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“From the standpoint of daily life, however, there is
one thing we do know: that we are here for the sake
of each other - above all for those upon whose smile
and well-being our own happiness depends, and also
for the countless unknown souls with whose fate we
are connected by a bond of sympathy. Many times a
day I realize how much my own outer and inner life
is built upon the labors of my fellow men, both living
and dead, and how earnestly I must exert myself in

order to give in return as much as I have received.”

Albert Einstein.
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Resumo da Dissertacao apresentada ao LNCC/MCT como parte dos requisitos

necessarios para a obtengao do grau de Mestre em Ciéncias (M.Sc.)

SEGMENTACAO DE IMAGENS IVUS VIA CONTORNOS ATIVOS
E RECONSTRUCAO ESPACO-TEMPORAL DOS VASOS
CORONARIOS ASSISTIDA POR ANGIOGRAFIAS.

Gonzalo Daniel Maso Talou

Margo , 2013

Orientador: Pablo Javier Blanco, D.Sc

Co-orientador: Ratul Antonino Feijéo, D.Sc.

O objetivo deste trabalho é estabelecer uma metodologia que permita obter
uma reconstrucao no espaco tridimensional dos vasos coronarios em diferentes in-
stantes do ciclo cardiaco a partir de estudos angiograficos e de ultrassom intravas-
cular, tomando como prioridades a automatizagao, precisao e robustez dos métodos
envolvidos. Assume-se que o problema da reconstrucao pode ser decomposto em
trés etapas: a filtragem do estudo IVUS, a segmentacao do estudo IVUS e a re-
construcao 3D do vaso assistido por angiografias.

Na primeira etapa, é escolhida a utilizagao do método de reducao de ruido por
difusao anisotropica denominado OSRAD. Também conforma parte desta etapa a
identificacao e remocao dos diferentes artefatos presentes nas imagens para facilitar
a posterior segmentacao.

Na segunda etapa, emprega-se uma abordagem de contornos ativos ade-
quadamente estendidos para resolver os problemas que surgem dos artefatos e
ruidos que poluem as imagens do ultrassom. Sao desenvolvidos métodos para ex-
trair informagoes sobre os quadros do estudo IVUS que apresentam movimentacao
por causa do batimento cardiaco. Isto ultimo, permite uma segmentacao mais ro-

busta dos mesmos e a possibilidade de reconstruir com maior acuracia o vaso em
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instantes sistolicos.

Na tltima etapa, desenvolve-se um processo de reconstrucgao assistido por an-
giografias levando em consideracao que as mesmas podem nao estar sincronizadas,
generalizando o enfoque que classicamente restringe a reconstrucao ao uso de an-
giografia biplanas. Isto permite a utilizagao da metodologia com equipamentos de
menor custo com um compromisso na qualidade da reconstrucao.

Desta forma, a metodologia proposta integra métodos classicos da literatura
com novas estratégias para extrair uma maior quantidade de dados dos estudos
utilizados (IVUS e angiografias), relaxar as restrigoes relativas ao equipamento e

obter uma maior acuracia na reconstrucao dos vasos coronarios.
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Abstract of Dissertation presented to LNCC/MCT as a partial fulfillment of the

requirements for the degree of Master of Sciences (M.Sc.)

IVUS IMAGES SEGMENTATION DRIVEN BY ACTIVE
CONTOURS AND SPACIO-TEMPORAL RECONSTRUCTION OF
THE CORONARY VESSELS AIDED BY ANGIOGRAPHIES.

Gonzalo Daniel Maso Talou

March, 2013

Advisor: Pablo Javier Blanco, D.Sc

Co-advisor: Rail Antonino Feijéo, D.Sc.

The goal of the present work is to establish a strategy to perform the three-
dimensional reconstruction of the coronary vessels in different moments of the
cardiac cycle, taking as inputs the IVUS and the angiographic studies. In the
conception of that methodology are prioritized the automation, the accuracy and
the robustness of the involved methods.

This problem of reconstruction is decomposed in three stages: filtering of
the IVUS study, segmentation of the IVUS study and the 3D reconstruction of the
vessel aided by angiographies.

In the first stage, the oriented speckle reduced anisotropic diffusion (OSRAD)
method is employed to remove the speckle noise on IVUS images. Furthermore,
the identification and removal of the image artefacts are treated to reduce the
complexity of the posterior segmentation.

In the second stage, segmentation is driven by an active contours approach
properly endowed with a variety of methodological extensions that allow us to
deal with the poor quality encountered in ultrasound images. In addition, novel
methods are presented to extract movement informations from IVUS frames in-

fluenced by the heart beat motion. This increases the segmentation robustness in



this kind of frames and permits more accuracy in the vessel reconstruction during
the systolic phase.

In the final stage, a reconstruction process aided by not necessarily syn-
chronized angiographies is presented, generalizing the classic approach which is
restricted to the use of biplane angiographies. In this way, the methodology al-
lows the use of more traditional equipments albeit quality of reconstruction can
experience some decrease.

In conclusion, the proposed approach integrates well-established solutions
from the literature with novel methods towards maximizing the extraction of data
from the given studies (IVUS and angiographies), relax the equipment requirements

and obtain a more accurate reconstruction of the coronary vessels.

x1



Sumario

1 Introducao
1.1 Motivagoes . . . . . . . .
1.1.1 Impacto global/nacional das doengas cardiovasculares . . . .
1.1.2  Analise das doencas em pacientes especificos . . . . . . . ..
1.1.3 Ferramentas e técnicas de diagnéstico . . . . . . . . . . . ..
1.2 Revisao bibliografica . . . . . . .. .. ... 0oL
1.3 Objetivos do trabalho . . . . . . . . .. ... oo
1.4 Contribuicoes do trabalho . . . . . .. ... ... 0oL

1.5 Estrutura da dissertacao . . . . . . . . ... ...

2 Processo de obtencao
2.1 Owultra-som . . . . . ...
2.2 Asonografia . . ... ..o
2.2.1 Speckle Noise (Ruido pontilhado) . . . . . . ... ... ...
2.2.2  Modos de sonografia . . . . ... ...
2.2.3 Sonografia na medicina . . . . . .. ...
2.3 Ultra-som intra-vascular (IVUS) . . . . . ... ... ... ... ...
2.3.1 Procedimento médico . . . . . . .. ...

2.3.2  Definicoes basicas para medicoes e referéncia . . . . . . . ..

3 Filtragem do sinal IVUS

3.1 Artefatos em imagens IVUS . . . . ... .. ... 0.

xii

10
14
15
16

18
18
20
21
26
27
29
29
30

36



3.1.1
3.1.2
3.1.3
3.14

Artefato produzido pelo cabo guia.. . . . . . ... ... ...
Artefatos produzido pelo cdlcio . . . . ... ... ... ...
Marcas de medicao . . . . . . .. ... ...

Artefatos do anel central e secbes da visualizacao . . . . . .

3.2 Filtragem do speckle noise via OSRAD . . . . ... ... ... ...

3.2.1
3.2.2
3.2.3
3.24
3.2.5

Formulacao matematica . . . . .. .. ... ... ... ...
Esquema numérico . . . . . ... ... L.
Estudo de sensibilidade dos parametros . . . . . . . . .. ..
Casos experimentais . . . . . . . .. . ... ...

Conclusoes . . . . . . .

4 Segmentacao imagens IVUS estaticas

4.1 Revisao literaria da segmentacao de imagens IVUS . . . . . . . ..

4.2 Contornos ativos . . . . . . .

4.2.1
4.2.2

O método de snakes classico . . . . . . . . ...

Gradient Vector Flow (Fluxo do vetor gradiente) . . . . . .

4.3 Extensoes aos contornos ativos . . . . . . . . ... ...

4.3.1
4.3.2
4.3.3
4.3.4
4.3.5

Mapa de bordas via estrutura local de segundo ordem . . . .
Remocao do anel central no mapa de bordas . . . . . . . ..
Forcadepressao . . . . . . . ... .. .. ... ... ...
Forca de repulsao entre Snakes . . . . . .. ... .. .. ..

Contornos dinamicos . . . . . . . . . .o

4.4 Conclusoes . . . . . . . s,

5 Segmentacao de imagens IVUS com movimento

5.1 Classificacao de quadros utilizando o ECG . . . . .. .. ... ...

5.2 Recuperacao do ECG . . . . . . . . ...

5.3 Remocao do movimento rigido . . . . . ... ..o

5.3.1
5.3.2

Identificagao do movimento rigido . . . . . . . . ... .. ..

Melhora da caracterizacao do movimento rigido . . . . . . .

xiil

70
72
7
78
82
90
90
103
108
112
118
123



5.4 Conclusoes . . . . . .

6 Reconstrucao 3D dos vasos via angiografias

6.1 Posicionamento das fontes de raios X . . . . .. ... ... L.
6.2 Reconstrugao espacial do cateter . . . . . . . . ... ... ..
6.3 Integracao com dados IVUS . . . . . ... ... ... ... . ....
6.4 Ajuste rotacional dos contornos . . . . .. ...
6.5 Criacao das malhas de superficie . . . . . . .. ... ... ... ...

6.6 Conclusdes . . . . . . . .

7 Combinacao de IVUS e angiografias em estudos médicos
7.1 Metodologia para a reconstru¢ao . . . . . .. .. ...
7.2  Equipamentos médicos e adquisicao dos estudos . . . . . ... ...
7.3 Configuracao dos parametros. . . . . . . . . . .. ...
7.3.1 Parametros da filtragem . . . . .. ... ... ... ...
7.3.2 Parametros da segmentacao . . . . ... ... ... ... ..
7.3.3 Parametros da reconstrugao . . . . ... ... ...
74 Resultados . . . . . . ..

7.5 ConclusOes . . . . . .

8 Conclusoes
8.1 Conclusoes gerais . . . . . . . . ...
8.2 Conclusoes particulares . . . . . . . . . . ...

8.3 Trabalhos futuros . . . . . . . . . ...

Referéncias Bibliograficas

Xiv

163
167
174
180
190
200
202

206
207
209
211
212
212
218
220
227

232
232
232
234

237



Lista de Figuras

Figura

2.1
2.2
2.3
2.4
2.5
2.6

3.1
3.2
3.3
3.4
3.5
3.6

3.7
3.8
3.9
3.10
3.11
3.12
3.13
3.14

Exemplo de sonografiamodoB . . . . ... ... ... ... ... 21
Exemplo de sonografia modo Doppler . . . . . . . . ... ... ... 22

Distor¢ao das ondas sonoras refletidas por irregularidade superficial. 23

Deterioro pelo Speckle Noise. . . . . . .. .. .. ... .. ... .. 24
Histograma em IVUS e a distribuicao de Rayleigh. . . . . . . . . .. 26
THnicas constituintes do vaso sanguineo. . . . . . . .. .. ... .. 35
Conversao de imagens IVUS para coordenadas polares . . . . . .. 39
Artefato docabo guia. . . . . . .. ..o Lo 39
Identificacao do cabo guia em sequéncia de imagens . . . . . . . . . 41
Artefato pela presenca de calcio . . . . . . .. ... ... ... ... 43
Remocao das marcas de medigao . . . . . . .. . ... ... .. 45
Demora para a remocao das marcas de medicao: média local vs

mediana local . . . . .. ..o 46
Remocao do anel central . . . . . ... .. ... ... A7
Sensibilidade do parametroo . . . . . .. ... 58
Sensibilidade do parametro o . . . . . . . . ... ... ... 59
Sensibilidade do parametro Kpaz - « -« v« o 0o e e e 60
Sensibilidade do parametro Kpym -« -« v oo oo oo 61
Alineagao das componentes da base (n*,ej,e5) . . . . . . ... ... 62
Exemplo de escolha incorreta de parametros no método OSRAD . . 63
Sensibilidade do parametro . . . . . .. ... 64

