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의료용 초음파탄성영상법

Medical Ultrasonic Elasticity Imaging Techniques

정목근

Mok-keun Jeong

초 록 유방이나 전립선과 같은 연조직에서 발생하는 암이나 종양은 주위 조직보다 단단한 경향을 가진다. 

하지만 초음파 B-mode 영상을 보면 암은 주위 조직과 거의 비슷하여 구별하기 어렵다. 따라서 조직의 단단

한 정도를 영상화하면 더 정량적인 정보를 제공해 진단에 도움을 줄 수 있다. 초음파탄성영상은 측정하고자 

하는 연조직에 기계적인 힘을 가하고 변형된 정도를 측정하여 영상화 한다. 탄성영상은 기존의 초음파 영상

진단기법과 더불어 종양을 진단하는 유용한 방법으로 자리매김하고 있다. 본 논문에서는 지금까지 발표된 

다양한 탄성영상 방법을 분류하고 각 방법의 원리, 특성 등을 살펴본다.

 

주요용어: 초음파, 변형률, 응력, 탄성, 횡탄성, 음향복사력, 횡파

Abstract Breast and prostate tumors or cancers tend to be stiffer than the surrounding normal tissue. However, 

the difference in echogenicity between cancerous and normal tissues is not clearly distinguishable in ultrasound 

B-mode imaging. Thus, imaging the stiffness contrast between the two different tissue types helps to diagnose 

lesions quantitatively, and such a method of imaging the elasticity of human tissue is termed ultrasound elasticity 

imaging. Recently, elasticity imaging has become an effective complementary diagnostic modality along with 

ultrasound B-mode imaging. This paper presents various elasticity imaging methods that have been reported up to 

now and describes their characteristics and principles of operation.
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1. 서 론

초음파 의료 영상 시스템은 초음파를 인체 내

에 송신한 뒤 반사된 신호의 크기를 밝기로 변

환하여 영상화한다. 인체 연조직은 음속도, 밀도 

등에 따라서 초음파 진행 특성이 달라지는 음향 

임피던스를 가지고 있다. 음향 임피던스가 다른 

매질이 인접해 있는 경우, 초음파는 매질의 경계

에서 큰 반사가 일어난다. 따라서 초음파 영상은 

인체 내부의 해부학적인 구조를 영상화하고 있

다[1]. 그러나 암과 같은 종양은 주위의 연조직

과 경계가 불분명하여 초음파 영상으로 관찰하

기 어렵다. 이를 극복하기 위하여 정상 조직과 

종양 조직의 특성값을 측정하여 영상화하기 위

한 연구들이 있었다[2-5]. 조직 특성 파라미터는 

초음파가 조직을 진행할 때 나타내는 감쇠계수, 

음속도, 비선형 파라미터 등이 있었지만 병변과 

정상 조직 사이에 값의 차이가 작고 측정하기 

어려운 점이 있었다. 비선형 특성은 초음파가 연

조직에 진행할 때 발생하는 파형의 변형을 이용

하여 측정할 수 있으며, 하모닉 영상법으로 구현

되었다[6]. 
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Fig. 1 Elastic modulus: (a) prostate tissue for

precompression strain levels of 2% and 4% 

and (b) breast tissue for precompression 

strain levels of 5% and 20%

손으로 눌러서 연조직의 단단함을 검사하는 촉

진법(palpation technique)은 유방이나 전립선과 같

이 인체의 표면에 가까운 종양조직을 검사하는 

전통적인 진단 방법으로 널리 사용되어왔다. 그

러나 시술자의 숙련도와 경험에 의존하므로 좀 

더 객관적인 진단을 위하여 초음파를 이용한 연

구가 진행되어 왔다. 인체 연조직의 탄성 특성은 

다른 조직 파라미터에 비하여 정상 조직과 종양 

조직에서 비교적 값의 차이가 커서 측정이 용이

하므로 연구가 계속되어 왔고, 최근에 성공적으

로 상용화되어 암과 같은 종양 진단에 큰 도움이 

되고 있다. 탄성 영상의 진단은 유방, 전립선, 갑

상선, 혈관, OB/GYN 등의 연조직에 발생하는 종

양 부위에서 적용될 수 있다. 그 중에 유방이나 

전립선은 트랜스듀서가 접근하기 쉬우므로 진단

이 쉬워서 많은 실험 데이터가 발표되었고 정상

조직과 병변의 탄성값의 분포는 Fig. 1과 같다[7].

