Sóng trượt được hình thành và lan 

truyền về phía bên trái. 

 

Hình 3.9: Vận tốc sóng trượt từ nguồn phát 2 

Trong đồ thị vận tốc sóng trượt tại nguồn phát 2. Đường vận tốc sóng trượt 

ước lượng được bám sát đường đồ thị lí tưởng. Biên độ vận tốc suy giảm dần 
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khi xa khỏi nguồn phát. Tương tự, áp dụng AHI để ước lượng độ đàn hồi và độ 

nhớt do nguồn kích thích 2 tạo ra. 

 

Hình 3.10: Ảnh độ đàn hồi tại vị trí 2 

Sau khi dịch chuyển nguồn phát sang vị trí thứ 2, trên ảnh độ đàn hồi (hình 

3.10) có thể thấy hình ảnh khối u khá rõ ràng. So với ảnh độ đàn hồi, ảnh độ 

nhớt thể hiện mức độ rõ nét thấp hơn do sự chênh lệch giá trị giữa mô bệnh và 

mô lành nhỏ hơn (hình 3.11). 

 

Hình 3.11: Ảnh độ nhớt tại vị trí thứ 2  

Ở vùng bên phải khối u, biên ranh giới vẫn được thể hiện khá rõ, tuy nhiên 

độ sắc nét giảm dần khi di chuyển về phía bên trái, tức là vùng xa nguồn phát 

thứ hai. Để quan sát rõ hơn sự thay đổi này, hình 3.12 và hình 3.13 trình bày vị 
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trí hàng cắt 40 cùng với biểu đồ biến thiên giá trị độ đàn hồi và độ nhớt dọc 

theo đường cắt. Các kết quả cho thấy mức độ suy giảm tín hiệu và dao động giá 

trị ước lượng tăng lên khi khoảng cách đến nguồn phát lớn hơn, phản ánh đúng 

ảnh hưởng của suy hao năng lượng sóng trượt trong môi trường mô. 

 

  Hình 3.12: Đường cắt 40 ngang qua khối u 

  

Hình 3.13: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40  

Tại mỗi nguồn phát riêng biệt thu được ảnh 2D độ đàn hồi, độ nhớt và ảnh  

độ đàn hồi, độ nhớt tại hàng 40 củng cố lí thuyết cho thấy sự suy giảm biên độ 

(năng lượng) vận tốc sóng trượt ảnh hưởng trực tiếp tới độ rõ nét của ảnh ở khu 

vực xa nguồn kích thích.  
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Kết hợp nguồn 1 và nguồn 2 

Ảnh 2D độ đàn hồi và 2D độ nhớt từ hai nguồn 1 và nguồn 2 được kết hợp 

lại, giúp loại bỏ nhiễu ở vùng xa nguồn phát. Kết quả thu được như trong hình 

3.14, hình 3.15. Trong hình (hình 3.14) ảnh độ đàn hồi kết hợp cho thấy hình 

ảnh rõ ràng, giảm thiểu rất nhiều nhiễu so với ảnh độ đàn hồi từ hai nguồn riêng 

lẻ so với kết quả  trong hình 3.5 và hình 3.10.  

 

Hình 3.14: Ảnh độ đàn hồi kết hợp với SNR=29dB 

Trong hình 3.15 cho thấy ảnh độ nhớt kết hợp cải thiện đáng kể so với hai 

ảnh độ nhớt thành phần ở kết quả hình 3.6 và hình 3.11. 

 

Hình 3.15: Ảnh độ nhớt kết hợp với SNR=29dB 
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Ảnh kết hợp độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40, giúp quan sát rõ hơn hiệu 

quả việc loại bỏ nhiễu ở vùng xa nguồn phát. 

 

Hình 3.16: Ảnh độ đàn hồi kết hợp tại hàng 40 với SNR=29dB 

Hình 3.16 cho thấy giá trị độ đàn hồi bám sát đường đồ thị lí tưởng kể cả đối 

với vùng xa nguồn phát. Kết quả cải thiện nhiều so với độ đàn hồi từ nguồn 

riêng lẻ. Vùng khối u phản ứng rõ rệt (bảng kịch bản 3.2). 

 

Hình 3.17: Ảnh độ nhớt kết hợp tại hàng 40 SNR=29dB 

Khi quan sát ảnh độ nhớt tại hàng 40 có thể thấy nhiều xa nguồn cải thiện 

nhiều (hình 3.17), tuy nhiên tại vùng biên của khối u giá trị ước lượng thu được 

không bám sát đường lí tưởng như độ đàn hồi, điều này khiến cho đường viền 

khối u trở nên không rõ nét bằng. Kết quả này do giá trị độ nhớt khối u chênh 
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lệch không cao so với đột nhớt mô lành. Mặc dù vậy kết quả đã cải thiện rất 

nhiều so với ảnh độ nhớt thành phần. 

3.4.2. Kết quả mô phỏng với SNR = 19dB 

Thực nghiệm được tiến hành với giá trị SNR = 19dB nhằm đánh giá mức độ 

ảnh hưởng của tỷ số tín hiệu trên nhiễu đến kết quả ước lượng thu được. NCS 

chọn cách tiếp cận giữ nguyên cường độ của tín hiệu gốc và chỉ thay đổi biên 

độ của nhiễu để điều chỉnh giá trị SNR mong muốn. Cách làm này giúp đảm 

bảo rằng mọi biến thiên trong kết quả đều xuất phát chủ yếu từ sự thay đổi của 

nhiễu, thay vì do thay đổi đặc tính của tín hiệu. Khi so sánh giữa hai trường hợp 

SNR = 19dB và SNR = 29dB, có thể nhận thấy rằng mức nhiễu trong trường 

hợp SNR = 19dB cao hơn, dẫn đến chất lượng tín hiệu thu được bị suy giảm rõ 

ràng. Điều này cho phép đánh giá về tính ổn định và độ tin cậy của phương 

pháp khi điều kiện nhiễu thay đổi. 

Nguồn phát đặt tại vị trí 1 

Với SNR = 19dB, nguồn kích thích được đặt tại vị trí (40,0). Sóng trượt lan 

truyền được thể hiện trong hình 3.18, cho thấy biên độ vận tốc của sóng trượt 

giảm dần theo không gian lan truyền. So với trường hợp SNR =29dB, đường 

vận tốc ước lượng trong điều kiện SNR = 19dB xuất hiện nhiều dao động hơn 

và sai khác rõ rệt so với đường vận tốc lý tưởng. 

 

Hình 3.18: Sóng trượt lan truyền tại vị trí 1 
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Ảnh ước lượng độ đàn hồi tại vị trí nguồn phát thứ nhất (hình 3.19) cho thấy 

khối u vẫn được tái hiện với hình dạng tương tự kịch bản mô phỏng, tuy nhiên 

nhiễu xuất hiện dày đặc hơn, đặc biệt ở vùng xa nguồn phát, thể hiện rõ ảnh 

hưởng tiêu cực của điều kiện SNR thấp đến chất lượng ảnh đàn hồi. 

 

Hình 3.19: Ảnh độ đàn hồi tại vị trí 1 

Ảnh độ nhớt tại vị trí 1 (hình 3.20) ước lượng được cho hình dạng, kích thước 

của khối u. Các vùng biên của khối u xa nguồn xuất hiện nhiều nhiễu. 

 

Hình 3.20: Ảnh độ nhớt tại vị trí 1 

Đồ thị biểu diễn giá trị độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40 cho thấy sự sai lệch 

đáng kể ở vùng xa nguồn kích thích, phản ánh mức độ ảnh hưởng của nhiễu 

đến độ chính xác của phép ước lượng. Dù vậy, xu hướng tổng thể vẫn thể hiện 

đúng sự khác biệt cơ học giữa khối u và mô lành. 
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Hình 3.21: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40 

Nguồn phát đặt tại vị trí 2 

Hình 3.22 minh họa sự lan truyền của sóng trượt khi nguồn phát được đặt tại 

vị trí thứ hai. Dạng sóng quan sát được có biên độ vận tốc suy giảm theo không 

gian. Hướng lan truyền sóng trượt theo chiều từ phải tại vị trí (40,80)sang trái.  

 

Hình 3.22: Sóng trượt lan truyền tại vị trí 2 

Ảnh đàn hồi tại vị trí nguồn phát thứ hai tiếp tục thể hiện được cấu trúc khối 

u, dù chất lượng hình ảnh suy giảm rõ do nhiễu. Độ tương phản giữa hai vùng 

mô giảm, song khối u vẫn có thể được phân biệt thông qua vùng có giá trị đàn 

hồi cao hơn. Kết quả này cho thấy phương pháp vẫn duy trì được tính ổn định 

tương đối trong điều kiện nhiễu lớn (hình 3.23). 
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Hình 3.23: Ảnh độ đàn hồi tại vị trí 2 

Ảnh độ nhớt ở vị trí 2 cho thấy mức nhiễu nền cao hơn ảnh đàn hồi, biên 

khối u bị che mờ, dù hình dạng tổng thể khối u vẫn được nhận diện, nhưng độ 

chuyển tiếp giữa mô bệnh và mô lành không còn rõ ràng, điều này khẳng định 

việc ước lượng độ nhớt chịu ảnh hưởng mạnh hơn của nhiễu so với độ đàn hồi. 

 

Hình 3.24: Ảnh độ nhớt tại vị trí 2 

Hình 3.25 biểu thị sự phân bố độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40. Mức độ dao 

động rất mạnh của giá trị ước lượng làm giảm độ chính xác tín hiệu, đặc biệt ở 

vùng xa nguồn phát. 
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Hình 3.25: Ảnh độ đàn hồi và độ nhớt tại hàng 40 

Kết hợp nguồn 1 và nguồn 2 

Khi kết hợp ảnh đàn hồi từ hai nguồn phát, chất lượng hình ảnh được cải 

thiện đáng kể. Nhiễu tại vùng xa được triệt tiêu phần lớn, ranh giới khối u trở 

nên liền mạch hơn (hình 3.26). Kết quả này chứng minh hiệu quả của kỹ thuật 

kích thích đa điểm trong việc tăng độ ổn định và khả năng nhận diện mô sâu 

trong điều kiện tín hiệu yếu. 

 

Hình 3.26: Ảnh độ đàn hồi kết hợp với SNR=19dB 

Ảnh độ nhớt sau khi kết hợp hai nguồn cho thấy cấu trúc khối u rõ ràng và 

hài hòa hơn so với hai ảnh riêng lẻ (hình 3.27). Mặc dù một số vùng nhiễu nhỏ 

vẫn tồn tại, nhưng sự phân tách giữa mô lành và mô bệnh được thể hiện rõ ràng 
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hơn. Điều này cho thấy phương pháp kết hợp ảnh giúp phục hồi đáng kể thông 

tin độ nhớt bị suy giảm bởi nhiễu. 