XV



4.1

4.2

4.3

4.4

4.5

4.6

4.7

4.8

4.9

4.10
4.11

4.12

4.13

4.14

4.15

4.16

4.17

4.18

Exemplo de segmentagao do limen eda EEM . . . . ... ... .. 72
Imagens IVUS com dificuldades na visualizacao da EEM . . . . . . 74
Imagens IVUS com dificuldades na visualizacao do limen devido ao

batimento cardiaco . . . . . .. .. oL 74

Segmentacao do limen em imagem IVUS com variagao do parametro

Segmentacao da EEM em imagem IVUS com variacao do parametro o 84
Campos de forgas classico derivado de uma imagem IVUS. . . . . . 85
Campos de forgas derivado de uma imagem IVUS apds aplicar GVF 89
Segmentagao em imagem IVUS utilizando contornos ativos com o

método GVFE . . . . 91

Problemas da aplicacao do método GVF sobre mapas de bordas

construidos pelo operador gradiente . . . . . . . ... ... .. ... 93
Estruturas de segunda ordem em 2D e 3D . . . . . .. .. ... .. 95
Mapa de bordas produzido pela fungao 4.23 com variacao do parametro
Be o o e 97
Mapa de bordas produzido pela fungao 4.23 com variagao do parametro
C oo e 98
Mapa de bordas produzido pela funcao 4.23 com variagao do parametro
S e e e e e e e 99
Campos de forgas para imagens IVUS aplicando a fungao (4.23) . . 100

Campos de forgas para imagens IVUS aplicando a fungao (4.23) . . 102
Comparativa da segmentacao com contornos ativos com e sem a
utilizacdo do mapa de bordas obtido pela funcao (4.23) . . . . . .. 104
Zonas de colapso induzidas pelo anel central para os campos forcas
potenciais . . . . . ... Lo 105
Zonas de colapso apds da remocao do anel central para os campos

forcas potenciais . . . . . . . ... 106

Xvi



4.19

4.20

4.21

4.22

4.23

4.24

4.25

4.26
4.27

4.28

5.1

5.2

5.3

5.4

5.9

5.6

5.7

5.8

5.9

Segmentagao sobre a imagem IVUS apds a remocao do artefato do
anel central . . . . . ... 107
Imagem IVUS remarcando a zona com degradacgao de defini¢ao pela
presenga de tecido fibrético. . . . . .. ..o 108
Segmentagao sobre a imagem [VUS incorporando Ballon Force . . . 113
Exemplo da falta de definigao na borda do limen em imagens IVUS 113
Projecao do contorno v¥em v® . . .. ... 116
Forga de repulsao aplicada a um no variando o parametro~v . . . . 117
Forca de repulsao proposta para obter uma separacao de 8 pixeis
entre contornos . . . ... L. 118
Segmentacao de imagem IVUS com a forca de repulsao proposta . . 119
Detalhe da segmentacao de imagem IVUS com a forca de repulsao
proposta . . . ..o 119

Segmentagao da EEM em imagens IVUS com e sem contornos dinami-

COS v o v e e 124
Esquema do ECG para um batimento cardiaco . . . . . . . . . ... 129
Funcao de movimentacao M . . . . . . . . ... ... ... ... .. 133
Func¢ao da movimentagao no dominio das frequéncias (M). . . . . . 134
Funcao da movimentacao apés da filtragem passa baixa . . . . . . . 135

Comparagao da fungao da movimentacao antes e depois da filtragem
passa baixa . . .. ... 136
Medicoes das distancias médias e desviagoes entre as ondas cardiacas
em estudos médicos . . . . . ... 138
Diferenga em nimero de quadros entre o célculo do quadro menos
movimentado e a onda P do ECG para o caso de estudo 1. . . . . . 139
Diferenca em ntmero de quadros entre o célculo do quadro menos
movimentado e a onda P do ECG para o caso de estudo 2. . . . . . 140
Diferenca em nimero de quadros entre o cdlculo do quadro menos

movimentado e a onda P do ECG para o caso de estudo 3. . . . . . 141

XVil



5.10

5.11

5.12

5.13

5.14

5.15

5.16

5.17

5.18

5.19

5.20

5.21

5.22

6.1
6.2
6.3
6.4
6.5
6.6

Sequéncia de imagens correspondentes aos quadros dinamicos de um

batimento cardiaco. . . . . .. ... ... 145
Identificacao do movimento rigido composto s6 por traslagoes . . . . 149
Identificacao do movimento rigido composto s6 por rotagoes . . . . 150
Identificacao do movimento rigido composto por traslacoes e rotagoes151

Otimizagao da traslagao no eixo x para movimento rigido composto

sO por traslagoes utilizando S =2.. . . . . . . ... ... .. 156
Otimizacao da traslagao no eixo y para movimento rigido composto

sO por traslacoes utilizando S =2.. . . . . . ... .. ... .. ... 157
Otimizacao do movimento rigido composto s6 por traslagoes uti-
lizando B =2. . . . . . . .. 157
Otimizacao da rotacao para movimento rigido composto sé por ro-
tagoes utilizandoy=1.. . . . . . . .. ... oL 158
Otimizacao do movimento rigido composto s6 por rotagoes utilizando
Y=1 . 158
Otimizacao da traslacao no eixo z para movimento rigido composto

por traslagoes e rotacoes utilizando f =2e~vy=1. . . . .. ... .. 159
Otimizagao da traslagao no eixo y para movimento rigido composto

por traslagoes e rotagoes utilizando f =2e~vy=1. . . . . ... ... 159
Otimizacao da rotacao para movimento rigido composto por traslagoes

e rotagoes utilizando S =2e~vy=1. . . . . . . ... ... ... ... 159
Otimizacao do movimento rigido composto por traslagoes e rotagoes
utilizando S =2e~y=1 . . . . . . . ... 160
Configuragao espacial com angiografias biplanas. . . . . . . . . . .. 168
Configuragao espacial com multiplas angiografias. . . . . . . . . .. 169
Medidas de erro na configuragao espacial. . . . . . . .. .. ... .. 173
Ajuste da fonte para angiografias nao biplanas. . . . . . .. . .. .. 175
Evolucao do erro no processo do ajuste da fonte. . . . . . . . . ... 176
Angiografias sem contraste para segmentar o cateter. . . . . . . .. 176

xviil



6.7
6.8
6.9
6.10
6.11
6.12
6.13
6.14
6.15

6.16
6.17

6.18

6.19
6.20
6.21
6.22

7.1
7.2
7.3
7.4
7.5
7.6
7.7
7.8
7.9
7.10

Composicao da forca externa da snake biplano. . . . . . . ... .. 178

Mapa de bordas das projecoes angiografias. . . . . . . . .. .. . .. 178
Resultado da reconstrucao do cateter sem extrapolacao da curva. . 181
Resultado da reconstrucao do cateter com extrapolacao da curva. . 182
Reparametrizacao da curva segmentada do cateter. . . . . .. . .. 184
Angulos das imagens IVUS polares indicados sobre a versao cartesiana.186
Regularizagao do vetor normal a curva do cateter segmentado. . . . 187
Cadeia de rotacoes correspondente a convencao-x. . . . . . . . . . . 189
Resultado da integracao entre o estudo IVUS e os estudos angiogra-

ficos. . . .. 190
Segmentacao dos vasos dos estudos angiograficos. . . . . . . .. .. 192
Funcao da distancia euclidea dos nés projetados de um contorno

respeito ao centro. . . . . . ... 193
Representagao grafica dos elementos utilizados das projegoes an-

giograficas. . . . . . . .. 194
Fungoes custo dos trés tipos de erro desenvolvidos. . . . . . . . . .. 198
Projecao das reconstrugoes associadas ao erro minimo. . . . . . . . 199
Etapas de construcao de uma malha de superficie arterial. . . . . . 203
Renderizagao da malha de superficie arterial. . . . . . . . . ... .. 204
Metodologia para a reconstrucao do vaso. . . . . . . . . .. .. ... 210
Causalidade das reinicializacoes dos contornos ativos por estudo . . 219
Segmentacao do estudo IVUS PDATN83P . . . .. ... ... ... 222
Segmentacgao do estudo IVUS PDP7INUC . . . ... .. ... ... 223
Segmentacao do estudo IVUS PDWDPAAY . . .. ... ... ... 224

Comparagao entre a reconstrucao IVUS sem e com separagao temporal225
Projegoes da reconstrugao espacial do estudo PDATNS3P (Didstole) 226
Projegoes da reconstrugao espacial do estudo PDATNS3P (Sistole) . 226
Reconstrugao espacial do estudo PDATN83P (Didstole - Vista 1) . . 228

Reconstrugao espacial do estudo PDATN83P (Didstole - Vista 2) . . 229

Xix



7.11 Reconstrugao espacial do estudo PDATNS3P (Sistole - Vista 1) . . 230
7.12 Reconstrugao espacial do estudo PDATNS3P (Sistole - Vista 2) . . 231



Lista de Tabelas

Tabela

2.2 Definicoes de medidas quantitativas de uso médico para o estudo

2.1 Definicoes de referéncias e lesoes para o estudo IVUS. . . . . . . .. 34

2.3 Definicoes relacionadas a conceitos qualitativos para o estudo IVUS. 34

3.1 Resultados da filtragem via OSRAD em dois instantes temporais . . 67
3.2 Medidas do ruido apés a filtragem via OSRAD . . . . . . .. . . .. 68

4.1 Estruturas identificaveis pelos valores dos autovalores A\, . . . . . . 96

5.1 Valores correspondentes a media e desviagao padrao do erro (u. e
0., respectivamente) medidas em quadros, a quantidade media de
quadros adquiridos durante um batimento e a media e desviagao

padrao do erro (u, e o, respectivamente) medidas em batimentos

para os trés estudos analisados. . . . . . .. ... .. 142
7.1 Parametros para a etapa de filtragem . . . . . . ... ... 213
7.2 Parametros para a criacao de mapas de bordas . . . . . . . ... .. 213

7.3 Parametros variaveis correspondentes a segmentacao do estudo PDATN&3P
via contornos ativos . . . . . ..o o oL 215
7.4 Parametros variaveis correspondentes a segmentacao do estudo PDP7INUC
via contornos ativos . . . . . .. ... 216
7.5 Parametros variaveis correspondentes a segmentacao do estudo PDWD-

PAAY via contornos ativos . . . . . . . .. .o 217

xxi



7.6 Analise de reinicializacao dos contornos ativos por estudo . . . . . . 218

7.7 Parametros para a reconstrugao do vaso coronario no estudo PDATN83P 220

xXxi1



Lista de Siglas

Capitulo 1

3D: Tridimensional.

4D: Quatro-dimensional.

CVD: Doengas cardiovasculares.
MI: Infarto de miocardio.

ACV: acidente cérebro-vascular.

DICOM: Digital Imaging and Com-

munication in Medicine.

US: Ultrassom.

CT: tomografia computadorizada.
MRI: ressonancia magnética.

EBCT: tomografia computadorizada

por raio de elétrons.

MDCT: tomografia computadorizada

multi-detetor

PET: tomografia de emissao de

positroes.

IVUS: ultrassom intravascular.
OCT: tomografia de coeréncia Otica.
RS: espectroscopia de Raman.
NIRS: espectroscopia infra-vermelha.

FE: espectroscopia fluorescente.

xxiil

e Abreviaturas

e IV-MRI: ressonancia magnética in-

travascular.
e AX: angiografia.
e ECG: Eletrocardiograma.

e VH-IVUS: histologia virtual do ultra-

ssom intravascular.

e RF-IVUS: radio-frequéncia do ultra-

ssom intravascular.
e WHO: organizagao mundial da satde.
e LDL: lipidios de baixa densidade.
e HDL: lipidios de alta densidade.
e DES: Stent farmacoldgico.

e TCFA: cobertura fina de fibro-

ateroma.

e WSS: tensdo de cisalhamento na

parede.
e SNR: taxa de sinal/ruido.
Capitulo 2
e p(-): probabilidade de suceder (-).
e (1): média aritmética de (-).

e A, 1: escalares associados & ampli-

tude da reflexao da onda.



Capitulo 3

OSRAD : Oriented Speckle Reduce

Anisotropic Difussion.
e N, M : constantes escalares.
e 7 : escalar.
e vy : imagem genérica.

e (n*,e},el) : coordenadas no espago
descrito pelo gradiente e as curvaturas

principais da imagem.
e X : vetor posicdo sobre a imagem.

e W P I H, H,, F: tensores de se-

gunda ordem.

e - : operagao de produto escalar entre

vetores.
e ® : operagao de produto tensorial.
e || - || : norma euclidea do vetor (-).

e V() : gradiente espacial respeito & co-

ordenada da imagem x.

e div(-) : divergéncia espacial respeito

a coordenada da imagem x.
e 1) : média do vetor (-).
e 0, : desvio padrao do vetor (-).
e E[]: esperanca de (-).

e N, : quantidade de leituras radiais do

transdutor por quadro.

e N, : quantidade de valores registra-
dos pelo transdutor em uma leituras
radial.