2. 초음파탄성영상 기술 소개

2.1. 정적탄성영상법

탄성의 측정은 힘이 가해지는 방향과 변형의 

방향에 따라 종탄성(compressional modulus, 

Young's modulus)과 횡탄성(shear modulus)값이 있

다. Young's modulus는 다음과 같이 정의가 된다.

  


(1)

여기서 는 인가된 힘(stress)이며 은 힘과 같

은 방향의 변형률(strain)이며 매질에 힘(stress)을 

가할 때 힘의 방향으로 변형(strain)이 일어난 크

기를 의미한다. 탄성 특성을 측정하여 최초로 영

상화 방법을 제안한 연구가 Ophir 연구팀이었다

[8]. 이들은 시료를 누르면서 조직의 변형을 측정

하여 영상화하였다. 이러한 방법은 유방이나 전

립선과 같이 접근이 쉬운 위치에 있는 조직의 탄

성 특성을 측정하기 용이하므로 비교적 빨리 상

용화가 되었다. 실제의 임상에서는 의사가 트랜

스듀서를 잡고 진단 부위를 천천히 눌러서 힘을 

가한다. 따라서 가해준 힘(stress)의 크기를 정량

적으로 측정하기가 어려우므로 변형률(strain)만 

측정하여 영상화한다. 따라서 종탄성 영상은 대

부분 변형률만 영상화하므로 탄성의 상대적인 크

기 정보만 나타내는 영상이다[9,10].

환부를 천천히 눌러서(static compression) 힘을 

인가하여 변형률 영상을 얻는 원리를 Fig. 2에 

나타내었다. 단단한 정도가 다른 조직들이 분포

되어 있을 때, 힘을 가하면 무른 조직이 더 많이 

압축되어 무른 부위의 변형이 크게 일어난다. 따

라서 깊이에 따라서 조직의 움직인 변위의 크기

를 구하여, 미분하면 움직임의 상대적인 변화율

을 구할 수 있다. Fig. 2(a)는 무름-단단함-무름의 

구성을 가지는 조직을 눌렀을 때 나타나는 현상

이며 Fig. 2(b)는 깊이 따라 움직임의 크기를 그

래프로 나타내었다. 무른 조직이 더 많이 압축되

므로 변위가 크게 나타난다. Fig. 2(c)는 (b)의 그

래프를 미분하여 변형률을 구하였다. 기울기가 

작은 곳이 단단한 부분이며, 변형률 영상의 밝기

로 표현하면 어둡게 나타낸다.

Fig. 3에 초음파 의료용 탄성 팬텀에서 변형률 

영상의 계산 예를 보였다. 초음파 의료용 탄성 
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Fig. 2 (a) Principle of measuring strain by 

applying compression to tissue: spring 

model which has profile of soft-hard-soft 

distribution. (b) displacement profile with 

depth. (c) strain profile with depth

Fig. 3 Comparison of phantom images: B-mode 

(top), displacement (middle), and strain 

(bottom)

팬텀은 플라스틱 경화제와 연화제를 섞는 비율을 

조절하여 탄성도를 조절할 수 있다[11]. 무른 배

경 매질에 직경이 10, 20 mm 굵기의 3개의 실린

더가 들어있는 플라스틱 팬텀에 대하여, 0.2%의 

변형률로 팬텀을 위에서 누른 뒤의 팬텀 내부의 

strain 분포 영상을 보여준다. 배경에 대하여 실린

더의 탄성도는 5배 정도 단단하다. 

Fig. 3(a)의 초음파 영상에서 실린더의 경계가 

구별되지만 배경과 실린더 내부의 스페클 패턴은 

비슷한 특성을 가진다. 일반적으로 초음파 영상

에서 종양의 경계를 구별하기 어려우므로 종양을 

찾아내기는 쉽지 않다. Fig. 3(b)는 누르기 전의 

데이터와 누른 뒤의 데이터로부터 누르는 방향의 

변위를 계산한 것이다. 이 변위 영상을 누른 방

향으로 미분하여 기울기를 구하면 Fig. 3(c)와 같

은 변형률 영상을 얻을 수 있다. 초음파 영상에 

비하여 변형률 영상의 배경에 대한 실린더의 콘

트라스트가 더 크게 나타남을 알 수 있다.  