 

Hình 3.27: Ảnh độ nhớt kết hợp với SNR=19dB 

Hình 3.28 cho thấy giá trị độ đàn hồi sau khi kết hợp hai nguồn phát bám sát 

hơn với đường lý tưởng so với các trường hợp riêng lẻ. Mức độ dao động giảm, 

đặc biệt ở vùng xa nguồn kích thích.  

 

Hình 3.28: Ảnh độ đàn hồi kết hợp tại hàng 40 với SNR=19dB 

Hình 3.29 cho thấy vùng nhiễu dữ dội ở xa nguồn phát đã được khắc phục, 

củng cố vai trò của phương pháp kích thích đa điểm trong việc tái tạo các thông 

số nhớt trong điều kiện SNR thấp. 
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Hình 3.29: Ảnh độ nhớt kết hợp tại hàng 40 với SNR=19dB 

Kết quả mô phỏng cho thấy rằng SNR là một yếu tố quan trọng ảnh hưởng 

trực tiếp đến chất lượng ảnh đàn hồi-nhớt của mô. Trong điều kiện SNR = 

29dB, tín hiệu thu được có độ ổn định cao, biên dạng sóng trượt rõ ràng, ít bị 

méo dạng, giúp AHI ước lượng chính xác các thông số cơ học. Ảnh độ đàn hồi 

và độ nhớt ở mức SNR này thể hiện biên khối u rõ nét, giá trị ước lượng ổn 

định và tương đồng với mô hình lý tưởng, phản ánh hiệu quả cao của quy trình 

xử lý và tái tạo ảnh. Ngược lại, khi SNR giảm xuống 19dB, nhiễu ngẫu nhiên 

tăng mạnh gây biến dạng tín hiệu vận tốc và làm suy giảm đáng kể chất lượng 

ảnh thu được. Các ảnh độ đàn hồi và độ nhớt xuất hiện nhiễu nền rõ rệt, ranh 

giới khối u bị mờ, và các giá trị ước lượng dao động lớn hơn, đặc biệt tại vùng 

xa nguồn phát. Điều này chứng tỏ tính nhạy của thuật toán đối với mức nhiễu, 

đồng thời nhấn mạnh tầm quan trọng của việc cải thiện tỉ số SNR trong thực tế 

đo đạc. Tuy nhiên, khi áp dụng phương pháp kích thích đa điểm kết hợp với 

các bộ lọc, chất lượng ảnh trong điều kiện nhiễu cao đã được cải thiện đáng kể. 

Ảnh kết hợp từ hai nguồn phát cho thấy sự giảm thiểu nhiễu rõ rệt ở vùng xa, 

biên khối u được phục hồi, và các giá trị độ đàn hồi-nhớt tiến gần hơn với giá 

trị lý tưởng. Kết quả này đặc biệt hữu ích trong bối cảnh tín hiệu yếu hoặc khảo 

sát ở vùng mô sâu. 

3.5. Đánh giá mức độ tương đồng của ảnh với chỉ số Q-index 

Chỉ số Q-index đánh giá mức độ tương đồng giữa hai ảnh dựa trên ba yếu tố 

quan trọng: độ sáng, độ tương phản và cấu trúc hình ảnh. Đây là những đặc 
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trưng chính phản ánh cách con người cảm nhận thị giác đối với một hình ảnh 

[101-102]. Giá trị của Q-index nằm trong khoảng [-1, 1], trong đó giá trị = 1 

biểu thị mức độ tương đồng cao nhất. Với một ảnh lý tưởng kích thước M×N 

kí hiệu I và ảnh ước lượng được kí hiệu K, chỉ số  Q-index được định nghĩa như 

sau: 

2 22 2

4

( )( )

xy

x y

x y
Q

x y



 


 
 (3.1) 

Trong đó, x và y  là giá trị trung bình đại diện cho độ sáng, phản ánh mức 

sáng tổng thể của ảnh I và K. 
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 là phương sai của hai ảnh I và K, đại diện cho độ tương phản, chỉ ra 

mức độ biến thiên của cường độ điểm ảnh. Độ tương phản ảnh hưởng đến khả 

năng phân biệt các chi tiết và biên ranh giới trong ảnh  
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σxy là hiệp phương sai của ảnh  I và K, đại diện cho sự tương quan cấu trúc 

của ảnh, phản ánh mối liên hệ không gian và hình thái của các vùng trong ảnh. 

Đây là yếu tố quan trọng trong việc duy trì các đặc trưng hình học và kết cấu 

mô khi tái tạo ảnh 
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Chỉ số Q-index có khả năng phản ánh toàn diện chất lượng của ảnh gần với 

cảm nhận thị giác của con người, giúp đánh giá hiệu quả hơn trong các bài toán 

xử lý và tái tạo ảnh y học, với giá trị của chỉ số Q-Index càng gần bằng 1 thì 
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hai ảnh càng giống nhau. Trong bảng 3.3, giá trị Q-index độ đàn hồi và độ nhớt 

với 6 mức SNR, với Q_đh_n1, Q_đh_n2, Q_đh_kh lần lượt là giá trị Q-index của độ 

đàn hồi tại nguồn phát 1, nguồn phát 2 và kết hợp. Q_nh_n1, Q_nh_n2, Q_nh_kh là Q-

index ảnh độ nhớt tại vị trí 1, 2 và kết hợp 

Bảng 3.3: Bảng giá trị Q-Index độ đàn hồi và độ nhớt  

SNR/dB Q_đh_n1 Q_đh_n2 Q_đh_kh Q_nh_n1 Q_nh_n2 Q_nh_kh 

19 0.662 0.769 0.927 0.198 0.24 0.532 

21 0.725 0.823 0.946 0.227 0.309 0.622 

23 0.821 0.847 0.954 0.336 0.433 0.709 

25 0.848 0.897 0.961 0.375 0.453 0.798 

27 0.895 0.913 0.963 0.521 0.547 0.861 

29 0.919 0.935 0.965 0.582 0.609 0.87 

Trong hình 3.30 và 3.31, là đường đồ thị biểu thị sự thay đổi của chỉ số Q-

index với giá trị SNR của ảnh độ đàn hồi và ảnh độ nhớt. Các đường đồ thị màu 

xanh, đen và đỏ lần lượt là đường đồ thị giá trị Q-index của ảnh từ hai nguồn 

kết hợp, ảnh từ nguồn 2 và ảnh từ nguồn 1. Đường đồ thị màu xanh luôn nằm 

trên và tiệm cận giá trị 1 hơn so với hai đường còn lại, điều này có nghĩa ảnh 

độ đàn hồi và ảnh độ nhớt được kết hợp từ hai nguồn có độ tương đồng với ảnh 

lí tưởng hơn so với ảnh từ các nguồn thành phần. 
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Hình 3.30: Giá trị Q-index cho ảnh độ đàn hồi 

 

Hình 3.31: Giá trị Q-index cho ảnh độ nhớt 
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3.6. Đánh giá hiệu quả xử lý ảnh với chỉ số RMSE 

Ngoài chỉ số Q-index, để đánh giá sự tương đồng và hiệu quả của phương 

pháp với ảnh ước lượng sau xử lí và ảnh lí tưởng dựa trên chỉ số RMSE, phương 

pháp được đề cập trong mục 2.5. Cụ thể bảng kết quả giá trị RMSE độ đàn hồi 

và độ nhớt tương ứng với 6 mức SNR (bảng 3.4) với R_đh_n1, R_đh_n2, R_đh_kh lần 

lượt là giá trị RMSE ảnh độ đàn hồi tại vị trí nguồn phát 1, nguồn phát 2 và giá 

trị RMSE ảnh độ đàn hồi kết hợp từ hai nguồn phát. Tương tự R_nh_n1, R_nh_n2, 

R_nh_kh lần lượt là giá trị RMSE ảnh độ nhớt tại vị trí nguồn phát 1, nguồn phát 

2 và giá trị RMSE ảnh độ nhớt kết hợp từ hai nguồn phát 

Bảng 3.4: Bảng giá trị RMSE của độ đàn hồi và độ nhớt 

SNR/dB R_đh_n1 R_đh_n2 R_đh_kh R_nh_n1 R_nh_n2 R_nh_kh 

19 1456.4 1087.7 490.6 0.6971 0.5911 0.3269 

21 1211 876.9 410.1 0.6013 0.5039 0.269 

23 886.5 794.1 377.7 0.4751 0.3996 0.2176 

25 793.1 613.5 345.8 0.4376 0.3688 0.1743 

27 624.2 548.8 332.2 0.3343 0.3133 0.1425 

29 527.1 459.6 323 0.2911 0.2738 0.1349 

Trong hình 3.32 và hình 3.33 dễ dàng nhận thấy đường đồ thị giá trị RMSE 

từ ảnh độ đàn hồi và độ nhớt  kết hợp từ hai nguồn (đường màu xanh) luôn nằm 

dưới, có giá trị nhỏ hơn so với hai đường đồ thị RMSE từ hai nguồn riêng lẻ 

(đường đồ thị màu đen và màu đỏ) điều đó có nghĩa với chỉ số RMSE cho thấy 

ảnh kết hợp từ hai nguồn riêng lẻ có sự tương đồng với ảnh lí tưởng hơn so với 

ảnh độ đàn hồi và ảnh độ nhớt từ hai nguồn riêng biệt. 
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Hình 3.32: Giá trị RMSE cho ảnh độ đàn hồi 

 

Hình 3.33: Giá trị RMSE cho ảnh độ nhớt 
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3.7. So sánh với nghiên cứu của Xufei Chen 

Trong nghiên cứu của Xufei Chen [103], tác giả tập trung giải quyết bài toán 

suy giảm tỷ số tín hiệu trên nhiễu (SNR) của tín hiệu sóng trượt trong Shear 

Wave Elastography, đặc biệt khi năng lượng kích thích thấp hoặc khi khảo sát 

ở vùng sâu của mô. Sóng trượt được tạo ra bằng ARF với xung kích thích có 

tần số trung tâm 4.5 MHz và độ dài 1500 chu kỳ, sau đó vận tốc hạt theo trục 

𝑉𝑧 được ước lượng từ dữ liệu IQ. Do SNR giảm khi sóng suy hao theo khoảng 

cách hoặc khi giảm năng lượng kích thích, tác giả đề xuất một mạng học sâu 

3D đa độ phân giải (MRCNN) nhằm đồng thời ước lượng và khử nhiễu tín hiệu 

𝑉𝑧. Mạng được huấn luyện bằng cách sử dụng dữ liệu tham chiếu có chất lượng 

cao tạo từ 45 lần thu plane-wave compounding với nhiều góc và tần số khác 

nhau, trong khi dữ liệu đầu vào chỉ là một lần thu đơn với năng lượng thấp hơn. 