° E : a somatdria sobre os elementos

ne(-)
em ().

XX1V

u, : filtragem passa baixa de u com

kernel Gaussiano de desvio o.

u(x,t) : elemento x da imagem u no

tempo t.

% : derivada parcial de (-) respeito

at.

k : func@o de anisotropia na direcao

do gradiente.

Cmin : func@o de anisotropia na di-

re¢ao da curvatura minima.

Cmaz : funcao de anisotropia na di-

recao da curvatura maxima.

B : coeficiente de preservagao dos da-
dos.

¢ : limiar de difusao na direcao do
gradiente.

Kmin . coeficiente de difusdo na di-

recao da curvatura minima.

Kmaz - coeficiente de difusdo na di-

recao da curvatura maxima.

Capitulo 4

EEM : membrana eldstica externa.
ROI : regiao de interesse.

PDF : fun¢ao de densidade de proba-
bilidade.

GVF : Gradient Vector Flow.

v(-) : contorno parametrizado por (-).

vl : contorno parametrizado associ-

ado ao lumen.

vE . contorno parametrizado associ-

ado & EEM.



F,; : forcas externas aplicadas sobre o

contorno ativo.

FE : funcional de energia associado ao

contorno ativo.

FEin¢ : funcional de energia interna as-

sociado ao contorno ativo.

« : coeficiente associado ao efeito de

membrana.

B : coeficiente associado ao efeito de

flexao.

I : imagem genérica.

Gy : kernel Gaussiano com desvio o.
% . operacao de convolugao.

k : coeficiente de ajuste da intensi-

dade da forga externa.

d(- . s .
% . derivada respeito a parametriza-

cao s.
h7 : distancia entre os nés i e i —1 do
contorno discretizado para o tempo n

do problema transiente.

«;, B; : valor do coeficiente no i-ésimo

s

no.

0.z, Bi» + valor do coeficiente no i-
ésimo no no z-ésimo quadro.

v} : posicao do i-ésimo né do con-
torno discretizado para o tempo n do

problema transiente.

n - o .
v;', 1 posicao do i-ésimo né do con-
torno discretizado para o tempo n
do problema transiente no z-ésimo

quadro.

XXV

7, © vetor da j-ésima forca externa
;
aplicada ao né i-ésimo do contorno
discretizado para o tempo n do prob-

lema transiente.

£?; . vetor da j-ésima forca externa
4,

aplicada ao né i-ésimo do contorno
discretizado para o tempo n do prob-

lema transiente no z-ésimo quadro.

At : passo de tempo do problema

transiente.

A : matriz de coeficientes de esforcos

internos.
V™ : vetor discretizacao de v para o

tempo n do problema transiente.

V72 : vetor discretizagao de v para o
tempo n do problema transiente no z-

ésimo quadro.
I : matriz identidade.

F; : matriz de forcas externas apli-
cadas sobre os ndés do contorno dis-

cretizado.

F

7.+ matriz de forgas externas apli-
cadas sobre os nds do contorno dis-

cretizado no z-ésimo quadro.
At : passo de tempo.
()71 : operacdo de inversio.

G : forgas externas difundidas apli-

cadas sobre o contorno.

u @ coeficiente de difusividade para o

GVF.
A(+) : operador Laplaciano.

Ax, Ay : espagamento nas diregoes x

e y dos elementos discretizados.



€ : coeficiente de amplificacao da di-

fusdao do GVF.

G : forcas externas difundidas nor-

malizadas aplicadas sobre o contorno.

S : conjunto das imagens derivadas

de I para todas as escalas possiveis.

VV(-) : gradiente espacial de segunda
ordem respeito a coordenada da im-

agem X.

As i © autovalor k-ésimo do Hessiano

VV S com escala s.

u, ; : autovetor k-ésimo do Hessiano

VVS com escala s.

C : funcdo de detecgdo de bordas
baseado em caracteristicas geométri-

cas.

B¢ : thresholding no termo de excent-

ricidade na funcgao C.

Y. : thresholding no termo de estru-

tura na fungao C.

s : escala para a identificacdo de es-

truturas na fungao C.
P : forga de pressao no contorno.

n(s) : vetor unitdrio normal ao con-

torno no ponto v(s).

kp @ coeficiente de ajuste da intensi-

dade da pressao.
()T : operacio de transposigao.

v : coeficiente de ajuste do intervalo

da acao da forga repulsiva.

7 : coeficiente de intensidade da forca

repulsiva.

XXV1

B, C : matrizes da forca repulsiva.
v : coeficiente de elasticidade.

D : matriz diagonal de coeficientes de

elasticidade.

Capitulo 5

M : funcao da medida movimento no

quadro.
I,, : imagem n-ésima do estudo IVUS.

M : fungao da medida movimento no

quadro no dominio das frequéncias.
fe : frequéncia de corte.
HF : frequéncia cardiaca.

arg max : valor (+) que maximiza uma

funcao dada.

argmin : valor (-) que minimiza uma
©)

funcao dada.

€ : desvio maximo da frequéncia

cardiaca.

FR: quadros por segundo registrados

no estudo IVUS.

z; . deslocamento no eixo z correspon-

dente ao quadro i do estudo IVUS.

7. . deslocamento do contorno re-

speito ao eixo x.

Ty : deslocamento do contorno re-

speito ao eixo y.

f : rotacao do contorno respeito ao

transdutor.

r(7y, Ty, 0,v(s)) : fungdo que efetua
o movimento rigido sobre o contorno
v(s) com deslocamento (7,,7,) e ro-

tagao 6.



= : vetor de parametros correspon-

dentes a um movimento rigido.
A(-) : incremento sobre a varidvel (-).

« : coeficiente que ajusta o aporte do
contorno da EEM para determinar o

movimento rigido.

P : tensor de penalizagao de segunda

ordem.

B : coeficiente penalizador dos deslo-

camentos.
~ : coeficiente penalizador da rotagao.
U : espaco dos movimentos rigidos ad-
missiveis.
D,D’ : funcionais custo do movi-

mento rigido.

D, : funcionais custo do movimento

rigido no quadro z.

D : matriz custo do movimento rigido
do funcional D sobre um entorno re-

duzido e discretizado de Y.

D, : matriz custo do movimento
rigido do funcional D sobre um en-
torno reduzido e discretizado de U no

quadro 1.

V : espaco das variagoes admissiveis

sobre os movimentos rigidos.
1 : fungao vetorial.
v : escalar.

Vg : gradiente no espago dos
parametros associados ao movimento

rigido.

XXVil

e () : varidvel () do i-ésimo né do
contorno para o tempo n do problema

transiente.

Capitulo 6

e O, F, S, P, D : pontos em coorde-

nadas cartesianas.

e AB : segmento com extremos nos

pontos A e B.
e o : escalar.

e ¢ : erro médio de um ponto espa-
cial com todas suas projecoes nas an-

giografias.

® €giobal ¢ €10 global do posicionamento

das fontes.

® e1,e3,e3 : elementos candnicos da

base cartesiana.

e v(+), c() : contorno  espacial

parametrizado por (-).

e F.., : forca externa aplicada sobre o

contorno espacial v(s).

n

» ¢+ matriz de forgas externas apli-

cadas sobre os nés do contorno dis-
cretizado para o tempo n do problema

transiente.

® Lyngio : comprimento da trajetéria
do transdutor reconstruida via an-

giografias.

e Liyys : comprimento da trajetoria
do transdutor registrada no estudo

IVUS.

e f; : quadros por segundo registrados

pelo transdutor.



v @ velocidade de extragao do trans-

dutor.

d : distancia entre quadros do estudo

IVUS.

Sesp incremento  sobre a
parametrizacao s para percorrer a

distancia d.

T;, N;, B; : vetores tangente, normal
e binormal que compodes o marco de

Frenet-Serret no i-ésimo quadro.

«;, Bi, vi : angulos de Euler associa-

dos ao i-ésimo n6 do contorno.

xxviil

€; : erro respeito ao transdutor.
€q : erro respeito ao diametro.

€, : erro respeito a area de projegao

total.

¢; @ j-ésimo n6 do i-ésimo contorno.

T;1, T} : elementos triangulares que
; ;

‘i g i+l il
conetam 0s nos Cis Cjp15 G € Cilq-

A® : elemento anelar que coneta o con-

torno ¢ com o préximo.

V : malha total de superficie do vaso.



Capitulo 1

Introducao

Neste trabalho serd tratada a reconstrucao tridimensional dos vasos coro-
narios pela combinagao de dois tipos de imagens médicas, ultrassom intravascular
e angiografias. Entretanto, a metodologia aqui trabalhada pode ser utilizada para
qualquer outro tipo de vaso sem nenhuma alteracao significativa. Estes sistemas
de imagens, ja tradicionais no estudo das arvores corondrias, constituem o gold
standard para diagnodstico e progndstico na identificacao de ateroma, assim como
também, para a andlise e monitoramento das lesoes aterosclerdticas.

O produto final desta dissertagao sera fornecer métodos automaticos e semi-
automaticos que permitem combinar os dois estudos de forma complementar gerando
uma reconstrugao 4D (espago-temporal) acurada para um paciente especifico, im-
possivel de obter por qualquer dos métodos de imagens médicas atuais em forma
independente.

Neste Capitulo apresentamos as motivacoes que dao origem a necessidade
de obter esta reconstrugao 4D via a combinagao especifica destes dois tipos de
imagens. Em seguida, é feita uma revisao literaria que descreve o estado da arte
dos trabalhos ja desenvolvidos nos topicos de interesse. Tendo presente o estado
do avanco cientifico na area de pesquisa, apresentamos os objetivos e contribuicoes

particulares deste trabalho. Por fim, serd descrita a estrutura da dissertacao.



1.1 Motivagoes

Razoes tanto sociais como académicas impulsam a linha de pesquisa abor-
dada neste trabalho. O aumento da esperanga de vida na populacao nacional
e mundial acrescenta a porcentagem da populacao em idades avancadas as quais
conformam o grupo de maior risco das doencas cardiovasculares. Os acidentes cere-
brovasculares e infartos de miocardio sao patologias comuns na sociedade brasileira
e o crescimento sanitario nacional tem que acompanhar esta problematica desenvol-
vendo e explorando técnicas de tratamento, diagndstico e prognéstico avancadas.
Neste aspecto o aparecimento de novas tecnologias deu apertura a caminhos antes
impensados para estender a pratica clinica assistida por modelos fisico-matematicos
com suporte computacional com o fim de predizer e analisar doengas com fenomenolo-
gias complexas envolvidas.

Este tipo de problemética estd presente na sociedade ha décadas mas as
novas condicoes sdcio-economicas, que serao apresentadas posteriormente, forcam
a necessidade deste avango por questoes economicas que abaterao ao sistema de
saude. De fato, o tratamento e diagnéstico referentes as patologias mencionadas
anteriormente, apresentam altos custos e a melhora no conhecimento académico
assim como também no desenvolvimento tecnolégico da area é importante para
atender a demanda social quanto para fomentar esta tecnologia e diminuir custos.

Desta forma apresentamos a seguir as principais causas que motivam esta

dissertacao.

1.1.1 Impacto global/nacional das doencas cardiovasculares

As doengas cardiovasculares (CVD) tém sido a principal causa de mortalidade
nos paises desenvolvidos, desde o ano 1980 na Europa (Europa, 2012) e desde 1900
nos Estados Unidos (Service, 2007) (registrado de forma oficial). Estas doengas
no principio do século passado eram uma incégnita na medicina por seu carater
assintomatico onde s6 nos estagios ja avancados podia ser reconhecida sua presenca,

na maioria dos casos, logo de episddios irreversiveis como um infarto de miocardio



(MI) ou um acidente cérebro vascular (ACV). S6 depois da década dos 70s foi
possivel comecar a lidar com as CVD de uma forma mais ativa pelos avancos no
diagnostico e tratamento médico (Caplan, 1991), principalmente pela disseminagao
dos sistemas de tomografia computadorizada (CT) e ressonancia magnética (MRI).