2.2. 변위 계산 방법 

정적탄성영상을 얻기 위해서는 연속적으로 얻

어지는 영상 데이터에서 시간적으로 인접한 두 

프레임의 영상을 비교하여 움직임을 계산하여야 

한다. 이러한 일련의 과정은 초당 수십 프레임의 

속도로 계산하여야 하므로 고속 계산 알고리즘이 

필요하다. 탄성 영상에서 변위를 계산하는 방법

은 초음파 영상 데이터를 이용한 스페클 추적

(speckle tracking) 방법, rf 데이터에서 혹은 복조

한 복소 데이터에서 자기상관, 상호상관을 이용

한 계산법, SAD(sum of absolute difference) 등이 

있다[12-15]. 변위 계산의 정밀도는 sub-μm 이내
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Fig. 4 Model for displacement calculation

의 해상도를 요구하는데 SNR을 높이기 위하여 

0.5~2 mm정도의 data window에 대하여 상관

(correlation)을 계산한다. 얻어진 변위값에 대하여 

미분을 하므로 노이즈에 민감하여 노이즈를 제거

하기 위한 신호처리를 하면 최종적으로 얻어지는 

변형률 영상의 해상도는 수 mm 정도가 된다[16]. 

Fig. 4는 압축 전과 압축 후의 주사선 데이터

에 대한 변위 계산 모델을 나타내었다. 압축하기 

전의 데이터에 비하여, 힘을 가하여 압축한 후의 

데이터는 신호 길이가 짧아져 있다. 트랜스듀서 

표면에서 시작하는 수신신호는 변위가 영이므로 

여기서부터 변위를 계산한다. 상관을 계산하기 

위한 윈도우를 정하여 변위를 계산한 뒤 깊이방

향으로 윈도우를 이동시키면서 변위를 계산하여 

간다. 깊이 가면 두 신호의 변위가 커지므로 변

위를 미리 추정하여 윈도우를 변위 계산 가능한 

위치로 이동시켜야 한다. 즉 윈도우 와  ′은 

가까이 있지만 와  ′은 떨어져 있으므로 미리 

 ′의 데이터 위치를 추정하여 와 비교한다. 여

기서 문제가 되는 것은 압축이 크게 일어나면 

와  ′의 데이터는 와  ′의 파형과 많이 달라

져 두 신호의 상관도가 떨어져서 변위 계산이 불

가능하므로, 적당한 크기의 힘이 인가되어야 변

위를 정확하게 계산할 수 있다[17]. 힘을 가한 후

의 신호는 압축되어 있으므로 변위 계산할 때 압

축된 만큼 신호를 신장시켜서 변위를 계산하면 

계산 오차를 줄일 수 있다[18]. 또한 신장된 크기 

값이 바로 strain 값이 된다.

의사가 손으로 조작하여 힘을 가하는 경우 적

당한 크기의 힘을 영상면에 균일하게 인가하기 

어려우므로 좋은 화질과 나쁜 화질의 변형률을 

얻게 되며, 의사가 시간에 따라 누르거나 떼어내

는 과정에서 가해지는 힘이 균일하지 않으므로 

시간에 따라서 화질이 변하게 된다. 이런 조건에

서 변위 계산의 오차를 줄이기 위한 여러 가지 

방법들이 제안되었고[19-24], 얻어진 변형률 영상

에서도 필터를 이용하여 노이즈를 제거하기 위한 

방법을 적용하여 화질을 개선한다[25].

2.3. Acoustic Radiation Force Impulse Imaging 

(ARFI Imaging)

   

인체 외부에서 기계적인 힘을 이용하여 stress를 

인가하는 방법은 quasi-static compression, transient 

mechanical impulse, mechanical harmonic oscillation 

등의 방법이 있다[26-29]. 이러한 방법의 탄성 영

상의 화질은 시술자의 기술의 숙련도에 의존하며, 

기계적인 부분이 이용되는 경우 데이터 획득 시

스템이 소음을 발생시키거나 기구적으로 복잡해

지며 트랜스듀서를 조작해야 하는 문제가 있다. 