Kết quả cho thấy phương pháp này có thể cải thiện chất lượng tín hiệu, với SNR 

tăng khoảng 4.47 dB, đồng thời nâng cao độ tương phản của bản đồ độ đàn hồi 

thông qua các chỉ số như CNR và RMSE. Tuy nhiên, phương pháp này phụ 

thuộc vào quy trình thu dữ liệu huấn luyện phức tạp, đòi hỏi nhiều lần phát sóng 

phẳng và chi phí tính toán lớn; hơn nữa, do bản chất học dựa trên dữ liệu, mô 

hình có thể gặp hiện tượng làm mượt quá mức, làm sai lệch biên và cấu trúc tín 

hiệu, hoặc tái tạo các chi tiết không tồn tại trong dữ liệu gốc. Ngoài ra, phương 

pháp chủ yếu dừng ở việc cải thiện ước lượng vận tốc để xây dựng ảnh độ đàn 

hồi, chưa khai thác các đặc tính cơ học khác như độ nhớt. 

So với cách tiếp cận này, nghiên cứu của NCS sử dụng hai nguồn kích thích 

cơ học bằng kim rung để tạo sóng trượt trực tiếp trong mô. Phương pháp này 

cho phép điều khiển trực tiếp và linh hoạt cả vị trí lẫn cường độ kích thích, do 

vị trí nguồn sóng được xác định bởi đầu kim và biên độ dao động có thể điều 

chỉnh thông qua hệ truyền động, trong khi lực kích thích trong ARF phụ thuộc 

vào nhiều yếu tố như tiêu điểm chùm siêu âm và suy hao trong mô. Nhờ đó, 

sóng trượt tạo ra có biên độ lớn hơn và ổn định hơn, đặc biệt ở vùng sâu. Kết 

hợp với các kỹ thuật xử lý tín hiệu như bộ lọc định hướng, LMS và trung vị, 

phương pháp đề xuất có thể giảm nhiễu trực tiếp trên dữ liệu vận tốc mà không 

phụ thuộc vào quá trình huấn luyện, từ đó hạn chế các sai lệch do học máy gây 

ra. Quan trọng hơn, từ dữ liệu vận tốc thu được, phương pháp của NCS đề xuất 
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cho phép tái tạo đồng thời ảnh độ đàn hồi và ảnh độ nhớt, cung cấp mô tả đầy 

đủ hơn về tính chất đàn hồi-nhớt của mô so với phương pháp của Chen. 

3.8. Kết luận chương 3 

Trong nghiên cứu này, NCS đề xuất một giải pháp nhằm nâng cao chất lượng 

ảnh đàn hồi và nhớt, đặc biệt tại các vùng mô sâu. Do quá trình chụp ảnh sử 

dụng hai điểm kích thích nên thời gian xử lý dài hơn so với chỉ sử dụng một 

nguồn kích thích. Thời gian mô phỏng tổng thể cũng phụ thuộc vào cấu hình 

hệ thống: trên máy tính cá nhân (Intel Core i7-1065G7, CPU 1.3 GHz, RAM 8 

GB, không có GPU rời), quá trình xử lý mất khoảng 3 phút, trong khi trên 

MATLAB Online giảm còn khoảng 1 phút – vẫn ở mức chấp nhận được so với 

nghiên cứu tham khảo [104]. Kết quả cho thấy phương pháp đề xuất là khả thi 

và mang lại cải thiện đáng kể, được xác nhận qua cả đánh giá định tính và định 

lượng. Dựa trên các chỉ số RMSE và Q-index, ảnh kết hợp cho chất lượng cao 

hơn ngay cả tại những vùng xa nguồn kích thích. 

Tại SNR =27, ảnh độ nhớt thu được từ hai nguồn kích thích đạt RMSE = 

0,1425, thấp hơn rõ rệt so với nguồn 1 (0,3133) và nguồn 2 (0,3343). Tương 

tự, ảnh độ đàn hồi đạt RMSE = 332,212 so với 548,77 và 624,25 từ từng nguồn 

riêng lẻ. Như vậy, ảnh kết hợp luôn thể hiện RMSE tốt hơn so với ảnh đơn 

nguồn. Đối với chỉ số Q-index, ảnh độ đàn hồi kết hợp đạt 0,963, cao hơn 0,894 

(nguồn 1) và 0,912 (nguồn 2). Ảnh độ nhớt kết hợp đạt 0,861, trong khi hai 

nguồn riêng chỉ đạt 0,52 và 0,54. Những kết quả này khẳng định việc kết hợp 

dữ liệu từ hai nguồn kích thích giúp cải thiện chất lượng ảnh. 

Nhìn lại toàn bộ quá trình nghiên cứu, hai chương đóng góp tạo thành một 

lộ trình phát triển nhất quán và có chủ đích: Chương 2 giải quyết bài toán chất 

lượng ảnh ở tầng xử lý tín hiệu và tái tạo, còn Chương 3 nâng vấn đề lên tầng 

cơ chế thu nhận dữ liệu. Hai hướng tiếp cận này không tách rời mà bổ trợ lẫn 

nhau: kết quả khử nhiễu của Chương 2 chính là tiền đề để chuỗi xử lý hoạt động 

hiệu quả trên dữ liệu đa nguồn của Chương 3. Sự kế thừa và mở rộng có hệ 

thống này tạo thành một khung phương pháp hoàn chỉnh cho bài toán tạo ảnh 

đàn hồi–nhớt trong điều kiện mô phức tạp, làm cơ sở cho các kết luận chung 

được trình bày ở phần tiếp theo. 
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KẾT LUẬN VÀ HƯỚNG PHÁT TRIỂN 

KẾT LUẬN 

Trong luận án này, nghiên cứu sinh đã nghiên cứu và phát triển các phương 

pháp ước lượng mô đun trượt phức của mô mềm dựa trên trường vận tốc sóng 

trượt trong ảnh siêu âm đàn hồi mô. Trọng tâm của luận án là giải quyết các 

hạn chế thường gặp trong quá trình tái tạo ảnh đàn hồi–nhớt, đặc biệt là ảnh 

hưởng của nhiễu đo, sóng phản xạ và sự suy giảm năng lượng sóng trượt trong 

môi trường mô không đồng nhất và vùng mô sâu. 

Trên cơ sở mô hình hóa lan truyền sóng trượt và mô phỏng số bằng phương 

pháp sai phân hữu hạn trong miền thời gian, luận án đã xây dựng và đánh giá 

các phương pháp xử lý tín hiệu nhằm nâng cao độ ổn định của phép nghịch đảo 

Helmholtz trong bài toán ước lượng mô đun trượt phức. Các kết quả mô phỏng 

cho thấy những phương pháp đề xuất giúp cải thiện đáng kể chất lượng ảnh đàn 

hồi–nhớt và giảm sai số ước lượng các tham số cơ học của mô trong các điều 

kiện nhiễu khác nhau. Thông qua các kịch bản mô phỏng, luận án đã làm rõ 

mối liên hệ giữa chất lượng vận tốc sóng trượt, chiến lược xử lý tín hiệu và độ 

tin cậy của ảnh đàn hồi–nhớt thu được. Những kết quả này cho thấy hướng tiếp 

cận của luận án có khả năng khắc phục hiệu quả các hạn chế của các phương 

pháp ước lượng truyền thống, đặc biệt trong các môi trường mô phức tạp và 

vùng khảo sát sâu. 

Những đóng góp khoa học của luận án 

Nhận định tổng quát 

Các đóng góp của luận án không nhằm xây dựng một mô hình vật lý hoàn 

toàn mới, mà tập trung vào việc tích hợp và tối ưu hóa các công cụ vật lý, 

toán học và xử lý tín hiệu hiện có nhằm nâng cao độ chính xác và độ ổn định 

của ảnh đàn hồi–nhớt trong các điều kiện mô phức tạp. Những kết quả đạt 

được cho thấy luận án có giá trị khoa học và tiềm năng ứng dụng thực tiễn 

trong lĩnh vực siêu âm đàn hồi mô. 

HẠN CHẾ CỦA NGHIÊN CỨU 

Mặc dù các phương pháp đề xuất đã đạt được kết quả tích cực trong việc cải 

thiện chất lượng ảnh đàn hồi-nhớt, luận án vẫn còn một số hạn chế nhất định. 
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Thứ nhất, các kết quả trong luận án được xây dựng và đánh giá trên dữ liệu 

mô phỏng, với các điều kiện nhiễu được kiểm soát. Điều này đồng nghĩa với 

việc phương pháp chưa được kiểm chứng trong môi trường thực, nơi xuất 

hiện thêm các yếu tố phức tạp như nhiễu sinh lý, tính dị hướng của mô và sự 

khác biệt đặc tính giữa các thiết bị siêu âm. Do đó, độ chính xác của phương 

pháp đề xuất trong điều kiện thực tế cần được đánh giá thêm trên phantom 

vật lý và dữ liệu lâm sàng trong các nghiên cứu tiếp theo. 

Thứ hai, mô hình lan truyền sóng trượt và quy trình ước lượng mô đun trượt 

phức được thực hiện trong không gian hai chiều. Đây là giả thiết đơn giản 

hóa so với cấu trúc ba chiều của mô sinh học thực tế, đặc biệt khi khối u có 

hình thái phức tạp và phân bố không gian không đều. Cụ thể, mô hình 2D bỏ 

qua thành phần năng lượng sóng trượt theo trục thứ ba, do đó chưa mô tả đầy 

đủ hiện tượng suy giảm biên độ trong không gian thực. Ngoài ra, các hiện 

tượng phản xạ và tán xạ tại ranh giới mô trong không gian 3D phức tạp hơn 

đáng kể so với giả thiết phẳng trong 2D, có thể ảnh hưởng đến độ chính xác 

của ảnh đàn hồi–nhớt khi chuyển sang ứng dụng thực tế. Việc mở rộng sang 

mô hình 3D, trong đó trường vận tốc sóng trượt được ước lượng theo cả ba 

hướng không gian, là hướng phát triển tiếp theo được xác định trong luận án. 