Na segunda parte do século 20 tem sido registrado um declive nas taxas de
mortalidade destas patologias embora alguns autores adjudicam este sucesso ao
incremento nas taxas de sobrevivéncia e nao a uma melhora no tratamento destas
doengas especificas (Modan e Wagener, 1992; Shahar et al., 1995; McGovern et al.,
1992; Wolf et al., 1992). No entanto, um fato que é amplamente aceito é que este
incremento da expectativa de vida implicou uma populacao que chega a idades
mais avancadas, nas quais as CVD tem um alto impacto tanto em mortalidade
quanto em morbilidade.

Mais préoximos a atualidade, no ano 2008, em um esfor¢co mundial a Organiza-
¢ao Mundial da Saide (WHO) fez um relevamento mundial (WHO, 2008) sobre as
principais causas de mortalidade onde as doencas vasculares ocupam os primeiros
lugares tanto em paises desenvolvidos como em paises em vias de desenvolvimento,
contradizendo a comum categorizacao destas como doencas de opuléncia. Parti-
cularmente, a isquemia cardiaca é a principal causa de morte responsivel do 16%
e 12% das mortes, e as doencas cerebrovasculares levam a segunda posi¢ao sendo
a causa de um 9% e 11% em paises desenvolvidos e em paises em vias de desen-
volvimento, respectivamente. A nivel global sé estas duas doencas causaram 13,4
milhoes de mortes o qual quase dobra as 7,6 milhoes de mortes adjudicadas a
neoplasias malignas (popularmente conhecido como cancer maligno).

No Brasil o quadro ¢ similar ao marco mundial. A isquemia cardiaca é res-
ponsavel de um 11, 1% das mortes da populacao e os acidentes cerebrovasculares
de um 10, 2%, da mesma forma que no resto do mundo estas sdo duas principais
causas de morte no pais. Um aspecto particular é o fato do Brasil estar perante
uma transicao demografica profunda, a diminuicao das taxas de fecundidade e

mortalidade (Gus, 1999) fardo com que a porcentagem da populacao idosa au-



mente notavelmente no decorrer dos proximos anos. Em 1991 a populagao idosa
compunha o 7,3% da populacao e é estimado que em 2025 ira representar o 15%
(Silvestre et al., 1996). Esta variacdo demografica incrementara a porcentagem da
populagao propensa as CVD e, portanto, o tratamento, diagnéstico e progndstico

delas torna-se-a4 mais importante.

1.1.2 Analise das doengas em pacientes especificos

As duas patologias apresentadas anteriormente sao provocadas em pacientes
que sofrem de um sindrome denominado aterosclerose. A aterosclerose afeta aos
vasos arteriais e consiste de um aumento na espessura da parede dos mesmos. Este
engrossamento é causado pela acumulacao de células macrofagas na tinica intima
como resposta imune a sedimentagao de lipidios de baixa densidade (LDL) na zona
onde sao expostos a um processo oxidativo que gera compostos derivados téxicos
para o organismo. Alids, se hd uma deficiéncia de lipidios de alta densidade (HDL)
no sangue do individuo pode impossibilitar-se a remocao efetiva dos LDL ocasio-
nando que os macréfagos nao possam erradicar estes compostos e eventualmente
morram liberando novamente a substancia. A substancia novamente liberada re-
querera de que novas células macréfagas intervenham repetindo o processo anterior
e produzindo como resultado um processo constante de inflamacao. Desta forma,
os restos de células macréfagas junto com os compostos do LDL e seus deriva-
dos formarao uma placa denominada placa de ateroma (Williams e Tabas, 1995).
Esta ultima encontra-se isolada do torrente sanguineo por uma capa celular que,
logo de processos ainda nao completamente entendidos, pode experimentar falha
via erosao ou ruptura liberando estes componentes e formando trombos. Como
resultado final estes trombos podem conduzir tanto a isquemia cardiaca quanto a
acidentes cerebrovasculares.

Este sindrome tem a caracteristica de afetar a todo o sistema cardiovascu-
lar classificando-o como sistematico e multifocal, mas o desenvolvimento pode ser

manifestado de diferentes formas. Estudos recentes mostram como o fendtipo e a



composicao da placa varia entre pacientes e segundo o local do sistema cardiovas-
cular onde se desenvolve (Matsuo et al., 2012).

Muitos indices baseiam-se em informagoes estatisticas extraidas de amostras
com individuos afetados por aterosclerose com e sem ruptura ou erosao da capa
fibrética. Nestes parametros como a porcentagem de cada tipo de material, sua
localizacao dentre a placa e medigoes entre as estruturas em planos transversais
ao vaso (Falk, 2006; Ferrante et al., 2010; Redgrave et al., 2006), sao fornecidos
como entradas para determinar se o vaso é estével (fora de risco) ou instavel (placa
que pode provocar acidentes). Mas o entorno no qual a placa esta presente é de
vital importancia. Tanto a variacao nos materiais constituintes da placa quanto as
condigbes hemodinamicas (ondas de pressao, corrente sanguinea principal, estru-
turas vorticais, dentre outras) definem os esforgos que atuam sobre o material e em
definitiva determinarao os indicadores de erosao ou ruptura aplicaveis a um caso
particular. A criacao de jatos e vortices assim como outras caracteristicas hemo-
dinamicas e, além disso, as proprias forcas internas das paredes sao extremada-
mente dependentes da geometria particular do vaso no qual reside a placa e, em
consequeéncia, uma captura precisa desta estrutura arterial é essencial para con-
seguir reproduzir os cenarios particulares do paciente.

Contudo, os indicadores de risco nao podem ser determinados de forma uni-
versal e isolando a placa das acoes do seu entorno, devem considerar-se informacoes
especificas tanto do paciente como do local e da composicao prépria de cada placa.
Esta é um area de pesquisa ativa na qual a contribuicao de simulagoes hemo-
dinamicas a partir do emprego de reconstrucoes geométricas acuradas de vasos
em pacientes especificos podem acrescentar dados fundamentais para a criagao e
escolha dos indices de risco que permitiriam um tratamento e diagndstico mais
efetivo e personalizado do individuo.

Outra vantagem de poder descrever a geometria do vaso junto com a placa
contida nele é a possibilidade de dar suporte ao planejamento cirurgico. Em

primeiro lugar, o especialista tem uma visao precisa da doenga e sua localizagao



espacial. Além disso, novas ferramentas computacionais podem ser desenvolvidas
para simular a colocacgao de stents com o fim de analisar como um dado procedi-
mento afetara a placa local, como modificara o fluxo sanguineo, que novas cargas
receberao as paredes do vaso, dentre outros. Esta andalise pode auxiliar ao cirurgiao
na escolha do procedimento a utilizar, no tipo, medida, quantidade e localizacao
de stents a colocar, a predizer a nova distribuicao de fluxo nos vasos colaterais
anastomosados na zona de colocacao ou alguma outra informacao hemodinamica
ou da parede do vaso que poderia ser relevante.

Por fim podemos concluir que para poder iniciar uma pesquisa avancada da
doenca sobre um paciente particular é preciso da geometria pois ¢ um elemento

chave para todas estas analises.

1.1.3 Ferramentas e técnicas de diagnodstico

Na atualidade da tecnologia aplicada a medicina vemos que numerosos méto-
dos de obtencao de imagens estao disponibilizados nos diferentes centros de saude.
Dentre eles encontramos sistemas de raios X, ressonancia magnética, emissao de
positroes, ultrassom e luz infra-vermelha cada um com suas vantagens e desvanta-
gens. Para a visualizagao e caracterizacao da aterosclerose temos métodos tanto
invasivos como nao invasivos onde os primeiros permitem niveis de resolugao maior
e caracterizacao da placa e os segundos sao menos precisos mas fornecem infor-
magcoes espacias.

Entre os sistemas nao invasivos para visualizar aterosclerose encontramos: o
ultrassom (US), tomografia computadorizada por raio de elétrons (EBCT), tomo-
grafia computadorizada multi-detector (MDCT), ressonancia magnética (MRI) e
tomografia de emissao de positroes (PET).

O US permite a visualizagao da espessura da placa quanto da caracterizacao
dos componentes mas esta restringido a visualizacao de vasos periféricos dado que
para alcancar maior penetracao tem uma perda de qualidade. Por estas causas o US

nao é apto para a visualizagao de vasos internos (Lorenz et al., 2007), por exemplo,



os coronarios. O EBCT s6 permite a visualizagao das calcificagcoes que podem ser
utilizadas como preditores de presenca de aterosclerose nos vasos coronarios devido
a rareza deste componente em artérias sanas (Greeland et al., 2007). O MDCT
permite uma captura anatomica das artérias corondrias e sua placa (de Graaf
et al., 2010; Higashi, 2011) mas a alta dose de radiacao e contraste a que é exposto
o individuo nao justifica sua aplicagao a pacientes assintomaticos (Gallino et al.,
2012). A utilizagao do MRI nesta drea esta ainda em uma etapa experimental,
entanto é observado ter vantagens para a deteccao de remodeling positivo e na
deteccao de componentes de placa (Gallino et al., 2012). Neste o nivel de resolugao
é notavel para um método nao invasivo, embora nao seja tao acurado quanto
os métodos invasivos moleculares, e a utilizagdo em pacientes assintomaticos sem
involucrar altos riscos é uma importante vantagem. Por tltimo temos a tomografia
de emissao de positroes que permite a visualizagao de macrofagos, porém a dose
de radiacao a que é exposto o paciente nao justifica esta informacao.

Passando para os sistemas invasivos encontramos principalmente sete de
alto interesse: o ultrassom intra-vascular (IVUS), a tomografia de coeréncia dtica
(OCT), espectroscopia de Raman (RS), espectroscopia infra-vermelha (NIRS), es-
pectroscopia fluorescente (FE), ressonancia magnética intra-vascular (IV-MRI) e
angiografia com contraste local (AX). IVUS permite calcular os componentes da
placa do ateroma e a geometria das estruturas constituintes do vaso com um
nivel de detalhe maior ao fornecido pelo MRI nao invasivo. Fornece uma imagem
transversal ao vaso de mais de 5 mm de profundidade e uma resolucao efetiva den-
tre 38 um a 195 pym (Honda e Fitzgerald, 2008). Por outra parte, o OCT permite
um nivel de resolugao maior dentre 10 pm a 25 pym, mas a penetragao em tecidos é
baixa sendo limitada de 1 a 3 mm (Honda e Fitzgerald, 2008). Estas caracteristicas
fazem com que seja ideal para a medigao precisa da camada fibrotica da placa de
ateroma. Outra desvantagem vinculada com o fato da pouca profundidade é que
seja necessario interromper o fluxo sanguineo local para o estudo, o que faz com

que este método contenha maior risco que o IVUS. A FE, a RS e a NIRS provéem



caracteristicas similares e permitem caracterizar os materiais que compoem a placa
pela resposta espectral luminosa dos mesmos. Estes métodos possuem também a
limitacao quanto a capacidade de perfusao nos materiais. O IV-MRI é uma tecnolo-
gia em desenvolvimento que obtém melhor contraste entre os tecidos suaves (como
os involucrados na placa de ateroma) que as outras tecnologias. A desvantagem no
estado atual é o nivel de resolugao que é menor ao obtido com OCT e IVUS. Por
ultimo se encontram as AX que visualizam a geometria do limen do vaso no espaco
aplicando uma baixa dose de contraste e radiacao, mas nao permitem visualizacao
alguma da placa, com excecao da estenose possivelmente existente.

Desta breve revisao das tecnologias de imagens médica vemos que nenhum
estudo isolado nos fornece as informagoes ditas na se¢ao anterior para produzir
uma simulacao hemodinamica do pacientes nos vasos coronarios. Mas a combi-
nacao efetiva das técnicas de IVUS e AX poderia fornecer tanto a caracterizacao
dos materiais do ateroma, as estruturas limitantes da placa (limen e membrana
eldstica externa) quanto a disposigao espacial do vaso. Além disso, o processo
IVUS (quando nao for ECG-gated) fornece informacao dos diferentes instantes do
batimento cardiaco o que permite conhecer a deformacao e movimentagao local
do vaso no tempo. Estes ultimos dados sao fundamentais para a construcao de
elastograma ou palpograma via resolu¢ao de um problema inverso de maneira a
descrever as propriedades biomecanicas da parede arterial. Logo, mediante a com-
binacao destes estudos conseguimos contornar a deficiencia de ambos para este
problema.