또 다른 문제점은 가해준 힘의 크기를 알아야 하

는데, 현재는 인체에서 적용하여 상용화 가능한 

측정 기술이 없다. 따라서 상대적인 단단함을 영

상화한다. 따라서 탄성을 정량적으로 측정하고자 

하는 연구로서, 초음파를 이용하여 음향복사력

(acoustic radiation force)을 발생시켜서 stress의 크

기와 발생 위치를 임의로 제어하는 방법들이 연

구되었다. 

초음파 영상을 얻기 위하여 인체 내부로 진행

하는 종파(longitudinal wave)는 진행 방향과 같은 

방향으로 진동하면서 조직에 힘을 가한다. 이러

한 힘을 음향복사력이라고 하며 힘의 크기는 다

음과 같은 관계를 가진다[30]. 

 





(2)

여기서 kg⋅s ⋅cm  는 음향복사력, Npm
는 조직의 감쇠계수, 는 흡수되는 전력, 

ms는 매질에서의 음속도,  Wcm   초음파

의 시간평균전력이다. 고강도 초음파를 짧은 시

간에 작은 영역에 집속시키면 이 힘에 의하여 조

직이 밀리게 되는데 밀려나는 최대 거리와 다시 

원위치로 복원되기까지의 시간은 조직의 단단함

에 반비례한다. Fig. 5는 고강도 초음파 송신에 

의하여 초점 깊이에서 축방향으로 발생하는 음향

복사력과 측방향으로 발생하는 횡파(shear wave)

를 표현하였다. 이러한 원리를 이용하여 큰 출력
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Fig. 5 Generation of acoustic radiation force and

shear wave by transmission of high-intensity 

impulsive ultrasound wave

Fig. 6 Displacements of soft (solid) and hard

(dotted) media due to high-intensity impulse 

ultrasound wave where the arrows indicate the 

time to peak displacement

의 임펄스 형태의 초음파를 집속하여, 측정하고

자 하는 부위에 송신한 뒤 매질의 움직임을 관찰

하는 영상기법이 acoustic radiation force impulse 

imaging(ARFI imaging)이라는 기법으로 소개되었

다[30-38]. Fig. 6은 고강도 임펄스 초음파에 대한 

송신 초점에서 매질의 움직임의 시간에 대한 변

위를 도시한 것이다[38]. 실선은 무른 매질, 점선

은 단단한 매질의 그래프이며 화살표 부분은 최

대 변위에 도달한 시간과 최대로 움직인 거리이

다. 무른 매질이 변위가 더 크게 일어나며 최대 

변위에 이르는 시간도 더 걸린다. 따라서 최대 

변위 혹은 최대 변위에 이른 시간을 측정하면 매

질의 상대적인 탄성을 구할 수 있다.  

ARFI 영상 기법은 상업적으로도 상용화되어 

임상에 사용되고 있다. 음향복사력에 의하여 조

직이 밀리는 특성을 측정하면 매질의 상대적인 

탄성 영상을 얻게 된다. 그리고 고출력 초음파를 

영상점에 송신하기 위하여 송신 집속을 하는데, 

힘을 받는 영역이 작으므로, 넓은 영상 영역을 

얻기 위해서는 여러 번의 송신을 하여야 하므로 

데이터 획득 시간이 많이 걸리게 된다. 따라서 

음향복사력에 의하여 밀리는 조직의 운동 방향과 

직각으로 발생하는 횡파의 속도를 측정하여 횡탄

성을 정량적으로 구하는 방법이 연구되고 있다. 

Fig. 5에 횡파의 발생을 나타내었다. 

2.4. 횡탄성영상법 

인체 조직에서 횡탄성 값은 매질에 따라서 큰 

차이를 나타낸다. 따라서 횡탄성을 측정하는 것

이 종탄성에 비하여 병변의 구별이 더욱 용이한 

장점을 가진다. Fig. 7에 인체조직의 종탄성과 횡

탄성의 범위를 나타내었다[39]. 횡탄성은 가해준 

힘에 대하여 전단 변형률(shear strain)을 측정한

다. 그러나 인체에 횡탄성을 직접 측정하는 것은 

어렵다. 따라서 횡파의 음속도를 측정하여 간접

적으로 횡탄성 값을 구하게 된다. 이러한 방법들

은 shear wave elasticity imaging(SWEI) 기법으로 

알려져 있다[39].