Thứ ba, mặc dù phương pháp kích thích hai điểm giúp cải thiện SNR ở vùng 

mô sâu, việc kích thích tuần tự làm tăng thời gian đo và đòi hỏi độ chính xác 

cao trong định vị nguồn kích thích, đồng thời phương pháp này dễ bị ảnh 

hưởng bởi chuyển động mô, làm giảm độ tin cậy của kết quả trong điều kiện 

lâm sàng thực tế. Để khắc phục, một số giải pháp thực tế có thể được áp 

dụng: thứ nhất, tối ưu hóa giữa các khoảng thời gian kích thích nhằm rút 

ngắn thời gian chờ giữa các lần đo; thứ hai, tận dụng ảnh B-mode sẵn có trên 

máy siêu âm để hỗ trợ xác định vị trí kích thích một cách trực quan trước khi 

tiến hành đo; thứ ba, đồng bộ thời điểm đo với pha ổn định của chu kỳ hô 

hấp để hạn chế ảnh hưởng của chuyển động mô lên tín hiệu thu nhận. Các 

giải pháp này không đòi hỏi thay đổi phần cứng thiết bị và có tính khả thi 

cao trong điều kiện lâm sàng, và sẽ được nghiên cứu, đánh giá cụ thể trong 

giai đoạn phát triển tiếp theo của luận án. 

HƯỚNG PHÁT TRIỂN 
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Mặc dù luận án đã đạt được các kết quả nhất định trong việc cải thiện chất 

lượng ảnh siêu âm đàn hồi-nhớt thông qua ước lượng mô đun trượt phức của 

mô mềm, vẫn còn một số vấn đề cần tiếp tục được nghiên cứu và hoàn thiện 

nhằm nâng cao hơn nữa tính tổng quát và khả năng ứng dụng thực tiễn của 

phương pháp đề xuất. Các hướng nghiên cứu tiếp theo được kiến nghị như sau: 

Mở rộng sang bài toán ba chiều (3D): 

Phát triển mô hình đo và ước lượng vận tốc sóng trượt theo ba hướng 

không gian (x, y, z), từ đó tái tạo ảnh mô đun trượt phức dạng thể tích. 

Hướng nghiên cứu này cho phép mô tả đầy đủ hơn cấu trúc không gian 

của mô sinh học, cũng như hình dạng và thể tích của khối u, góp phần 

nâng cao giá trị chẩn đoán so với ảnh 2D truyền thống. 

Kiểm chứng trên dữ liệu thực nghiệm và lâm sàng: 

Áp dụng phương pháp đề xuất trên các bộ dữ liệu thực nghiệm, bao gồm 

phantom và dữ liệu lâm sàng, nhằm đánh giá độ tin cậy, khả năng phân 

biệt mô lành và mô bệnh trong điều kiện đo thực tế. Đồng thời, việc so 

sánh giữa kết quả mô phỏng và dữ liệu thực sẽ giúp hiệu chỉnh các giả 

thiết mô hình, cũng như điều chỉnh tham số xử lý tín hiệu phù hợp với đặc 

tính của các hệ thống siêu âm khác nhau. 

Tăng cường khả năng loại bỏ nhiễu: 

Nghiên cứu kết hợp thêm các dạng nguồn kích thích khác, bên cạnh kích 

thích cơ học hiện tại, nhằm cải thiện chất lượng trường sóng trượt thu 

được. Việc kết hợp các nguồn kích thích khác nhau với các bộ lọc xử lý 

tín hiệu (LMS, trung vị, định hướng) có thể góp phần tăng cường khả năng 

giảm nhiễu, đặc biệt trong vùng mô sâu và trong môi trường mô không 

đồng nhất có khối u. 
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PHỤ LỤC 

Kịch bản mô phỏng chương 2 

Phương pháp mô phỏng 

- Sử dụng FDTD  

- Kích thích tại 1 điểm duy nhất 

- Nguồn: kim rung (mô phỏng) 

- Tần số: 150 Hz 

- Biên độ: 5 mm 

- Δt = 0.1 ms 

- Kích thước ảnh: 80 × 80 mm  

- Kích thước khối u: 30x30 mm 

- Độ phân giải: 1 mm  

- Tỉ khối: ρ = 1000 kg/m³  

Thuộc tính mô: 

Loại mô Độ đàn hồi (Pa) Độ nhớt (Pa·s) 

Mô lành 6000 1.2 

Mô bệnh 7000 1.5 

 

Kịch bản mô phỏng chương 3 

Phương pháp mô phỏng 

- Sử dụng FDTD  

- Kích thích luân phiên tại 2 vị trí  

- Nguồn: kim rung (mô phỏng) 

- Tần số: 150 Hz  

- Biên độ: 6 mm  

- Δt = 0.1 ms  

- Kích thước ảnh: 80 × 80 mm  

- Bán kính khối u: 20mm 

- Độ phân giải: 1 mm  

- Tỉ khối: ρ = 1000 kg/m³  

Thuộc tính mô: 

Loại mô Độ đàn hồi (Pa) Độ nhớt (Pa·s) 

Mô lành 6000 1.2 

Mô bệnh 9000 1.8 
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Chương trình mô phỏng chương 2 và 3 

Code chương 2: Gồm chương trình chính và chương trình con (MASK, LMS FILER, 

MEDIAN FILTER, RMSE, CHART) 

Chương trình chính 

clc 

clear all; 

close all; 

%----------------------------------------------------- 

mu1 = 6000*ones(80,80);             % elasticity            

eta = 1.2*ones(80,80);              % viscosity 

%--------------------- Tumor ------------------------- 

for i=26:50 

for j=26:50 

    mu1(i,j) = 7000;            % tumor               

    eta(i,j) = 1.5; 

end 

end 

mu1(1,1) = 0; 

mu1(80,80) = 8000;  

eta(1,1) = 0; 

eta(80,80) = 2; 

%------------------------- 

figure(1),  imagesc(mu1); title('Ideal-elasticity image');  

figure(2),  imagesc(eta); title('Ideal-viscosity image');  

%---------------------------------------------------- 

frq=150;             %tan so rung cua kim 100 Hz 

w=2*pi*frq;          %tan so goc cua kim 

rho=1000;            %mat do khoi cua moi truong 1000 kg/m3 

%dx = 0.0001;          % Delta x  

%dy = 0.0001;          % Delta y  

%dt = 0.00001;         % Delta t 

 

dx = 1e-3;           % Delta x   

dy = 1e-3;           % Delta y   

dt=0.00008;           % Delta t 

n=2000;              % timestep 

 

A  = 0.005;          % bien do nguon rung 1 

A2 = A/100;           % bien do nguon rung 2 (nhieu phan xa) 

A3 = 1e-7;           % bien do nhieu tap 

%=================== xay dung ham van toc su dung FDTD  

%================ Source 1 =================== 

vz1 = zeros(82,82);          % Velocity Vz 

vz1_time = zeros(n,82,82); 

temp1 = zeros(82,81); 

sgm1_zx = zeros(80,80);         % ..tensor 

sgm1_zy = zeros(80,80);         % ..tensor 

for t=1:n 

    vz1(1,1)= A*cos(w*(t-1)*dt);   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  

    vz1(1,2)= A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi));   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  

    vz1(2,1)= A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi));   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  

    vz1(2,2)= A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi));   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  



3 

 

 

 

    for i=2:80 

        for j=2:80 

            sgm1_zx(i,j) = sgm1_zx(i,j) + mu1(i,j)*dt/dx*(vz1(i+1,j)-vz1(i,j)) + eta(i,j)/dx*(vz1(i+1,j)-

vz1(i,j)) - eta(i,j)/dx*(temp1(i+1,j)-temp1(i,j)); 

            sgm1_zy(i,j) = sgm1_zy(i,j) + mu1(i,j)*dt/dy*(vz1(i,j+1)-vz1(i,j)) + eta(i,j)/dy*(vz1(i,j+1)-

vz1(i,j)) - eta(i,j)/dy*(temp1(i,j+1)-temp1(i,j)); 

             

            temp1(i,j) = vz1(i,j); 

            vz1(i,j) = vz1(i,j) + dt/(rho*dx)*(sgm1_zx(i,j)-sgm1_zx(i-1,j)) + dt/(rho*dy)*(sgm1_zy(i,j)-

sgm1_zy(i,j-1)); 

        end 

    end 

    vz1_time(t,:,:) = vz1(:,:); 

end 

%--------------------------------------------- 

%================ Source 2 =================== 

vz2 = zeros(82,82);          % Velocity Vz 

vz2_time = zeros(n,82,82); 

temp2 = zeros(82,82); 

sgm2_zx = zeros(80,80);         % ..tensor 

sgm2_zy = zeros(80,80);         % ..tensor 

for t=1:n 

    vz2(1,1)= A2*cos(w*(t-1)*dt);   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  

    vz2(1,2)= A2*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi));   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  

    vz2(2,1)= A2*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi));   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  

    vz2(2,2)= A2*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi));   % Van toc tai nguon (diem dau) theo thoi gian t  

    for i=2:80 

        for j=2:80 

            sgm2_zx(i,j) = sgm2_zx(i,j) + mu1(i,j)*dt/dx*(vz2(i+1,j)-vz2(i,j)) + eta(i,j)/dx*(vz2(i+1,j)-

vz2(i,j)) - eta(i,j)/dx*(temp2(i+1,j)-temp2(i,j)); 

            sgm2_zy(i,j) = sgm2_zy(i,j) + mu1(i,j)*dt/dy*(vz2(i,j+1)-vz2(i,j)) + eta(i,j)/dy*(vz2(i,j+1)-

vz2(i,j)) - eta(i,j)/dy*(temp2(i,j+1)-temp2(i,j)); 

             

            temp2(i,j) = vz2(i,j); 

            vz2(i,j) = vz2(i,j) + dt/(rho*dx)*(sgm2_zx(i,j)-sgm2_zx(i-1,j)) + dt/(rho*dy)*(sgm2_zy(i,j)-

sgm2_zy(i,j-1)); 

        end 

    end 

    vz2_time(t,:,:) = vz2(:,:); 

end 

%--------------------- 

for t=1:n 

    for i=1:82 

    for j=1:25 

     vz2_time(t, i, j) = vz2_time(t, i, 52-j);      

    end 

    end 

end 

%--- xoa phan con lai cua Vz2 

for t=1:n 

    for i=1:25 

        vz2_time(t,i,:)=0; 

    end 

    for i=51:82 

        vz2_time(t,i,:)=0; 
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    end 

    for i=26:50 

        for j=26:82 

        vz2_time(t,i,:)=0; 

        end 

    end 

end 

%================== sum of 2 Sources ========= 

vz_time = zeros(n,82,82); 

for t=1:n 

    vz_time(t,:,:) = vz1_time(t,:,:) + vz2_time(t,:,:); 

end 

%============================================== 

%======================== cong nhieu vao van toc ly tuong ================= 

% Tao nhieu cho vz_time(t,:) 

noise = zeros(n,82,82);       % nhieu 

vz_time_noise = zeros(n,82,82); 

for i=1:81 

    for j=1:81 

        noise(:,i,j) = A3*randn(n,1,1);  

        vz_time_noise(:,i,j) = vz_time(:,i,j) + noise(:,i,j); 

    end 

end 

vz_ray = zeros(n,82); 