Novos desafios surgem desta ideia relacionados a praticidade e eficiéncia do
novo estudo. Em primeiro lugar, é necessaria a segmentacao do volume de dados
proveniente do IVUS. Este pode estar composto desde 300 a quase 4000 imagens
e, portanto, é um processo que deve ser automatizado. Além disso, esta tarefa
tem uma alta variabilidade inter e intra observador o que permite deduzir que a
segmentacao pode introduzir subjetividade ou perda de enfoque do especialista pelo

custoso trabalho. Obviamente, este processo realizado de forma manual provocaria



um alto consumo de tempo indesejavel. Contudo, a automatizacao deste processo
é um requisito fundamental para a aplicagao deste estudo.

A segmentagao automatica ou semi-automatica de imagens IVUS é uma area
de pesquisa ativa desde comecos da década dos 90 por multiplos objetivos. As
medigoes nas estruturas e férmulas de calculo associadas a estes estudos sao uti-
lizadas para diferentes indices que avaliam a condi¢ao do paciente, por exemplo, a
excentricidade, a area de placa, do limen, de algum possivel stents e da zona in-
terior a membrana eldstica externa nos diferentes locais de um vaso. Estes indices
permitem determinar a severidade da placa quanto a estenose, a constituicao da
parede a partir de analise de imagens ou calcular o remodeling ou o crescimento
de tecidos sobre um stent j4 aplicado ! . Com a automatizacao na deteccao au-
tomatica dos contornos em questao poder-se-ia calcular todos estes valores e me-
didas de forma totalmente automatica. Outra motivacao da segmentacao destas
imagens é propiciar ao médico uma leitura mais simples das estruturas envolvidas
para facilitar a compreensao da situacao registrada.

No entanto este processo de segmentagao apresenta varias dificuldades. Em
primeiro lugar esta a baixa taxa de sinal-ruido préprio das leituras do ultrassom que
distorce as interfaces entre estruturas e tem um alto contraste similar as bordas, o
que afeta negativamente a uma extensa gamma de métodos de deteccao de bordas.
A presenga de movimento imposto pelo batimento cardiaco no registro das imagens
¢ mais um fator de deterioracao nas imagens, as interfaces das estruturas tornam-
se difusas ou, inclusive, indefinidas impossibilitando o reconhecimento absoluto de
estruturas em alguns quadros de imagem. Outra dificuldade é a modificacao da
topologia correspondente ao vaso no decorrer do estudo (presenca de bifurcagoes),
isto faz que alguns métodos de segmentacao que utilizam informagoes de quadros
retrasados diminuam sua eficacia. Finalmente, diversos tipos de artefatos presentes

nas imagens ocultam estruturas de interesse ou introduzem estruturas falsas.

1 Veja que neste estudo isolado qualquer calculo de volume nao serd representativo devido &
falta de conhecimento sobre a curvatura do vaso, mais um motivo para a utilizacao do estudo
que estamos descrevendo.



O segundo obstaculo que enfrentamos é a falta de mecanismos de sincronismo
entre estes dois estudos. Dado que as estacoes de trabalho destes dois sistemas de
imagens sao independentes devemos registrar certas correspondéncias para efetuar
uma reconstrucao correta. Para isto se devem obter duas angiografias ortogonais
entre si que registrem a posicao inicial e final do transdutor sem contraste e a linha
do cateter no vaso. Desta forma teremos informacao suficiente para reconstruir a
linha do cateter no espaco e posicionar sobre ela os contornos extraidos do IVUS.

Neste ponto encontramos a ultima dificuldade concernente a reconstrugao
correta do vaso que é encontrar a correta rotacao dos contornos de forma que as
projecoes do vaso se alinhem com as angiografias fornecidas.

Portanto, a reconstrucao requer da solucao destas problematicas expostas
para as quais a literatura oferece algumas alternativas em alguns casos. A combi-
nacao de diferentes métodos assim como a extensao deles quando for preciso serd
mais um resultado deste trabalho.

A escolha de IVUS para extrair as geometrias tem também o fim estratégico
de aprofundar sua andlise para alcancar uma caracterizacao dos materiais internos
a parede vascular construida. Aplicagoes comerciais como Virtual Histology-IVUS
(VH-IVUS), desenvolvida por Volcano Therapeutics Inc., mostram a fatibilidade
desta afirmacao. Utilizando esta histologia obtida da imagem pode ser fornecida
como solugao inicial ao problema inverso de encontrar as propriedades mecanicas
que se condigam com as deformacoes calculadas a partir de técnicas de fluxo 6tico,
as quais fazem uso do estudo IVUS, e assim obter os elastogramas associados.
Seguido disto estamos em condigoes de efetuar as simulagoes hemodinamicas com
interacao fluido-estrutura na geometria paciente especifico, o que representa mais

uma motivagao para este trabalho.

1.2 Revisao bibliografica

O sindrome da aterosclerose tem sido objeto de estudo durante os ultimos

anos a fim de identificar as causas de ruptura, erosao, crescimento e remodelamento
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associado a placa de ateroma. A utilizacdo de novas ferramentas de caracteriza-
cao do fenotipo da placa, por exemplo a tao difundida VH-IVUS ou o analise
espectral das radiofrequéncias de IVUS (RF-IVUS), tem permitido correlacionar
a composicao da placa com a probabilidade de acidentes cardiovasculares gerando
indices de natureza estatistica.

Dentre estes tem-se identificado a relacao direta entre a presenca de uma ca-
mada de tecido fibrético fina (condi¢ao referida como thin-capped fibroathromata,
TCFA) e a ocorréncia de eventos adversos cardiacos maiores (MACE) (Calvert
et al., 2011). Alids, foi registrado que a aparigao de remodelamento positivo? junto
com um nucleo necrético gera uma placa com um fenétipo instével (Rodriguez-
Granillo et al., 2006). Na aplicacdo de drug eluting stents (DES) é visto tempo
depois a presenca de um remodelamento negativo com uma placa composta prin-
cipalmente por tecido necréticos e fibréticos (Hong et al., 2010).

Outras estrategias sao a utilizacao de biomarcadores aplicadas, por exemplo,
em (Ferrante et al., 2010) onde é registrado uma correlagdo entre altos niveis de
myeloperoxidase com ruptura de placa de ateroma por erosao ou em (Hong et al.,
2010) onde se associa 0 aumento de enzimas cardiacas com o prolapso de placa de
tecidos necroticos e fibroticos apds da aplicacao de DES.

Por 1ltimo esta a utilizacao de indices hemodinamicos e da fisica da parede
arterial para ser contrastados com o desenvolvimento de placa, fenomenos de rup-
tura e erosdo. Nesta drea, em (Samady et al., 2011) apresenta-se a relagao da
proliferacao de placa instavel com o Wall Shear Stress (WSS) com o fim de iden-
tificar as zonas de potencial perigo antes de atingir a vulnerabilidade. Este indice
apresenta relacao entre seu médulo e a proliferacao da placa, a area ocupada por
tecido necrético, o tipo de remodelamento vascular, a drea do limen e da membrana
elastica externa, a densidade calcica e a relacao entre os materiais do fenétipo. Veja

que este tipo de informacao é complementar a extraida das estatisticas comentadas

2 Remodelamento vascular: variacio da 4rea da membrana eldstica externa ocorrida durante o
desenvolvimento da aterosclerose. Em particular, se tiver aumento da area, o processo é denomi-
nado remodelamento positivo, em contrapartida, se a area diminui, é denominado remodelamento
negativo (Mintz et al., 2001).
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anteriormente e, além disso, permite analisar o processo ruptura.

Para poder estudar o processo de aterosclerose em paciente especifico e ana-
lisar as caracteristicas hemodinamicas anteriormente comentadas, temos a nece-
ssidade da extracao da geometria do vaso. Esta problematica é tratada por muitos
autores, em particular utilizando estudos IVUS, devido ao nivel de resolucao obtido
nestes estudos.

Como ja observado, o trabalho com este tipo de imagens apresenta a dificul-
dade de lidar com altas taxas de ruido (baixo Signal to Noise Ratio ou SNR) pelo
que utilizar filtragens que melhorem este aspecto facilitard a segmentacao das es-
truturas de interesse. O ruido caracteristico das imagens de ultrassom é conhecido
como speckle noise e tem sido intensamente estudado pela sua aplicacao nao sé
na medicina mas também em imagens de radares. Entre as distintas estratégias
para diminuir este ruido, estudos comparativos indicam que os métodos OSRAD,
Wavelet Denoising por Soft-Thresholding e o filtro de variacao total sao os mais
apropriados (Michailovich e Tannenbaum, 2006; Finn et al., 2011). Um detalhe
mais preciso da literatura neste topico sera introduzido no Capitulo 3.

No processo posterior de segmentacao tém sido propostos diferentes enfoques
(Lazrag et al., 2012) que utilizam técnicas que incluem utilizagdo de gradientes
e operadores especificos para procura de bordas, transformada wavelets para a
identificacao de estruturas ou materiais particulares, diferentes modificacoes do
método de contornos ativos ou classificadores para melhorar resultados de algum
dos métodos anteriores ou auxiliar na identificacao de determinadas caracteristicas
do quadro (presenca de bifurcagdo, stents ou célcio). Da mesma forma que para
os métodos de filtragem, no Capitulo 4 é apresentada uma revisao literaria dos
distintos métodos analisando suas fortalezas e fraquezas.

Por outra parte, alguns trabalhos anteriores (Wahle et al., 1999, 1996; Slager
et al., 2000; Giannoglou et al., 2006; Prause et al., 1996) j& trataram a combinacao
do estudo IVUS com a geometria espacial extraida de angiografias ortogonais.

Nestes utiliza-se uma angiografia dupla sincronizada denominada angiografia bi-
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plana, a qual registra duas projecoes de um vaso com fontes em lugares diferentes
para o mesmo instante de tempo, permitindo assim a reconstrucao 3D do mesmo.

O workflow geralmente é sempre definido da mesma forma:

e Reconstrucao em 3D da linha do cateter.

Adquisicao e pré-processamento do estudo IVUS.

Segmentacao das estruturas do limen e membrana eldstica externa no

estudo IVUS.

Posicionamento dos contornos IVUS segundo a linha do cateter.

Ajuste do angulo de rotagao dos contornos entorno a linha do cateter.

As variagbes nestes estudos estao na utilizagao de métodos de reconstrugao (bottom-
up ou top-down (Suri e Laxminarayan, 2003)) que podem involucrar métodos
derivados de (McKay et al., 1982) ou métodos de snakes biplanares (Canero et al.,
2000), na sele¢ao dos pré-processamentos, métodos de segmentacao e as métricas
utilizadas para o ajuste da rotacao.

No tépico da caracterizacao do fendtipo da placa de ateroma muitos trabalhos
apresentam estratégias baseadas em estatisticas das ondas refletidas dos materiais
(as radiofrequéncias de IVUS) para classifica-los (Nair et al., 2001; Caballero et al.,
2006, 2007; Kawasaki et al., 2001; Komiyama et al., 2000; Hiro et al., 2001; Spencer
et al., 1997). Uma ferramenta amplamente utilizada é VH-IVUS desenvolvida por
Volcano Therapeutics Inc. que apresenta resultados prometedores. Validacoes in
vitro mostram que VH-IVUS correlaciona-se satisfatoriamente com histopatologias
(acurdcia preditiva de 87.1%, 87.1%, 88.3% e 96.5% para fibroso, fibro-lipidio, ni-
cleo necrdético e calcificagoes densas respectivamente) (Calvert et al., 2011). Outro
enfoque valido é a utilizagao de elastografias para identificar os materiais consti-
tuintes da placa baseando-nos nos médulos de elasticidade. Em (de Korte et al.,
2000, 2002; Schaar et al., 2003) se apresentam a relacdo entre os diferentes cons-
tituintes da placa e a média da tensao do material o que permitiria determinar o

fenoétipo associado a uma elastografia.
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Por 1ltimo, analisando o campo das simulagoes hemodinamicas em relacao
com as doengas cardiovasculares vemos que o wall shear strees (Johnston et al.,
2004; jr et al., 2006; Wentzel et al., 2000; Toloui et al., 2012; Botnar et al., 2000)
e o gradiente associado (Soulis et al., 2008) sao os indices hemodinamicos mais
amplamente utilizados. Contudo, a analise de outras caracteristicas hemodinami-
cas sao ainda um campo de estudo aberto. Por outro lado, é demonstrado que o
fato de assumir o sangue como um fluido nao Newtoniano e considerar a interagao
fluido-estrutura que ocorre dentro do vaso tem um rol influente nas simulacoes
(Johnston et al., 2004; Soulis et al., 2008; Toloui et al., 2012) e, portanto, co-
nhecer as propriedades fisicas dos materiais constituintes da parede para simular

um comportamento mecanico apropriado é importante.