인체내에서 종파의 평균음속도는 1540 [m/s] 

정도이며 조직에 따라 약 ±10% 정도의 차이를 

가진다. 그러나 횡파의 음속도는 인체에서 조직

에 따라1~10 [m/s]의 범위를 가지므로 큰 차이를 

나타낸다. 횡파의 속도는 조직의 횡탄성(shear 

modulus)에 따라 달라지며 아래와 같은 관계를 

가진다.

 










 










    

(3)

여기서 는 Lame´ 상수, 는 밀도, 는 횡탄성. 

는 Young’s modulus, 는 포아슨 비, 과 

는 각각 종파와 횡파의 속도이다. 인체에서 

≈로 근사되므로 밀도를 알고 있는 매질 내

의 횡파의 전달 속도를 측정하면 탄성계수를 정

량적으로 계산할 수 있게 된다. 횡파의 속도를 
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Fig. 9 Principle of vibro-acoustography

Fig. 8 Generation of the supersonic shear source 

where the source is sequentially moved along 

the beam axis, creating plane- and intense- 

shear waves propagating in opposite directions

Fig. 7 Range of the shear and bulk modulus for 

human tissues

측정하여 횡탄성을 직접 구하는 탄성영상기법은 

조직의 탄성도를 정량적으로 보여주므로 병변의 

시간에 따른 진행을 관찰하는 데 유용하다. 따라

서 많은 회사들이 상업화를 위하여 노력하고 있

으며 Siemens 등은 ARFI imaging과 결합하여 병

변 영역의 횡파의 음속도를 보여주는 장비를 출

시하고 있다[40]. 

2.5. Supersonic Imaging

ARFI 영상기법에서 횡파가 발생되는 영역은 

송신 음장의 초점 근처로 제한된다. 따라서 넓은 

영역의 탄성 영상을 구성하기 위한 데이터를 얻

는데 많은 시간이 걸린다. 이를 극복하기 위하여 

ARFI technique을 이용하여 평면파 횡파를 만들

고 매질 내를 진행하는 횡파의 속도를 측정함으

로써 영상 영역 전체의 횡탄성 값을 동시에 측정

하는 방법이 supersonic imaging technique 혹은 

shear wave elastography 이다[41-43]. plane shear 

wave를 만드는 방법이 Fig. 8이다. 송신 초점 근

처에서 측방향으로 황파가 발생하는데, 축방향으

로 송신 초점 깊이를 빠른 시간에 옮기면서 연속

적으로 송신하면 각각의 초점에서 발생한 횡파의 

파면(wavefront)가 중첩되면서 plane shear wave가 

만들어진다. 횡파가 매질 내에 진행하면서 매질

의 탄성에 따라 전달 속도가 달라지는데 초당 수

천 프레임의 고속 프레임 레이트로 영상화하여 

횡파가 진행하면서 만들어내는 매질의 변위를 관

찰함으로써 횡파의 속도를 계산한다. 횡파의 속

도로부터 횡탄성값을 계산할 수 있으므로 매질의 

탄성을 정량적으로 구할 수 있게 된다.

2.6. Vibro-Acoustography

두 개의 트랜스듀서를 이용하여 주파수의 차이

가 매우 적은 두 개의 연속파 초음파를 집속하여 

송신하면, 두 송신음장이 겹치는 영역에 있는 조

직에서 두 개의 주파수의 차 주파수의 비트(beat) 

신호가 만들어지는데, 매질의 탄성 특성에 따라 

비트 신호의 크기가 달라진다. 비트 신호의 주파

수는 매우 낮아서 hydrophone으로 신호를 측정할 

수 있으며, 송신 초음파를 집속시켜서 초음파 신

호가 중첩되는 영역의 크기를 제어함으로써 높은 

해상도의 탄성 영상을 얻을 수 있다. 이러한 영

상법을 Greenleaf Group이 vibro-acoustography라는 

이름으로 소개하였다[44-47]. Fig. 9는 vibro- 

acoustography의 원리를 나타내었다. 임상 결과를 

보면 혈관이 석회화되어 있는 유방 영상에서의 

석회화된 부분의 임상 결과를 X-ray 영상과 비

교하여 더 좋은 해상도 혹은 콘트라스트를 보여
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준다[48]. 이러한 원리를 혈관에 적용하여 혈관 

내에 플라크를 측정하는 기술로 발전시켜 혈관 

진단에도 이용하고 있다[49,50].