%---------- Create mask forward -------------- 

MaskF=zeros(size(vz_ray)); 

%------------------------- 

MaskF(size(vz_ray,1)/2 +1 : size(vz_ray,1),1:size(vz_ray,2)/2)= 1;  

MaskF(1:size(vz_ray,1)/2, size(vz_ray,2)/2+1 : size(vz_ray,2)) = 1; 

MaskF(1:size(vz_ray,1)/2,1:size(vz_ray,2)/2) = 0.9999; 

MaskF(size(vz_ray,1)/2 +1 : size(vz_ray,1),size(vz_ray,2)/2+1 : size(vz_ray,2))= 0.9999;  

%------------------------- 

figure(3),imagesc(MaskF); title('image of directional filter'); 

%===================== Loc su dung Directional Filter ===================== 

vz_dir_time = zeros(n,82,82); % van toc duoc loc huong 

for i=1:80 

  vz_ray(:,:) = vz_time_noise(:,i,:); 

  Fvth=fftshift(fft2(vz_ray)); 

  vz_dir = real(ifft2(ifftshift(Fvth.*MaskF))); 

  vz_dir_time(:,i,:) = vz_dir; 

end 

%======================== Loc su dung LMS  

vz_lms = zeros(n,82,82); % van toc da duoc loc, loc 200 diem ...  

for i=1:80      % loc LMS cho 202 diem dau 

    for j=1:80 

    measured_signal = vz_dir_time(:,i,j); 

    nhieu = noise(:,i,j); 

    [desired_signal, wlms] = LMS_filter(measured_signal,nhieu); 

    vz_lms(:,i,j) = desired_signal; 

    end 

end 

%===============================UOC LUONG  

%=================== Bien doi Fourier cua Vz_time  

mu1_est = zeros(80,80);  

eta_est = zeros(80,80);  
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FFT_v = zeros(n,80,80); 

Vz_w = zeros(80,80); 

matran=dftmtx(n); 

temp = linspace(0,1/dt,n); %dai tan so 

[ai,bi]=min(abs(temp-frq)); % bi=81, la vi tri ung 200Hz;  

                            % bi=61 vi tri 150,bi=41 vi tri 100 

% temp(bi) se xac dinh dung tan so kich hoat 

for i=1:80 

    for j=1:80 

        xx = vz_lms(1:n,i,j) ;    

        %xx = vz1_time(1:n,i,j) ;   % tin hieu ly t??ng                   

        Vz_w(i,j) = matran(bi,:)*xx; % ko dung dung fft 

    end 

end 

%--------------- Bien doi Laplace -------------------------------- 

Lap_Vz = 4*del2(Vz_w); 

Lap_Vz = (10^6)*Lap_Vz; % Boi vi delta(x) = 1mm => d2(x)= 10^(-6) 

mu_est= (-rho*w^2*Vz_w)./Lap_Vz; 

mu1_est= real(mu_est);  

eta_est = imag(mu_est)/w; 

%================================================================= 

%=========x? ly diem bat th??ng========== 

for i=1:80 

    for j=1:80 

        if mu1_est(i,j) < 5500 

            mu1_est(i,j) = 6000 - 0.01*(6000- mu1_est(i,j)); 

        end 

        if mu1_est(i,j) > 7300 

            mu1_est(i,j) = 7000 - 0.01*(mu1_est(i,j)-7300); 

        end 

        if eta_est(i,j) < 1 

            eta_est(i,j) = 1.2- 0.01*(1.2-eta_est(i,j)); 

        end 

        if eta_est(i,j) > 1.8 

            eta_est(i,j) = 1.5 - 0.01*(eta_est(i,j)-1.8); 

        end 

        eta_est(i,j) = eta_est(i,j) - 0.1; 

    end 

end 

%=========================== 

mu1_est(1,1) = 0; 

mu1_est(80,80) = 8000;  

eta_est(1,1) = 0; 

eta_est(80,80) = 2; 

figure(4); 

imagesc(mu1_est);  

title('Estimated-elasticity image'); 

%------------ Loc trung vi --------------- 

% [ output_image ] = Median_filter(mu1_est); 

% mu1_filter = output_image; 

pad = 2; % __ cho median 3x3 

mu_pad = padarray(mu1_est,[pad pad],'symmetric'); 

mu_pad_f = medfilt2(mu_pad,[3 3]); 

mu1_filter = mu_pad_f(pad+1:end-pad, pad+1:end-pad); 

mu1_filter(1,1) = 0;  
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mu1_filter(80,80) = 8000;  

figure(5); 

imagesc(mu1_filter);     %Anh tham so mu1 sau khi loc trung vi 

title('Estimated-elasticity after median filter'); 

%=============================== 

figure(6);   

imagesc(eta_est);  

title('Estimated-viscosity image'); 

%------------ Loc trung vi --------------- 

% [ output_image ] = Median_filter(eta_est); 

% eta_filter = output_image; 

 

pad = 2; % __ cho median 3x3 

eta_pad = padarray(eta_est,[pad pad],'symmetric'); 

eta_pad_f = medfilt2(eta_pad,[3 3]); 

eta_filter = eta_pad_f(pad+1:end-pad, pad+1:end-pad); 

 

eta_filter(1,1) = 0; 

eta_filter(80,80) = 2; 

figure(7); 

imagesc(eta_filter);     %Anh tham so eta sau khi loc trung vi 

title('Estimated-viscosity after median filter'); 

%====================================== 

figure(8); 

grid on; 

hold on; 

y1=plot(mu1(30,:),'b');  

y2=plot(mu1_est(30,:),'r');  

%axis([0 80 5000 10000]); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Elasticity [Pa]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-elasticity at line 30'); 

%------------------------------------------------- 

figure(9); 

grid on; 

hold on; 

y1=plot(eta(30,:),'b');  

y2=plot(eta_est(30,:),'r');  

%axis([0 80 0 3]); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Viscosity [Pa.s]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-viscosity at line 30'); 

% anh 1 D sau loc 

figure(20); 

grid on; 

hold on; 

y1=plot(mu1(30,:),'b');  

y2=plot(mu1_filter(30,:),'r');  

%axis([0 80 5000 10000]); 
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set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Elasticity [Pa]'); 

legend('Ideal','filtered'); 

title('Estimated-elasticity at line 30'); 

figure(21); 

grid on; 

hold on; 

y1=plot(eta(30,:),'b');  

y2=plot(eta_filter(30,:),'r');  

%axis([0 80 0 3]); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Viscosity [Pa.s]'); 

legend('Ideal','filtered'); 

title('Estimated-viscosity at line 30'); 

%------------------------------------------------- 

figure(10); 

grid on; 

hold on; 

y1=plot(mu1(45,:),'b');  

y2=plot(mu1_est(45,:),'r');  

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Elasticity [Pa]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-elasticity at line 45'); 

%------------------------------------------------- 

figure(11); 

grid on; 

hold on; 

y1=plot(eta(45,:),'b');  

y2=plot(eta_est(45,:),'r');  

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Viscosity [Pa.s]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-viscosity at line 45'); 

figure(22); 

grid on; 

hold on; 

y1=plot(mu1(45,:),'b');  

y2=plot(mu1_filter(45,:),'r');  

%axis([0 80 5000 10000]); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Elasticity [Pa]'); 

legend('Ideal','filtered'); 

title('Estimated-elasticity at line 45'); 

figure(23); 
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grid on; 

hold on; 

y1=plot(eta(45,:),'b');  

y2=plot(eta_filter(45,:),'r');  

%axis([0 80 0 3]); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Viscosity [Pa.s]'); 

legend('Ideal','filtered'); 

title('Estimated-viscosity at line 45'); 

%------------------------------------- 

figure(12); 

grid on; 

hold on; 

plot(vz1(30,:)); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [Pa.s-1]'); 

%==================================================== 

%--- c?t b? vi?n ?nh lý t??ng và ?nh tái t?o---------- 

mu1_ideal = zeros(70,70);  

eta_ideal = zeros(70,70);  

mu1_final = zeros(70,70);  

eta_final = zeros(70,70); 

for i=1:70 

    for j=1:70 

      mu1_ideal(i,j) = mu1(i+5,j+5);  

      eta_ideal(i,j) = eta(i+5,j+5);   

      mu1_final(i,j) = mu1_filter(i+5,j+5);   

      eta_final(i,j) = eta_filter(i+5,j+5);    

    end 

end 

figure(13); 

imagesc(mu1_final); 

title('Elasticity image'); 

figure(14); 

imagesc(eta_final); 

title('viscosity image'); 

%-------------tính SNR ---------------- 

SNR = 20*log10(A/(A2+A3)) 

 

%-------- danh gia MSE cho eta ------- 

[ RMSE_value ] = RMSE(eta_ideal, eta_final); 

RMSE_eta = RMSE_value 

 

%-------- danh gia MSE cho mu1 ------- 

[ RMSE_value ] = RMSE(mu1_ideal, mu1_final);  

RMSE_mu1 = RMSE_value 

MASK 

clc 

clear all; 

close all; 

ff=5; %foward spatial frequency Hz/mm 

fr=3; %reverse spatial frequency 
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deltz=10e-3; 

z=0:deltz:1; %1mm total, each iteration 10 micrometer 

t=1e2; st=1; %duration 100us, st: acoustic speed mm/us 

sig1=sin(z*ff*2*pi); 

%% construct forward wave 

for i=1:t 

    sig1M(i,:) = sin(z*ff*2*pi-st*i/t*2*pi); 

         figure(1),plot(sig1M(i,:));title('forward wave'); 

end 

figure(2), imagesc(sig1M);title('image of forward wave'); 

%% construct reverse wave 

for i=1:t 

    sig2M(i,:) = sin(z*fr*2*pi+st*i/t*2*pi); 

        figure(3),plot(sig2M(i,:));title('reverse wave'); 

end 

figure(4), imagesc(sig2M); title('image of reverse wave'); 

sigT=sig1M+sig2M; % superimpose two travelling waves 

FsigT=fft2(sigT); 

figure(5), imagesc(sigT);  title('image of sum wave'); 