1.3 Objetivos do trabalho

Dadas as motivagoes voltamos sobre alguns pontos levantados e clarificamos

quais serao os objetivos deste trabalho:

i) Objetivo principal: Obter uma reconstrucao espago-temporal para vasos
coronarios, isto é limen e membrana elastica externa, a partir de estudos
IVUS e angiografias associadas ao mesmo com o fim de obter uma estrutura
destes vasos para pacientes especificos registrando o estado particular da

sua doenca.

ii) Estudar e desenvolver métodos de filtragem para melhorar a qualidade
das imagens de ultrassom e identificar artefatos com o fim simplificar e
acurar o processo de segmentacao. Dos métodos de filtragem resultantes
sao estudados os parametros com o fim de fixar valor ou fornecer faixas de

valores possiveis.

iii) Estudar os métodos de segmentagdo por contornos ativos, amplamente
utilizados na literatura como a alternativa com melhores resultados. De-

senvolver melhoras que permitam um maior nivel de automatizagao (isto é,
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menor quantidade de inicializagoes e, além disso, que estas sejam menos la-
boriosas e mais robustas), uma maior acurdcia na identificagdo das bordas,
uma relaxacao da inicializagao para permitir uma maior reprodutibilidade
dos resultados e dar robustez para lidar com incertezas que possa introduzir

a falta o deterioro de estruturas na imagem.

iv) Desenvolver métodos que permitam dissociar o volume de dados IVUS em
volumes correspondentes a distintos instantes do batimento cardiaco. Isto

nos permitira reconstruir o vaso em diferentes momentos do ciclo cardiaco.

v) Estudar e desenvolver métodos de reconstrugao 3D dos vasos arteriais em
diferentes instantes de tempo a partir de angiografias ortogonais entre
si. Apresentar os métodos necessarios na melhora da qualidade da re-
construcao ou na automatizacao do processo. Desenvolver adicionalmente
métodos que construam malhas das superficies para serem empregadas em

simulagoes hemodinamicas.

vi) Definir um fluxo de trabalho para produzir o processo completo de re-
construgao de uma forma organizada, partindo da filtragem até a geragao

efetiva, da malha.

14 Contribuigoes do trabalho

As contribuicoes que apresenta este trabalho aos métodos ja presentes na

literatura sao:

i) Um método semi-automatico de identificagao do artefato gerado pelo cateter

em estudos IVUS.

ii) A incorporagao de uma nova forga externa para a segmentagao de imagens
IVUS via contornos ativos que fornece melhores resultados na presenca do

speckle noise.
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iii) A incorporagao de uma nova forga externa para contornos ativos que per-
mite modelar zonas que repelam a snake. Desta forma podemos afastar ao

contorno ativo de zonas identificaveis a priori nao desejadas.

iv) Uma metodologia para o tratamento de quadros movimentados, usual-
mente, descartados via a utilizacao do ECG-gated. Isto permite obter
maiores informagoes do estudo IVUS respeito ao comportamento do vaso ao
longo do batimento cardiaco. Aqui podemos apresentar duas contribuicoes
separdveis: i) um método para a recuperacao do ECG apartir do estudo
IVUS sem informacao adicional; ii) um método para a remogao do movi-

mento rigido dos contornos de interesse em IVUS.

v) Um fluxo de trabalho completo para a recuperagao das superficies do lu-
men e da membrana elastica externa em diferentes instantes do batimento
cardiaco para um estudo IVUS com um estudo de angiografias ortogonais

associadas.

1.5 Estrutura da dissertagao

No trabalho apresentado a seguir sera detalhada uma metodologia para a re-
construcao 3D dos vasos coronarios utilizando informagoes vindas de estudos IVUS
e angiografias. Uma revisao bibliografica ¢ feita na escolha das diferentes estraté-
gias empregadas e, além disso, sao propostas alternativas ou extensoes dos métodos
ja existentes com o objetivo de facilitar ou melhorar a acurédcia dos resultados.

Comecando com o Capitulo 2, é provista uma breve revisao sobre conceitos
e terminologia basica que logo empregamos a fim de obter uma visao comum dos
conceitos assim como da fenomenologia envolvida nos estudos de ultrassom in-
travasculares e os constituintes da placa de ateroma. A leitura deste Capitulo
pode ser omitida por especialistas na area.

Em seguida, no Capitulo 3 é apresentado o pré-processamento das imagens
de ultrassom para melhorar a qualidade das estruturas e identificar artefatos que

deterioram a informagao das imagens assim como sua interpretagao.
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No Capitulo 4 introduzimos um processo de segmentacao automatico das
imagens do estudo de IVUS utilizando o método de contornos ativos com outros
métodos complementares extraidos da literatura mediante uma notacao unificada
para um entendimento mais simples. Além disso, sao propostas novas extensoes
para atender as necessidades especificas das imagens [IVUS e é registrado um me-
lhoramento na captura do limen e da membrana elastica externa.

O Capitulo 5 apresenta uma metodologia para segmentar particularmente
imagens movimentadas pelo batimento cardiaco. Primeiro é definido um método
que mede a quantidade de movimento das estruturas na imagem a fim de identificar
quais imagens sao classificadas como movimentadas. Logo, definem-se métodos
que capturam os movimentos rigidos das estruturas para aumentar a acuracia das
estratégias do Capitulo 4.

Seguido disso, no Capitulo 6 recuperamos a configuracao espacial da linha
do cateter via utilizacao de duas angiografias do vaso em angulos ortogonais entre
elas. Dado o posicionamento do cateter colocamos os contornos provenientes do
estudo IVUS no espago e efetuamos um processo de ajuste para determinar qual é
a posicao da estrutura que apresenta maior acuracia com os dados das angiografias.

Para integrar os quatro capitulos anteriores, no Capitulo 7 apresentaremos
reconstrugoes 3D de diferentes estudos médicos correspondentes a diferentes pa-
cientes. Adicionalmente apresentamos a metodologia que involucra ao operério, o
ajuste dos parametros utilizado para as diferentes etapas (filtragem, segmentagao
e reconstrucao) e uma andlise dos resultados obtidos.

Por fim, o Capitulo 8 apresenta as conclusdes do trabalho frisando os ob-
jetivos alcancados, melhoras complementares e enumerando possiveis trabalhos

futuros derivados a partir deste.
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Capitulo 2

Processo de obtencao

Os primeiros capitulos desta dissertacao estarao focados na interpretacao, e
no melhoramento da visualizagao e segmentacao de estruturas relevantes desde o
ponto de vista médico provenientes de estudos realizados por ultra-som intravas-
cular (intravascular ultrasound, IVUS). Por esta razao este primeiro capitulo apre-
sentara os conceitos basicos e principios fisicos que sao aplicados para a obtencao
de qualquer estudo de ultra-som. A finalidade do mesmo sera dar uma melhor
interpretacao aos dados apresentados e lograr um entendimento comum.

Deste modo, a leitura do seguinte capitulo pode ser omitida por especialistas

na area como radiologistas ou pesquisadores neste campo.

2.1 O ultra-som

O som é uma perturbacao ciclica de pressao em um meio a qual em deter-
minadas frequéncias pode ser percebida pelo homem. Quando estas frequéncias
excedem a faixa de percepcao humana sao classificadas de ultra-som, isto é, a
partir dos 20 kHz.

A caracteristicas fisicas que sao enfatizadas pelo ultra-som respeito ao som
audivel estao relacionadas com as reflexdes ao interagir com o meio. Quando o
som viaja no meio, este provoca reflexdes denominadas ecos. Estes ecos sao carac-
terizados pelas estruturas e materiais que compoem o meio, assim como também

a sua movimentagao.
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Os diferentes materiais tém caracteristicas refletivas particulares o qual é
chave para a identificacao deles. Para o caso particular dos tecidos, é possivel esta-
belecer relagoes quantitativas entre a magnitude da onda refletida e a composicao
dos materiais (Sehgal, 1993). Por outro lado, meios em movimento provocam uma
variacao no tom do eco respeito ao som original que é diretamente proporcional &
velocidade que o meio se desloca.

Mas a escolha do ultra-som em relacao ao som audivel é dada pela caracteris-
tica que as altas frequéncias de som tém um menor comprimento de onda, o que
permite refletir contra estruturas de menor tamanho. Isto tltimo é diretamente
relacionado a um ganho em resolucao a medida que a frequéncia do ultra-som é
maior. No entanto, isto também gera uma menor penetracao nos materiais devido
a que a capacidade de ser absorvido também aumenta.

Deste modo o ultra-som utilizado para cada aplicacao dependera da resolucao
necessaria e da distancia da estrutura anatomica de interesse a fonte emissora.

Por exemplo, na natureza os morcegos o utilizam como principal sentido para
a movimentagdo e caga (ecolocalizagdo). Com a emissao de ultra-sons (100 kHz
- 200 kHz [1]) no ar o animal registra rapidamente os ecos e identifica obstéculos
e fontes de alimento segundo suas densidades e movimentagoes. Em aplicacoes
de engenharia, um exemplo é o ultra-som utilizado em sonares (particularmente os
caga-minas ou curto alcance). Neste caso a emissao do ultra-som utiliza frequéncias
superiores aos 80kHz [2] e permite identificar mediante os ecos o posicionamento
de explosivos subaquaticos.

Na area médica a faixa das frequéncias de ultra-som utilizada é muito ampla,
indo de 1 MHz até 40 MHz. Para a inspecao de estruturas afastadas como o
escaneio do figado ou rins através da pele, os equipamentos utilizarao as baixas
frequéncias (1 MHz - 6 MHz), estruturas superficiais como musculos, tendoes,
mamas ou o cérebro neonato utilizam frequéncias intermediérias (7 MHz - 18 MHz)
e para estudos como intravasculares utilizam as altas-frequéncias ( 25 MHz - 40

MHz) devido as diminutas estruturas e a pouca necessidade de aprofundar no meio.
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2.2

A sonografia

A sonografia (ultrasound imaging ou ultrasound scanning) consta de uma

imagem produzida mediante uma leitura dos ecos do ultra-som. O processo de

geragao desta imagem involucra um emissor /receptor de ondas denominado trans-

dutor e uma estacao de processamento dos dados.

O processo geral involucra seis passos:

1.

11.

1il.

1v.

Um transdutor piezoelétrico, ou simplesmente transdutor, gera ondas de
ultra-som a uma frequéncia desejada segundo fortes impulsos elétricos de
curta duragao emitidos desde a estagao de processamento. O som gerado
pode ser enfocado pela forma do transdutor, por uma lente na sua frente
ou por um complexo conjunto de pulsos de controle emitidos pela estacao
(beamforming' ). Apds este processo de enfoque, uma onda sonora se

estende logo do transdutor em forma de arco.

As ondas de som viajam ao interior do corpo até alcancar uma interface
entre dois tecidos, e.g. entre fluido e tecido suave, tecido suave e osso,
plasma e eritrocitos. Nesse momento se produz uma reflexao parcial da

onda sonora (eco) onde uma parte voltard na dire¢ao do transdutor.

A reflexao que é produzida pela interacao da onda sonora com a interface
entre os meios, é propagada até o transdutor. Em tanto, outra parte da
onda segue encaminhada na direcao inicial até alcancar outra interface
e repetir o processo. Uma vez que a reflexao alcanga o transdutor, este
converte a vibracao em um conjunto de sinais elétricos que sao enviados a

estagao de processamento.
A estacao de processamento converte os sinais elétricos em um sinal digital.