2.7. 혈관탄성영상(IVUS Elastography) 

초음파 영상에서 동맥 경화 진단은 트랜스듀서

가 내장된 도관(catheter)을 혈관 내부에 삽입하여 

횡단면 영상을 획득하는 혈관 내 초음파 기법

(IVUS: intravascular ultrasound)이 이용되고 있다

[51-53]. 경동맥에 형성된 혈전은 뇌졸중이 진행

함에 따라서 단단한 정도가 달라진다. 그러나 초

음파 영상에서는 혈전의 시간의 경과에 따른 탄

성도의 변화 상태를 관찰하기 어렵다. 따라서 초

음파 변형률 영상에서 혈전의 단단한 정도를 측

정하면 뇌졸중의 위험을 조기 진단할 수 있게 된

다[54]. 혈관 내 초음파 변형률 영상법은 주로 큰 

직경의 혈관에 붙은 혈전을 영상화하기 위하여 

연구되고 있다. 혈관 벽의 움직임은 심장의 박동

에 의한 혈류의 압력에 의하여 혈관 벽에 수직한 

방향으로 주기적으로 수축과 이완이 반복된다. 

혈관 내 초음파의 트랜스듀서는 원형 실린더의 

주위에 소자를 배치시켜 실린더의 바깥쪽 방향으

로 초음파 주사선이 형성된다. 따라서 주사선은 

탄성을 측정하고자 하는 혈관벽의 움직임 방향과 

같게 된다. 이러한 원리로 혈관벽의 탄성을 측정

하여 혈관 질환을 진단하는 기술들이 개발되고 

있다[55].  

2.8. Strain-Rate 영상법 

심장의 질병을 진단하는 방법으로 도플러 영상

을 이용하였다[56]. 혈류의 움직임을 영상화하여 

심장벽의 운동을 간접적으로 관찰하는 방법이다. 

심장 벽의 운동을 직접 관찰하기 위하여 심장벽

의 움직이는 속도를 관찰하는 방법도 개발되었다

[57]. 초음파 영상 검사 중 strain과 strain rate는 

조직이 움직일 때 측정되는 탄성을 이용하여 심

장의 질병을 진단하는 방법으로 연구되고 있다

[58-62]. 조직의 움직임은 상시적으로 조직 내 근

육의 수축과 이완에 의해 일어난다. 그 움직임은 

손상이 되어 활동이 정지되어서도 주변 근육의 

수축에 의해서도 움직임을 보일 수 있고(tethering 

effect), 호흡 및 압력(stress)과 같은 외부요소에 

의해서도 조직의 움직임(translational movement)에 

영향을 미칠 수 있다. 실제로 위와 같은 경우에 

조직 근육의 조직 속도(tissue velocity)를 측정해 

보면 종종 조직의 움직임을 측정할 수 있다. 

 Strain은 두 점간의 거리의 변화를 측정하는 

것으로 tethering effect나 translational movement가 

괴사된 심근에서 측정하였을 시에 두 점이 함께 

움직이게 되므로 실제 strain은 변화가 없게 된다. 

strain rate는 strain을 시간에 관해 미분함으로써 

구할 수 있다. 이것은 조직의 변형 정도가 얼마

나 빨리 일어났는가를 반영한다. 즉 조직의 두께

가 두꺼워지거나 얇아지는 정도를 나타내어서 조

직 근육의 변형 정도가 얼마나 빨리 일어났는지

를 반영한다. 따라서 strain rate는 국소적이면서 

상대적인 조직의 상태를 반영할 수 있어서, 조직 

속도(tissue velocity) 측정법의 몇 가지 단점, 즉 

앞서 이야기한 tethering effect 또는 translational 

effect를 극복할 수 있고, 도플러 빔(beam)과 조직

의 움직이는 방향 사이의 각도 차에 의한 오차영

향을 덜 받을 수 있다. 따라서 국소적으로 운동

능력이 떨어져 보이는 조직의 생존여부를 판단하

는데 도움이 된다. 또한 종양을 진단하는데 있어

서도 사용된다. 가슴과 같은 매질에 압력(stress)