%% Create mask forward 

MaskF=ones(size(sigT)); 

MaskF(1:round(size(sigT,1)/2),1:round(size(sigT,2)/2) )=0; 

MaskF=MaskF.*fliplr(fliplr(MaskF).').'; 

figure(8),imagesc(MaskF); title('image of directional filter'); 

figure(9),imagesc(abs(FsigT)); title('Fourier of SigT'); 

%% 

figure(6),imagesc(abs(ifft2(FsigT.*MaskF))); title('image of filtered-forward wave'); 

%% Create mask reverse 

MaskR=~MaskF; 

figure(7),imagesc(abs(ifft2(FsigT.*MaskR))); title('image of filtered-reverse wave'); 

LMS FILER 

function [desired_signal, wlms] = LMS_filter(measured_signal,nhieu) 

n = length(measured_signal); 

N = n-1; 

order = 2; 

desired_signal = zeros(1,n); 

ref = nhieu'+0.00002*randn; 

weight=zeros(order,1); 

muy=0.2; 

wlms=[]; 

for k=1:N-order 

   wlms=[wlms weight];  

   buffer = ref(k:k+order-1);                                     %current 32 points of reference 

   desired_signal(k) = measured_signal(k)-buffer*weight;          %dot product reference and coeffs 

   weight=weight+(buffer.*muy*desired_signal(k)/norm(buffer))';   %update coeffs 

end 

end 

 

MEDIAN FILTER 

function [ output_image ] = Median_filter( input_image ) 

%ham loc trung vi 

s=size(input_image); 

output_image = zeros(s(1),s(2)); 
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temp = zeros(1,9); 

for i=2:s(1)-1 

    for j=2:s(2)-1 

        temp(1) = input_image(i-1,j-1); 

        temp(2) = input_image(i-1,j); 

        temp(3) = input_image(i-1,j+1); 

        temp(4) = input_image(i,j-1); 

        temp(5) = input_image(i,j); 

        temp(6) = input_image(i,j+1); 

        temp(7) = input_image(i+1,j-1); 

        temp(8) = input_image(i+1,j); 

        temp(9) = input_image(i+1,j+1); 

        %sap xep lai temp 

        temp1 = sort(temp); 

        %gan vao anh dau ra 

        output_image(i,j) = temp1(4);         

    end 

end 

end 

 

RMSE 

function [ RMSE_value ] = RMSE(image1, image2 ) 

%UNTITLED Summary of this function goes here 

%   Detailed explanation goes here 

s=size(image1); 

%------------Caculate MSE-------------- 

tongbinhphuong = 0; 

for i=1:s(1) 

    for j=1:s(2) 

        tongbinhphuong = tongbinhphuong + (image1(i,j)-image2(i,j))^2; 

    end 

end 

RMSE_value = sqrt(tongbinhphuong/(s(1)*s(2))); 

end 

 

CHART 

clc 

clear all; 

close all; 

SNR_db = [32.71 33.21 33.31 33.41 33.51 33.71 33.81 33.91 34.01 34.11];     % cac muc SNR 

khac nhau 

RMSE_mu1 = [140 130 127 120 115 110 103 101 95 90];   % cac gia tri RMSE cua mu1 khac 

nhau 

RMSE_eta = [0.11 0.1 0.094 0.086 0.08 0.07 0.067 0.06 0.051 0.045];   % cac gia tri RMSE cua 

eta khac nhau   

%---------------------------Ve do thi----------------------------- 

figure(1); 

hold on; 

grid on; 

title('RMSE for elasticity image after filter'); 

xlabel('SNR [dB]'); 

ylabel('PSNR [dB]'); 

axis([min(SNR_db)-0.2 max(SNR_db)+0.1 70 max(RMSE_mu1)+5]); 
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y1=plot(SNR_db, RMSE_mu1,'-ob'); 

set(y1,'LineWidth',2); 

%------------------------------------------- 

figure(2); 

hold on; 

grid on; 

title('RMSE for viscosity image after filter'); 

xlabel('SNR [dB]'); 

ylabel('PSNR [dB]'); 

axis([min(SNR_db)-0.2 max(SNR_db)+0.1 0 max(RMSE_eta)+ 0.03]); 

y2=plot(SNR_db, RMSE_eta,'-or'); 

set(y2,'LineWidth',2); 

 

Code chương 3: Gồm chương trình chính và chương trình con (LMS filter, Median filter, Q-

index, RMSE, Chart) 

Chương trình chính : 

tic 

clc 

close all; 

%----------------------------------------------------- 

mu1 = 6000*ones(80,80);             % elasticity            

eta = 1.2*ones(80,80);              % viscosity 

%----- Tumor tai vi tri co toa do (i,j) = (40,40), ban kinh 20 ------------ 

for i=1:80 

    for j=1:80 

        if ((i-40)^2 + (j-40)^2)<= 20^2 

            mu1(i,j) = 9000; 

            eta(i,j) = 1.8; 

        end 

    end 

end 

r = 2; % s_ pixel c_n c_t 

mu1_crop = mu1(1+r:end-r, 1+r:end-r); 

figure(51); 

imagesc(mu1_crop); 

title('Ideal-elasticity image'); 

figure(1);           % Ideal elasticity image 

imagesc(mu1);         

title('Ideal-elasticity image'); 

%-------------------- 

u = 2; % s_ pixel c_n c_t 

eta_crop = eta(1+u:end-u, 1+r:end-u); 

figure(55); 

imagesc(eta_crop); 

title('Ideal-viscosity image'); 

figure(2);          % Ideal viscosity image 

imagesc(eta); 

title('Ideal-viscosity image'); 

frq=150;             % tan so rung cua kim 100 Hz 

w=2*pi*frq;          % tan so goc cua kim 

rho=1000;            % mat do khoi cua moi truong 1000 kg/m3 

dx = 1e-3;           % Delta x   

dy = 1e-3;           % Delta y   
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dt=0.0001;          % Delta t 

n=2000+2048;         % timestep 

A=0.006;             % bien do nguon rung 

%=================== xay dung ham van toc su dung FDTD  

vz = zeros(81,81);          % Velocity Vz 

vz_time = zeros(n,81,81); 

temp = zeros(81,81); 

sgm_zx = zeros(80,80);         % ..tensor 

sgm_zy = zeros(80,80);         % ..tensor 

for t=1:n 

vz(40,1)  = A*cos(w*(t-1)*dt); 

vz(41,1)  = A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi)); 

vz(39,1)  = A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi)); 

vz(40,2)  = A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi)); 

    for i=2:80 

        for j=2:80 

            sgm_zx(i,j) = sgm_zx(i,j) + mu1(i,j)*dt/dx*(vz(i+1,j)-vz(i,j)) + eta(i,j)/dx*(vz(i+1,j)-vz(i,j)) 

- eta(i,j)/dx*(temp(i+1,j)-temp(i,j)); 

            sgm_zy(i,j) = sgm_zy(i,j) + mu1(i,j)*dt/dy*(vz(i,j+1)-vz(i,j)) + eta(i,j)/dy*(vz(i,j+1)-vz(i,j)) 

- eta(i,j)/dy*(temp(i,j+1)-temp(i,j)); 

            temp(i,j) = vz(i,j); 

            vz(i,j) = vz(i,j) + dt/(rho*dx)*(sgm_zx(i,j)-sgm_zx(i-1,j)) + dt/(rho*dy)*(sgm_zy(i,j)-

sgm_zy(i,j-1)); 

        end 

    end 

    vz_time(t,:,:) = vz(:,:); 

end 

%---- tinh cong suat trung binh cua tin hieu tai diem 20, 20 tren tia---------- 

P_sig = 0; 

for i=1:n 

    P_sig = P_sig + (vz_time(i,20,20))^2; 

end 

P_av_s = P_sig/n; 

%---------------- 

SNR_db = [19 21 23 25 27 29];     % cac muc SNR khac nhau 

%A_noise = 3e-6;  % bien do nhieu 

A_noise = sqrt(P_av_s/(10^(SNR_db(1)/10)))  %he so bien do nhieu 

%======================== cong nhieu vao van toc ly tuong  

% Tao nhieu cho vz_time(t,:) 

noise = zeros(n,81,81);       % nhieu 

vz_time_noise = zeros(n,81,81); 

for i=1:81 

    for j=1:81 

        noise(:,i,j) =A_noise*randn(n,1,1); %0.0015 

        vz_time_noise(:,i,j) = vz_time(:,i,j) + noise(:,i,j); 

    end 

end 

%======================== Loc vz_time su dung LMS  

vz_time_lms = zeros(n,80,80); % van toc da duoc loc  

measured_signal = zeros(1,n); 

for i=1:80       % loc LMS cho 80 diem dau 

    for j=1:80 

        measured_signal = vz_time_noise(:,i,j); 

        nhieu = noise(:,i,j); 

        [desired_signal, wlms] = LMS_filter(measured_signal,nhieu); 



13 

 

 

 

        vz_time_lms(:,i,j) = desired_signal; 

    end 

end 

%=============================== AHI  

%==================== Bien doi Fourier cua Vz_time  

L=length(vz_time(:,1,1)); 

%FFT_v = zeros(length(L-2047:L),120,120); 

FFT_v = zeros(L,80,80); 

Vz_w = zeros(80,80); 

for i=1:80  

    for j=1:80 

        xx = vz_time_lms(1:L,i,j) ;   % khung thoi gian su dung   

        FFT_v(:,i,j) = fft(xx);   % du lieu da loc 

        temp = linspace(0,1/dt,L); 

        [ai,bi]=min(abs(temp-frq)); 

        Vz_w(i,j) = FFT_v(bi,i,j); 

    end 

end 

%--------------- Bien doi Laplace ------------------------------------- 

Lap_Vz = 4*del2(Vz_w); 

Lap_Vz = (10^6)*Lap_Vz; % Boi vi delta(x) = 1mm => d2(x)= 10^(-6) 

for i=1:80 

    for j=1:80 

        mu_est(i,j) = (-rho*w^2*Vz_w(i,j))/Lap_Vz(i,j); 

        mu1_est1(i,j) = real(mu_est(i,j)); 

        eta_est1(i,j) = imag(mu_est(i,j))/w; 

    end  

end 

%--------median filter----------- 

[ output_image ] = Median_filter(mu1_est1); 

mu1_est1 = output_image; 

[ output_image ] = Median_filter(eta_est1); 

eta_est1 = output_image; 