A estacao calcula a distancia do emissor a que foi registrada a interface

segundo a velocidade de propagacao de onda no tecido (aproximadamente

L beamforming: técnica de processamento de sinais utilizada para dar maior ganho ao sinal
em uma diregao particular mediante a interferéncia construtiva de multiplas ondas.
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Figura 2.1: Sonografia modo B de um feto jovem .

1540 m/s). Além disso, registra-se a intensidade do eco e se o estudo
fosse uma sonografia com Doppler, também serd registrada a variacao da
frequéncia respeito a onda emissora e assim deduzir a velocidade do meio

refletante.

vi. A estacao determina os pixeis relacionados a cada eco. Logo, sao visu-
alizados os dados obtidos em uma imagem onde a intensidade dos ecos
serd apresentada pela intensidade dos pixeis e a variacao da frequéncia (s6
para Doppler) pelo hue utilizando redshift para o mapeio. Um exemplo
sem Doppler é apresentado na Figura 2.12 e outro utilizando Doppler na

Figura 2.23 .

2.2.1 Speckle Noise (Ruido pontilhado)

O ruido presente nas adquisicoes de imagens por meio de uma fonte de ultra-
som ¢ denominado speckle noise. Sua origem foi fonte de confusao por muito tempo
até ser precisamente definido e analisado por Burckhardt (Burckhardt, 1978). Pos-

teriormente uma andlise mais detalhada foi dada por Abbott et al. (Abbott e

2 Fonte http://www.flickr.com/photos/inferis/37345987 /in /set-824592/, Creative Commons
license.
3 Autor Daniel Rickey, Creative Commons license.
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Figura 2.2: Sonografia modo Doppler da artéria carétida.
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Thurstone, 1979) onde também foi proposto o conceito de escaneio composto para

diminuir este tipo de ruido.

2.2.1.1 Causas

A causa deste deterioro sobre a imagem é devido a multiplos fatores, por isso
a dificuldade inicial para achar seu origem.

Em primeiro lugar, estd o fato de que as reflexdes do som produzidas nas
interfaces s@o a soma de micro-reflexdes produzidas a nivel microscopico (Figura
2.3). Estas diminutas reflexdes sao heterogéneas tanto em amplitude como em
direcao devido a geometria das imperfeicoes dos materiais que constituem as inter-
faces. Como resultado a soma das mesmas sera tanto destrutiva como construtiva

por regioes, apresentando o padrao de ruido da Figura 2.4.

:

Superficie da interface

Ondas de som Superficie da ihterface

Figura 2.3: Reflexao distorcida da onda sonora pelas irregularidades microscépicas
da superficie. Estado das ondas antes de atingir a superficie (esquerda) e estado
das ondas refletidas apés da interacao com a superficie (direita).

A conformacao deste padrao depende tanto da posicao da fonte, como da
configuracao do meio, os quais estao em constante movimento, pelo que os padroes
estao variando o tempo todo. Porém, ha materiais, como os tecidos mais fibréti-
cos ou calcificados, que sao relativamente mais estaticos e, portanto, podem ser
identificados pelos padroes de ruido que apresentam (Hong e Han, 1997).

Em segundo lugar, o complexo meio interveniente com multiplas interfaces
produz que os ecos de uma interface distante volte a refletir com interfaces pré-
ximas ao transdutor. Estes ecos secunddrios interagirao com os posteriores ecos,

produzindo uma distor¢ao neles. Além disso, o fato de que um eco atravesse nu-
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Figura 2.4: Deterioro pelo Speckle Noise.

merosas interfaces, ocasiona uma atenuacao de sua energia dificultando sua leitura
pelo transdutor.

Em terceiro lugar, esta a heterogeneidade das velocidades acisticas dos ma-
teriais do meio. Dado que para calcular a profundidade na qual foi originado o
eco é considerado que a velocidade de propagacao do meio é constante, pode-se
produzir uma imagem fora de foco.

Suponha-se que a zona escaneada tem uma quantidade alta de placa de
ateroma (o qual tem uma maior velocidade de propagacao acistica que a cons-
tante média que se utiliza para efetuar o calculo da profundidade). Neste caso a
membrana eldstica externa (que sucede a placa de ateroma) pode ser registrada
mais proxima e (devido a que o ateroma é um tecido misturado) fora de foco.

Por fim, temos a adi¢ao de reverberagoes de miltiplos objetos presentes no
percurso de retorno da onda. Estes elementos gerarao uma onda que sera somada
ao eco esperado produzindo uma deterioracao do mesmo.

Deste modo vemos que o speckle noise é a soma de varias distor¢oes produzi-
das por fenomenos de diferentes natureza, dando como resultado um deterioro da
imagem nao uniforme e que nao apresenta um padrao definido. Esta é a razao pela

qual a reducao deste ruido nao ¢ trivial nem ainda concluida.
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2.2.1.2 Modelo estatistico

Para encontrar um mecanismo de reducao do speckle noise é importante
estabelecer um modelo estatistico que determine seu comportamento. A forma da
dispersao do ruido na imagem permitira propor métodos que tentem reverter o
efeito.

O modelo estatistico mais amplamente utilizado é o proposto por Burckhardt
(Burckhardt, 1978). A anédlise estatistica para o speckle noise se baseou no pro-
blema do passeio aleatorio da mesma maneira que previamente foi utilizado para o
laser speckle. As consideragoes das reflexdes com magnitudes e fases independentes
entre os diferentes lugares foram mantidas. Porém, neste caso acustico do Speckle,
o modelo estuda uma grande colecao de reflexoes baseando-se nas estatisticas da
amplitude, nao das intensidades.

Como resultado, a amplitude se corresponde com a funcao de densidade de

probabilidade de Rayleigh, isto é

p(A) = S exp (2.1)

onde p(A) é a probabilidade da amplitude A e A? é a média dos quadrados das
amplitudes. De modo a se obter uma nomenclatura mais simples, substituimos
A? = 21, obtendo assim que a funcdo de densidade de probabilidade é

p(A) = geXp_ﬁQ (2.2)

Outros modelos foram propostos posteriormente tais como Rician inverse
Gaussian (Eltoft, 2006), Nakagami inverse Gaussian (Karmeshu e Agrawal, 2006),
a distribuigdo de Nakagami geral (Shankar, 2001) e padroes de speckle correla-
cionados; mas nenhum deles aporta uma melhora significativa, e comumente segue
sendo utilizada a distribuicao de Rayleigh.

Em particular para o caso das sonografias IVUS vé-se na Figura 2.5 uma

imagem correspondente a uma captura intravascular de uma artéria coronaria
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Figura 2.5: Sonografia intravascular de artéria coronaria com o histograma corres-
pondente e a distribuicao Rayleigh com parametro v = 5000.

com o histograma associado. Também, visualizamos a distribuicao Rayleigh com
parametro ¢ = 5000 constante, para mostrar as semelhancas entre a imagem e a

distribuicao proposta.

2.2.2 Modos de sonografia

As estruturas a visualizar ou a informagao requerida de uma sonografia pode
diferir segundo o estudo do paciente. Existem varios modos de sonografia que
diferem na quantidade de dimensoes registradas (1-D, 2-D, 3-D e 4-D), na sua
presentacao (na diregao registrada pelo transdutor ou plano normal & mesma) e na
quantidade de parametro fisicos registrados (sem Doppler ou com Doppler).

Os modos mais frequentes utilizados em estudos rotineiros sao:

e Modo-A (modo amplitude): O transdutor é fixado em uma zona e se emite
um pulso de ultra-som. Como resultado é obtida a resposta da amplitude
dos ecos em funcao da profundidade (calculada em base ao tempo e uma

velocidade de propagacao média segundo os tecidos do meio).

e Modo-B (modo brilho): Um conjunto de transdutores (transductor array)
escaneiam em paralelo uma posicao fixada. Como resultado é obtida uma

imagem 2-D onde cada transdutor aportarda uma coluna de informacao que
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contem a intensidade do eco segundo a profundidade (como um conjunto

ordenado de sonografias em modo-A).

e Modo-C: Consta de um conjunto de leituras modo-A sobre um plano 2D.
Para cada leitura sé é registrada a intensidade para uma profundidade
determinada. Desse modo é obtida uma imagem ortogonal as imagens

modo-B.

e Modo-M (modo movimento): Um conjunto de transdutores registra uma
sequéncia temporal de sonografias modo-B ou modo-A em uma posigao

fixada.

e Modo Doppler: Mediante o efeito Doppler visualiza-se a velocidade de
algum material do meio. O caso mais usado é o Doppler Color o qual
apresenta uma sonografia modo-B colorida com uma escala de colores que

representa as velocidades em cada ponto de interesse.

Os modos enumerados sao utilizados para dar um entendimento comum dos
dados que visualizaremos, mas nao sao mutuamente exclusivos. Uma sonografia
modo-B por definigao é uma composicao ordenada de sonografias modo-A. Por sua
vez, as sonografias modo-M sao sequéncias temporais de sonografias modo-A ou
modo-B e, até tendo um conjunto de sonografias modo-B adjacentes no espaco,
pode-se criar uma sonografia modo-C.

As relagoes do paragrafo anterior péem em manifesto que os modos indicam
a maneira que a informagao serd apresentada, mas nao necessariamente como é

registrada.

2.2.3 Sonografia na medicina

Os estudos sonograficos tém ganho popularidade na medicina devido a seu
baixo custo, a portabilidade dos equipamentos e a sua natureza de ser livre de
ionizacao. Ainda, permitem a visualizacao de tecidos suaves e a identificagao dos

diferentes materiais segundo suas caracteristicas acusticas. Isto faz que seja uma
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ferramenta de diagnostico tinica para pacientes em situacoes frageis, com alta ex-
posicao ou diagnésticos onde é preciso identificar componentes em um tecido.

Os exemplos mais comuns de uso sao para diagndstico em pacientes gravidas,
neonatos, monitoramentos periddicos ou assisténcia cirirgica. Mas também com
o desenvolvimento de cateteres mais flexiveis e reduzidos tem sido possivel o uso
intra vascular dos mesmos, abrindo assim novas portas na medicina como é, por
exemplo, o andlise e diagndéstico sobre a saide dos vasos arteriais.

Este tipo de técnica aplicada nos vasos coronarios tem apresentado maior
efetividade na deteccao de doencas cardiacas que sua precedente, a angiografia
(Glagov et al., 1987; Zarins et al., 1988). Particularmente, esta abordagem en-
riquece grandemente o diagnodstico para a doenca de maior indice de mortalidade
no mundo, a isquemia cardiaca (WHO, 2008), a qual é causada pela obstrugao dos
vasos coronarios produzindo uma queda na irrigacao dos musculos cardiacos e, por
resultado, a morte dos mesmos.

No diagnéstico desta doenga, o uso da angiografia permitia determinar o
deterioro dos vasos em quanto a reducao do raio externo do vaso (produto da
estenose) ou utilizando contraste a redu¢ao do lumen. Este era um indicador para
determinar o colapso ou o bloqueio do vaso que produziria a falta de irrigacao
nos musculos cardiacos. Mas a caracterizagao dos materiais constituintes da placa
aterosclerdtica, o deterioro do endotélio, o posicionamento de stens ou os raios
menores e maiores das artérias nao podiam ser determinados pela angiografia, e
sim pela sonografia. Mais ainda, as angiografias nao permitem enxergar a artéria
em todo seu percurso podendo assim nao detetar lesoes possivelmente mortais.

Desse modo a utilizagdo do ultra-som intravascular (IVUS) comegou a ter
mais aceptacao neste tipo de diagnodsticos, assim como para a andlise das zonas

comprometidas (pré e pds operatdrio) e o monitoramentos das lesdes corondrias.
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2.3 Ultra-som intra-vascular (IVUS)

O ultra-som intravascular é um procedimento invasivo que permite obter uma
tomografia de ultra-som interna aos vasos. Esta visao interna proporciona dados
das caracteristicas acusticas e localizacao espacial dos materiais que conformam as

paredes arteriais dos vasos sanguineos.