을 가하면 매질은 변형이 가해진다. 조직의 부위

마다 압력에 대한 반응은 각각 다르다. 또한 조

직 내의 종양은 그것을 둘러싼 매질과의 탄성 정

도가 다르다. 이러한 탄성 특성을 이용하여 종양 

진단에 사용하기도 한다. strain과 strain rate의 정

의는 다음과 같다.

strain:     
∆

(4)

strain rate:    




 (5)

여기서  은 매질의 전체길이, 은 변형된 거

리, 는 움직인 시간을 나타낸다. 심벽의 상대적

인 운동으로부터 Doppler, tissue velocity, strain, 

strain rate 등의 정보를 구할 수 있는데 strain rate

는 심장의 모든 영역에서 측정값의 편차가 작으

므로 비정상적인 조직의 움직임을 쉽게 구별할 

수 있게 된다. 
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Fig. 10 (a) Conventional one point transmit focusing, 

dynamic receive focusing image (60dB log 

compression), (b) plane wave transmission, 

dynamic receive focusing image (60dB log 

compression), (c) plane wave transmission, 

dynamic receive focusing image (40dB log 

compression)

2.9. 초음파 고속영상기법 

기존의 초음파 영상을 얻기 위하여 한 점에 집

속하여 송신하고 수신 동적 집속을 한다. 한 번

의 송신으로 얻을 수 있는 영상 영역이 제한되어 

있으므로 영상 영역이 커지면 송신 횟수가 많아

야 된다. 일반적인 초음파 영상은 한 프레임을 

얻기 위하여 수 백 번의 송신을 하므로, 초당 수

십 프레임 정도의 속도로 영상을 얻는다. 이러한 

데이터 획득 속도로는 횡탄성 영상법에서 횡파의 

진행을 관찰할 수 없다. 따라서 한 번의 송신으

로 모든 영상 영역의 데이터를 한꺼번에 얻는 고

속 영상방법이 개발되었다[63]. 모든 영상 영역에 

송신초음파가 지나가도록 하기 위하여, 집속을 

하지 않은 평면파를 송신한다. 한 번의 송신으로 

모든 영상영역에서 반사 신호를 얻을 수 있으며 

수신된 데이터로부터 동적 집속을 하여 영상을 

구현한다. 이 방법은 송신 집속을 하지 않으므로 

해상도가 떨어지지만 초당 일만 프레임의 속도로 

영상을 얻을 수 있다. 이러한 고속 영상법은 횡

파가 수백 μm 거리를 진행하는 것을 관찰할 수 

있다. 횡파는 수 cm를 진행하면 감쇠되어 사라지

므로 고속으로 수 백 프레임 정도의 데이터만 얻

으면 횡파의 전달을 관찰 할 수 있다. Fig. 10은 

기존의 집속 방법과 고속 영상법의 해상도를 비

교하였다. 7.5 MHz 트랜스듀서에서 0.2 mm 소자

폭, 64 채널을 이용하여 20 mm 에 송신 집속한 

영상과 평면파 송신한 조건에서 10 mm 간격의 

wire의 영상을 얻었다. Fig. 10(b,c)는 송신 집속을 

하지 않고 있지만 해상도 저하가 크지 않음을 알 

수 있다. 

3. 결 론

조직 파라미터 영상 기술 중에서 조직의 탄성

을 영상화하기 위한 연구는 기술적인 면에서 비

교적 성공적으로 개발되어 왔고, 의료 진단에서 

효용성 면에서도 초음파 영상 진단의 보완적인 

기술로 자리매김하고 있다. 특히 strain imaging 

기술은 여러 회사에 의해 상용화되어 임상에 사

용되고 있다. 횡탄성 영상 기술은 정량적인 탄성

값을 제공하므로 진단의 정밀성을 높여준다. 탄

성 영상은 앞으로도 인체에서의 초음파 물성에 

대한 연구와 하드웨어의 발달로 안정된 진단기술

로 정착할 것으로 예상된다.  
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