%-----------------Anh uoc luong -------------- 

for i=1:3 

    mu1_est1(i, :) = mu1_est1(i+3, :); 

    eta_est1(i, :) = eta_est1(i+3, :); 

end 

for j=1:3 

    mu1_est1(:, j) = mu1_est1(:, j+3); 

    eta_est1(:, j) = eta_est1(:, j+3); 

end 

a = 2; % s_ pixel c_n c_t 

mu1_est1_crop = mu1_est1(1+a:end-a, 1+a:end-a); 

figure(31); 

imagesc(mu1_est1_crop); 

title('Etimated-elasticity image (source 1)'); 

figure(3);          % Estimated elasticity image 

imagesc(mu1_est1); 

title('Etimated-elasticity image (source 1)'); 

% [ Q_value ] = Q_index(mu1, mu1_est1); 

% Q_mu1_s1 = Q_value 

b = 2; % s_ pixel c_n c_t 

eta_est1_crop = eta_est1(1+b:end-b, 1+b:end-b); 

figure(32); 
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imagesc(eta_est1_crop); 

title('Estimated-viscosity image (source 1)'); 

figure(4);          % Estimated viscosity image 

imagesc(eta_est1); 

title('Estimated-viscosity image (source 1)'); 

 [ Q_value ] = Q_index(mu1_crop, mu1_est1_crop); 

Q_mu1_s1 = Q_value 

[ Q_value ] = Q_index(eta_crop, eta_est1_crop); 

Q_eta_s1 = Q_value 

[ RMSE_value ] = RMSE(mu1_crop, mu1_est1_crop);  

R_mu1_s1 = RMSE_value 

%--------------------------------------- 

[ RMSE_value ] = RMSE(eta_crop, eta_est1_crop);  

R_eta_s1 = RMSE_value 

%-------------- Do thi van toc theo khong gian khi dung FDTD %------------------- lay 1 tia van toc --

--------- 

v = zeros(n,80); 

est_v = zeros(n,80); 

for i=1:80 

    v(:,i) = vz_time(:,i,i); 

    est_v(:,i) = vz_time_lms(:,i,i); 

end  

%------------------------------------------------- 

figure(5); 

grid on; 

hold on; 

k=500; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.001 0.001]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(501); 

grid on; 

hold on; 

k=1000; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.0015 0.0015]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1.5); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(502); 

grid on; 

hold on; 

k=1200; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.0015 0.0015]); 

set(y1,'LineWidth',3); 
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set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(503); 

grid on; 

hold on; 

k=1400; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.001 0.001]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(504); 

grid on; 

hold on; 

k=1600; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.001 0.001]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

%------------------------------------------------- 

figure(6); 

y1 = plot(mu1(25,:));  

hold on; 

y2 = plot(mu1_est1(25,:),'r'); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',2); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Elasticity [Pa]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-elasticity (source 1)'); 

axis([1 80 4000 10000]); 

%---------------------------------------- 

figure(7); 

y1 = plot(eta(40,:));  

hold on; 

y2 = plot(eta_est1(40,:),'r'); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',2); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Viscosity [Pa.s]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-viscosity (source 1)'); 

axis([1 80 0 3]); 

%===================== vi tri kim rung doi dien  

%============================ Source 2  

vz = zeros(81,81);          % reset v_n t_c 
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vz_time = zeros(n,81,81); 

temp = zeros(81,81); 

sgm_zx = zeros(80,80); 

sgm_zy = zeros(80,80); 

for t=1:n 

    % ----- __t ngu_n phát t_i góc d__i_trái ----- 

vz(40,81) = A*cos(w*(t-1)*dt); 

vz(41,81) = A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi)); 

vz(39,81) = A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi)); 

vz(40,80) = A*cos(w*(t-1)*dt + dx/(2*pi)); 

    % ----- C_p nh_t tr__ng v_n t_c b_ng FDTD ----- 

    for i=2:80 

        for j=2:80 

            sgm_zx(i,j) = sgm_zx(i,j) + mu1(i,j)*dt/dx*(vz(i+1,j)-vz(i,j)) + eta(i,j)/dx*(vz(i+1,j)-vz(i,j)) 

- eta(i,j)/dx*(temp(i+1,j)-temp(i,j)); 

            sgm_zy(i,j) = sgm_zy(i,j) + mu1(i,j)*dt/dy*(vz(i,j+1)-vz(i,j)) + eta(i,j)/dy*(vz(i,j+1)-vz(i,j)) 

- eta(i,j)/dy*(temp(i,j+1)-temp(i,j)); 

             

            temp(i,j) = vz(i,j); 

            vz(i,j) = vz(i,j) + dt/(rho*dx)*(sgm_zx(i,j)-sgm_zx(i-1,j)) + dt/(rho*dy)*(sgm_zy(i,j)-

sgm_zy(i,j-1)); 

        end 

    end 

    vz_time(t,:,:) = vz(:,:); 

end 

% Tao nhieu cho vz_time(t,:) 

for i=1:81 

    for j=1:81 

        noise(:,i,j) = A_noise*randn(n,1,1); %0.0015 

        vz_time_noise(:,i,j) = vz_time(:,i,j) + noise(:,i,j); 

    end 

end 

%======================== Loc vz_time su dung LMS  

for i=1:80        

    for j=1:80 

        measured_signal = vz_time_noise(:,i,j); 

        nhieu = noise(:,i,j); 

        [desired_signal, wlms] = LMS_filter(measured_signal,nhieu); 

        vz_time_lms(:,i,j) = desired_signal; 

    end 

end 

%=============================== AHI  

%==================== Bien doi Fourier cua Vz_time  

L=length(vz_time(:,1,1)); 

FFT_v = zeros(L,80,80); 

Vz_w = zeros(80,80); 

for i=1:80  

    for j=1:80 

        xx = vz_time_lms(1:L,i,j) ;   % khung thoi gian su dung   

        FFT_v(:,i,j) = fft(xx);   % du lieu da loc 

        temp = linspace(0,1/dt,L); 

        [ai,bi]=min(abs(temp-frq)); 

        Vz_w(i,j) = FFT_v(bi,i,j); 

    end 

end 
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figure(16); 

subplot(311) 

plot(vz_time(:,60,60)) 

subplot(312) 

plot(vz_time_noise(:,60,60)) 

subplot(313) 

plot(vz_time_lms(:,60,60),'r') 

%--------------- Bien doi Laplace -------------------------------- 

Lap_Vz = 4*del2(Vz_w); 

Lap_Vz = (10^6)*Lap_Vz; % Boi vi delta(x) = 1mm => d2(x)= 10^(-6) 

for i=1:80 

    for j=1:80 

        mu_est(i,j) = (-rho*w^2*Vz_w(i,j))/Lap_Vz(i,j); 

        mu1_est2(i,j) = real(mu_est(i,j)); 

        eta_est2(i,j) = imag(mu_est(i,j))/w; 

    end  

end 

%--------median filter----------- 

[ output_image ] = Median_filter(mu1_est2); 

mu1_est2 = output_image; 

[ output_image ] = Median_filter(eta_est2); 

eta_est2 = output_image; 

%-----------------Anh uoc luong -------------- 

for i=78:80 

    mu1_est2(i, :) = mu1_est2(i-3, :); 

    eta_est2(i, :) = eta_est2(i-3, :); 

end 

for j=78:80 

    mu1_est2(:, j) = mu1_est2(:, j-3); 

    eta_est2(:, j) = eta_est2(:, j-3); 

end 

a1 = 2; % s_ pixel c_n c_t 

mu1_est2_crop = mu1_est2(1+a1:end-a1, 1+a1:end-a1); 

figure(41); 

imagesc(mu1_est2_crop); 

title('Etimated-elasticity image (source 2)'); 

 

figure(8);          % Estimated elasticity image 

imagesc(mu1_est2); 

title('Etimated-elasticity image (source 2)'); 

%----------- 

b1 = 2; % s_ pixel c_n c_t 

eta_est2_crop = eta_est2(1+b1:end-b1, 1+b1:end-b1); 

figure(42); 

imagesc(eta_est2_crop); 

title('Estimated-viscosity image (source 2)'); 

figure(9);          % Estimated viscosity image 

imagesc(eta_est2); 

title('Estimated-viscosity image (source 2)'); 

% [ Q_value ] = Q_index(eta, eta_est2); 

% Q_eta_s2 = Q_value 

 [ Q_value ] = Q_index(mu1_crop, mu1_est2_crop); 

Q_mu1_s2 = Q_value 

 

[ Q_value ] = Q_index(eta_crop, eta_est2_crop); 
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Q_eta_s2 = Q_value 

%----------------------------------------------- 

[ RMSE_value ] = RMSE(mu1_crop, mu1_est2_crop);  

R_mu1_s2 = RMSE_value 

%--------------------------------------- 

[ RMSE_value ] = RMSE(eta_crop, eta_est2_crop);  

R_eta_s2 = RMSE_value 

%----------------------------------------------- 

figure(17); 

y1 = plot(mu1(40,:));  

hold on; 

y2 = plot(mu1_est2(40,:),'r'); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',2); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Elasticity [Pa]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-elasticity (source 2)'); 

axis([1 80 4000 10000]); 

%---------------------------- 

figure(18); 

y1 = plot(eta(40,:));  

hold on; 

y2 = plot(eta_est2(40,:),'r'); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',2); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Viscosity [Pa.s]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-viscosity (source 2)'); 

axis([1 80 0 3]); 

%-------------- Do thi van toc theo khong gian khi dung FDTD  

%------------------- lay 1 tia van toc ----------- 

v = zeros(n,80); 

est_v = zeros(n,80); 

for i=1:80 

    v(:,i) = vz_time(:,i,i); 

    est_v(:,i) = vz_time_lms(:,i,i); 

end  

%------------------------------------------------- 

figure(10); 

grid on; 

hold on; 

k=600; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.001 0.001]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',2); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(101); 

grid on; 

hold on; 
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k=700; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.0015 0.0015]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1.5); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(102); 

grid on; 

hold on; 

k=800; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.001 0.001]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1.5); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(103); 

grid on; 

hold on; 

k=1000; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.001 0.001]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(104); 

grid on; 

hold on; 

k=900; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.0015 0.0015]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

figure(105); 

grid on; 

hold on; 

k=1100; 

y1=plot(v(k,:),'b');  

y2=plot(est_v(k,:),'r');  

axis([0 80 -0.001 0.001]); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',1); 

xlabel('Spatial location'); 
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ylabel('Velocity [m s^-^1]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

%------------------------------------------------- 

for i = 1:80 

    for j = 1:80 

        if j <= 40   % n_a trái l_y t_ source 1 

            mu1_est(i,j) = mu1_est1(i,j); 

            eta_est(i,j) = eta_est1(i,j); 

        else         % n_a ph_i l_y t_ source 2 

            mu1_est(i,j) = mu1_est2(i,j); 

            eta_est(i,j) = eta_est2(i,j); 

        end 

    end 

end 

%-----------------------------------------------  

c = 2; % s_ pixel c_n c_t 

mu1_est_crop = mu1_est(1+c:end-c, 1+c:end-c); 

 

figure(21); 

imagesc(mu1_est_crop); 

title('Etimated-elasticity image (2 sources)'); 

figure(11);          

imagesc(mu1_est); 

title('Etimated-elasticity image (2 sources)'); 

%------------------------------------------------ 

d = 2; % s_ pixel c_n c_t 

eta_est_crop = eta_est(1+d:end-d, 1+b:end-d); 

figure(22); 

imagesc(eta_est_crop); 

title('Estimated-viscosity image (2 sources)'); 

figure(12);           

imagesc(eta_est); 

title('Estimated-viscosity image (2 sources)'); 

%----------------------------------------------- 

figure(13); 

y1 = plot(mu1(40,:));  

hold on; 

y2 = plot(mu1_est(40,:),'r'); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',2); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Elasticity [Pa]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 

title('Estimated-elasticity (2 sources)'); 

axis([1 80 4000 10000]); 

%---------------------------- 

figure(14); 

y1 = plot(eta(40,:));  

hold on; 

y2 = plot(eta_est(40,:),'r'); 

set(y1,'LineWidth',3); 

set(y2,'LineWidth',2); 

xlabel('Spatial location'); 

ylabel('Viscosity [Pa.s]'); 

legend('Ideal','Estimated'); 
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title('Estimated-viscosity (2 sources)'); 

axis([1 80 0 3]); 

%---------------------------- 

figure(15); 

subplot(311) 

plot(vz_time(:,40,10)) 

subplot(312) 

plot(vz_time_noise(:,40,10)) 

subplot(313) 

plot(vz_time_lms(:,40,10),'r') 

[ Q_value ] = Q_index(mu1_crop, mu1_est_crop); 

Q_mu1_s1s2 = Q_value 

%------------------------------ 

[ Q_value ] = Q_index(eta_crop, eta_est_crop); 

Q_eta_s1s2 = Q_value 

%----------------------------------------------- 

[ RMSE_value ] = RMSE(mu1_crop, mu1_est_crop);  

R_mu1_s1s2 = RMSE_value 

%--------------------------------------- 

[ RMSE_value ] = RMSE(eta_crop, eta_est_crop);  

R_eta_s1s2 = RMSE_value 

toc 

LMS FILTER 

function [desired_signal, wlms] = LMS_filter(measured_signal,nhieu) 

%UNTITLED Summary of this function goes here 

%   Detailed explanation goes here 

n = length(measured_signal); 

N = n-1; 

order = 2; 

desired_signal = zeros(1,n); 

ref = nhieu'+0.00002*randn; 

weight=zeros(order,1); 

muy=0.2; 

wlms=[]; 

for k=1:N-order 

   wlms=[wlms weight];  

   buffer = ref(k:k+order-1);                                     %current 32 points of reference 

   desired_signal(k) = measured_signal(k)-buffer*weight;          %dot product reference and coeffs 

   weight=weight+(buffer.*muy*desired_signal(k)/norm(buffer))';   %update coeffs 

end 

end 

MEDIAN FILTER 

function [ output_image ] = Median_filter( input_image ) 

%ham loc trung vi 

s=size(input_image); 

output_image = zeros(s(1),s(2)); 

temp = zeros(1,9); 

for i=2:s(1)-1 

    for j=2:s(2)-1 

        temp(1) = input_image(i-1,j-1); 

        temp(2) = input_image(i-1,j); 

        temp(3) = input_image(i-1,j+1); 
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        temp(4) = input_image(i,j-1); 

        temp(5) = input_image(i,j); 

        temp(6) = input_image(i,j+1); 

         

        temp(7) = input_image(i+1,j-1); 

        temp(8) = input_image(i+1,j); 

        temp(9) = input_image(i+1,j+1); 

        %sap xep lai temp 

        temp1 = sort(temp); 

        %gan vao anh dau ra 

        output_image(i,j) = temp1(5);         

    end 

end 

end 

RMSE 

function [ RMSE_value ] = RMSE(image1, image2 ) 

%UNTITLED Summary of this function goes here 

%   Detailed explanation goes here 

s=size(image1); 

%------------Caculate MSE-------------- 

tongbinhphuong = 0; 

for i=1:s(1) 

    for j=1:s(2) 

        tongbinhphuong = tongbinhphuong + (image1(i,j)-image2(i,j))^2; 

    end 

end 

RMSE_value = sqrt(tongbinhphuong/(s(1)*s(2))); 

end 

Q-Index 

function [ Q_value ] = Q_index(image1, image2 ) 

%UNTITLED Summary of this function goes here 

%   Detailed explanation goes here 

s=size(image1); 

%-----------------tinh gia tri trung binh cua cac anh------------- 

x_sum = 0; 

y_sum = 0; 

for i=1:s(1) 

    for j=1:s(2) 

        x_sum = x_sum + image1(i,j); 

        y_sum = y_sum + image2(i,j); 

    end 

end 

x_mean = x_sum/(s(1)*s(2));  % gia tri trung binh cua anh goc 

y_mean = y_sum/(s(1)*s(2));  % gia tri trung binh cua anh kiem tra 

%-------------------------tinh cac gia tri sigma------------------ 

sigma_2_x_sum = 0; 

sigma_2_y_sum = 0; 

sigma_x_y_sum = 0; 

for i=1:s(1) 

    for j=1:s(2) 

        sigma_2_x_sum = sigma_2_x_sum + (image1(i,j)- x_mean)^2; 

        sigma_2_y_sum = sigma_2_y_sum + (image2(i,j)- y_mean)^2; 

        sigma_x_y_sum = sigma_x_y_sum + (image1(i,j)- x_mean)*(image2(i,j)- y_mean); 
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    end 

end 

sigma_2_x = sigma_2_x_sum/(s(1)*s(2)-1); 

sigma_2_y = sigma_2_y_sum/(s(1)*s(2)-1); 

sigma_x_y = sigma_x_y_sum/(s(1)*s(2)-1); 

%------------------------tinh toan Q index------------------------ 

Q_value = 4*sigma_x_y*x_mean*y_mean/((sigma_2_x + sigma_2_y)*(x_mean^2 + y_mean^2)); 

end 

CHART 

clc 

clear all; 

close all; 

SNR_db = [19 21 23 25 27 29]; 

Q_mu1_S1   = [0.6619 0.7245 0.8207 0.8479 0.8947 0.9191]; 

Q_mu1_S2   = [0.7695 0.8229 0.8470 0.8972 0.9126 0.9355]; 

Q_mu1_S1S2 = [0.9276 0.9461 0.9538 0.9607 0.9635 0.9654]; 

Q_eta_S1   = [0.1980 0.2275 0.3363 0.3746 0.5206 0.5818]; 

Q_eta_S2   = [0.2400 0.3096 0.4329 0.4528 0.5472 0.6089]; 

Q_eta_S1S2 = [0.5322 0.6225 0.7088 0.7986 0.8613 0.8697]; 

R_mu1_S1   = [1.4564e+03 1.2110e+03 886.5021 793.0457 624.2503 527.2902]; 

R_mu1_S2   = [1.0877e+03 876.9843 794.1459 613.4825 548.7726 459.5885]; 

R_mu1_S1S2 = [490.5982 410.0846 377.6659 345.7800 332.2121 323.0020]; 

R_eta_S1   = [0.6971 0.6013 0.4751 0.4376 0.3343 0.2911]; 

R_eta_S2   = [0.5911 0.5039 0.3996 0.3688 0.3133 0.2738]; 

R_eta_S1S2 = [0.3269 0.2690 0.2176 0.1743 0.1425 0.1349]; 

%---------------------------Ve do thi 

figure(1); 

hold on; 

grid on; 

title('Q-index for estimated-elasticity image'); 

xlabel('SNR [dB]'); 

ylabel('Q-index'); 

axis([min(SNR_db)-0.5 max(SNR_db)+0.5 0 1]); 

y1=plot(SNR_db, Q_mu1_S1,'-or'); 

y2=plot(SNR_db, Q_mu1_S2,'-ok'); 

y3=plot(SNR_db, Q_mu1_S1S2,'-ob'); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',2); 

set(y3,'LineWidth',2); 

legend('Source 1','Source 2', 'Combine sources 1&2', 'Location','southeast'); 

%------------------------------------------ 

figure(2); 

hold on; 

grid on; 

title('Q-index for estimated-viscosity image'); 

xlabel('SNR [dB]'); 

ylabel('Q-index'); 

axis([min(SNR_db)-0.5 max(SNR_db)+0.5 0 1]); 

y1=plot(SNR_db, Q_eta_S1,'-or'); 

y2=plot(SNR_db, Q_eta_S2,'-ok'); 

y3=plot(SNR_db, Q_eta_S1S2,'-ob'); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',2); 

set(y3,'LineWidth',2); 
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legend('Source 1','Source 2', 'Combine sources 1&2', 'Location','southeast'); 

%------------------------------------------------- 

figure(3); 

hold on; 

grid on; 

title('RMSE for estimated-elasticity image'); 

xlabel('SNR [dB]'); 

ylabel('RMSE'); 

axis([min(SNR_db)-0.5 max(SNR_db)+0.5 300 1600]); 

y1=plot(SNR_db, R_mu1_S1,'-or'); 

y2=plot(SNR_db, R_mu1_S2,'-ok'); 

y3=plot(SNR_db, R_mu1_S1S2,'-ob'); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',2); 

set(y3,'LineWidth',2); 

legend('Source 1','Source 2', 'Combine sources 1&2'); 

%------------------------------------------- 

figure(4); 

hold on; 

grid on; 

title('RMSE for estimated-viscosity image'); 

xlabel('SNR [dB]'); 

ylabel('RMSE'); 

axis([min(SNR_db)-0.5 max(SNR_db)+0.5 0.1 0.7]); 

y1=plot(SNR_db, R_eta_S1,'-or'); 

y2=plot(SNR_db, R_eta_S2,'-ok'); 

y3=plot(SNR_db, R_eta_S1S2,'-ob'); 

set(y1,'LineWidth',2); 

set(y2,'LineWidth',2); 

set(y3,'LineWidth',2); 

legend('Source 1','Source 2', 'Combine sources 1&2'); 

 