2.3.1 Procedimento médico

De maneira a obter dita informacao, o estudo precisa da introducao do trans-
dutor no interior do vaso a estudar. Para isto, o transdutor é fixado a um cateter
flexivel que o médico guiard até a zona desejada. Esta zona alcancada se corres-
pondera com a secao distal do vaso no estudo devido a que os quadros do IVUS
sao obtidos mediante um processo de retrocesso do transdutor pelo cateter. Este
processo de movimentacao ¢ denominado pull-back.

O processo do pull-back pode ser efetuado de forma motorizada ou manual.

A forma motorizada permite ao transdutor retroceder a uma velocidade cons-
tante programada (geralmente de 0,5mm/s) que permite ter conhecimento sobre
a ubicagao espacial relativa entre quadros. Este conhecimento espacial permite
efetuar medidas longitudinais e volumétricas entre imagens. Outra vantagem € a
bondade de permitir ao médico se concentrar nas imagens sem ter que dar atengao
ao processo de retrocesso. Por outro lado, é possivel obter uma informacao ina-
dequada da regiao de interesse se o transdutor nao fica o tempo suficiente em uma
zona especifica, ou se a velocidade de retrocesso varia ao longo do percurso do
cateter. Por exemplo, pode-se ter que examinar para uma zona estreita do vaso
a area transversal do limen em sistole e diastole, portanto se o transdutor nao
permanece nessa zona o tempo completo do batimento cardiaco, o exame pode
ficar inconcluso.

A outra alternativa para efetuar o retrocesso, a forma manual remove dita
desvantagem. Neste procedimento, o médico vai efetuar o retrocesso do transdutor

a uma velocidade baixa, mas podera administrar os tempos necessarios para exa-
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minar cada secgao do vaso assim como seu critério o determine. A desvantagem
desta forma de retrocesso é a potencial perdida de informacao patoldgica que o
médico pode ter omitido durante o procedimento pela rapida extracao do trans-
dutor e, além, a perda de informacao longitudinal ou volumétrica confiavel. Por
ultimo a revisao do estudo por pares pode ser confusa em quanto ao posicionamento
espacial do cateter para cada momento.

Independentemente do processo de retrocesso, o transdutor estara girando
sobre outro cabo contiguo ao cateter. Durante cada giro de 360 graus, 256 leituras
radiais uniformemente distribuidas (isto é, uma leitura a cada 1,40625 graus) com
256 amostras de diferentes profundidades serao registradas. Deste modo o resul-
tado pode ser interpretado como uma imagem em coordenadas polares de 256 x
256 pixeis? .

Logo, esta imagem ¢é convertida a coordenadas cartesianas para uma visua-
lizacao mais intuitiva da informacao. Esta imagem cartesiana deve apresentar uma
zona central do diametro do transdutor para que a imagem apresentada ao médico
esteja em escala e permita efetuar medigoes corretas.

Por 1ltimo, apds o transdutor alcancar a se¢ao mais proximal do estudo,
o registro de imagens ¢ interrompido e o médico realiza a extracao do cateter,

finalizando o estudo.

2.3.2 Definicoes basicas para medigoes e referéncia

As defini¢oes para medicoes e referéncias apresentadas a seguir estao baseadas
na documentagao (Mintz et al., 2001). As mesmas sao utilizadas para estabelecer
uma linguagem comum com o leitor e ser consistente nos termos utilizados. Além
disso, as defini¢oes e termos que apresentaremos sao padrao para a medicina, por-
tanto, o uso destes transcende a escrita desta dissertagao.

As definigoes referentes as lesoes assim como aos planos de referéncia diferem

4 A resolucdo pode diferir para os distintos equipamentos de ultra-som. A resolucio de 256
leituras radiais por 256 amostras de profundidade foi escolhida por ser as medidas efetivas que
foram utilizadas na atual dissertacao e, ainda, para apresentar ao leitor o volume de dados que
é trabalhado neste tipo de estudos.
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as utilizadas para outros estudos, como por exemplo, as angiografias. Os termos
relacionados a estes tépicos sao apresentados na Tabela 2.1.

Do mesmo modo, ao apresentar medigoes quantitativas ou aspectos qualita-
tivos sobre as estruturas temos termos de entendimento comum, utilizados ampla-
mente para classificar o grau da lesao, realizar comparativas entre pacientes/estudos
ou realizar revisao entre pares de casos médicos. As mesmas sao apresentadas nas
Tabela 2.2 (caso de medigoes quantitativas) e Tabela 2.3 (caso de conceitos quali-
tativos).

Por ultimo uma disseccao das principais tunicas do vaso sanguineo ¢ apre-

sentada para uma imagem IVUS na Figura 2.6.

Termo Definicao

Limen

Area transversal do ltimen Area limitada pela borda luminal.
Diametro minimo do limen Diametro menor através do ponto

central do lamen.

Diametro maximo do limen Diametro maior através do ponto
central do lamen.

Excentricidade do limen Diametro maximo do limen menos
diametro minimo do ldmen dividido
pelo diametro maximo do ltimen.

Area de estenose no ltimen Area transversal de referéncia
do limen menos area transversal
minima do lumen dividido drea

transversal de referéncia do limen.

Membrana eléstica externa (EEM)

Area transversal da EEM Area limitada pela borda da EEM.
Ateroma
Area transversal da placa e média Area transversal da EEM menos

Continua na proxrima pdgina
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Termo

Definicao

Maximo espessor da placa e média

Minimo espessor da placa e média

Excentricidade da placa e média

Porcentagem de placa

area transversal do limen.

Maior distancia entre a borda do
limen e a EEM passando pelo centro
de massa do limen.

Menor distancia entre a borda do
limen e a EEM passando pelo centro
de massa do limen.

Méximo espessor da placa e média
menos minimo espessor da placa

e média dividido pelo maximo
espessor da placa e média.

Area transversal da placa e média
dividido pela area transversal

da EEM.

Calcio

Classificacao

Superficial se a sombra produzida
pelo célcio inicia no 50% mais
superficial da seccao de placa

e média.

Profunda se a sombra produzida
pelo célcio inicia no 50% mais

profundo da seccao de placa e média.

Stent
Area transversal do Stent

Diametro menor do Stent

Diametro maior do Stent

Area limitada pela borda do Stent.
Menor diametro através do centro de
massa do Stent.

Maior diametro através do centro de

massa do Stent.
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Termo

Definicao

Simetria do Stent

Expansao do Stent

Diametro maior do Stent menos diametro
menor do Stent dividido didmetro

maior do Stent

Minima area transversal do Stent comparado
com a area de referéncia predefinida,
podendo ser a area proximal, distal,

maior ou média.

Tabela 2.2: Defini¢oes de medidas quantitativas de uso médico para o estudo IVUS.
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Termo Definicao

Referéncia

Referéncia proximal Sitio com o maior limen proximal a uma
estenose. Pode nao ser o sitio com menor
placa.

Referéncia distal Sitio com o maior limen distal a uma
estenose. Pode nao ser o sitio com menor
placa.

Maior referéncia Maior entre as referéncias proximal e
distal.

Referéncia média da area do limen Média da drea do limen nas referéncias
proximal e distal.

Lesao

Lesao Acumulagao de placa aterosclerdtica em
comparagao com a referéncia predefinida.

Estenose Uma lesao que compromete pelo menos
50% da area transversal do limen.

Pior estenose (T-1) Estenose com menor area transversal de
limen.

Estenose secundaria (T-2, 3, etc.) Estenose com segunda, terceira, etc.
menor area transversal de ltimen.

Tabela 2.1: Definigoes de referéncias e lesoes para o estudo IVUS.

Termo Definicao

Morfologia do ateroma

Placa suave Placa com baixa ecogenicidade, geralmente
produto do alto contetido de lipidios ou tecidos
necréticos.

Placa fibrosa Placa com ecogenicidade intermédia. Para maior
tecido fibrotico, maior sera a ecogéneses.

Calcificada Placa com ecogenicidade alta seguida de um
arco de sombra produto da reflexao total do
som.

Misturada Placa que contém mais de um subtipo actstico,

e.g., placa “fibrocalcificada”ou “fibrolipidica”.

Disseccao do vaso

Intimal Limitada pela intima ou ateroma, e nao
pertencente a média.

Medial Estende-se dentro da média.

Adventicial Estende-se a partir da membrana elastica
externa.

Tabela 2.3: Definigoes relacionadas a conceitos qualitativos para o estudo IVUS.
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Figura 2.6: Tunicas constituintes do vaso sanguineo.
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Capitulo 3

Filtragem do sinal IVUS

As sonografias, ou imagens geradas a partir de ultra-som, sao amplamente
utilizadas na medicina como ferramenta de diagnodstico e guia em numerosas in-
tervencoes. As vantagens que levam a sua popularidade sao seu baixo custo, sua
natureza nao ionizante e, também, a particularidade de poder distinguir diversos
materiais constituintes da zona escaneada. Porém, como foi apresentado no Capi-
tulo 1, possuem uma alta taxa de ruido respeito ao sinal (SNR, Signal Noise Ratio)
produzida pelo Speckle Noise. Este deterioro da qualidade, dificulta a interpretagao
das imagens, induz duvida sobre as estruturas presentes e as vezes, nao permite
um estudo conclusivo.

No campo da computacao que assiste aos médicos para o calculo de indices,
identificacdo de materiais, reconstru¢ao 3D/4D das zonas escaneadas ou outros
modos de melhora na apresentacao dos dados, os algoritmos sofrem um aumento
na sua complexidade devido a terem que lidar com o deterioro nas estruturas que
se estao analisando. Deste modo, a remog¢ao do ruido é uma etapa necessaria
ou, no minimo altamente desejavel, para alcancar uma maior eficacia no auxilio a
medicina através de procedimentos baseados em computacao cientifica.

Além destes problemas, soma-se a presenca de estruturas nao desejadas a-
presentadas nas imagens [VUS, tais como artefatos produto da presenca do cabo
guia, cones de sombra dados pela presenca de calcio em artérias lesionadas, mar-

cas de medicoes fixadas na gravagao do estudo, padroes de ruido produzidos pelo
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escoamento sanguineo, movimento intrinseco da atividade bioldgica do paciente,
dentre outras.

Portanto, a seguir neste capitulo analisaremos primeiro o impacto e trata-
mento para as diferentes estruturas que deterioram a imagem. Logo, estudaremos
com maior detalhe uma técnica para lograr a reducao do ruido preservando as es-
truturas de interesse. Finalmente apresentaremos e analisaremos os resultados da

aplicacao do filtro desenvolvido.

3.1 Artefatos em imagens IVUS

Os artefatos apresentados neste tipo de imagens dificultam ou interferem
na identificagdo de estruturas de importancia tais como o limen e a membrana
elastica. A remocao dos mesmos nao é sempre viavel dado que a incidéncia que
tém na imagem pode ser tao grande que resulta impossivel recuperar ou reconstruir
a informacao faltante. Porém, o fato de identificd-los permite descarté-los nos
processamentos posteriores, evitando assim resultados errados ou imprecisos.

Os artefatos identificados como potencialmente nocivos para os estudos IVUS
foram: (i) o artefato do anel central (ring-down artifact (Mintz et al., 2001)), (ii)
o artefato induzido pelo cabo guia (guide wire artifact (Mintz et al., 2001)) e (iii)
as marcas de medi¢oes introduzidas pelo usuario.

As sombras produto das calcificagoes podem ser tratadas de modo similar ao
artefato relacionado ao cabo guia, mas nao foi analisado dado que nao constituira
uma dificuldade no decorrer deste trabalho. Por ultimo, o ruido induzido pelo

escoamento sanguineo serd tratado junto com o speckle noise da imagem.

3.1.1 Artefato produzido pelo cabo guia

O estudo IVUS consiste em introduzir um cateter no interior dos vasos coro-
narios para realizar o ultra-som. Para realizar este processo é preciso da utilizacao
de um cabo guia que leve o cateter até a area de estudo. Uma vez alcancado o local

o transdutor realiza a emissao/leitura do ultra-som mediante a técnica pullback,
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isto é, retrocedendo sobre seu eixo. Ao efetuar esta tarefa, o cabo guia esta exposto
na zona onde ¢ realizada a sonografia e o mesmo é registrado.

A presenca deste cabo impede que seja escaneada toda a secao atras dele, o
que produz uma faixa cega no estudo. Além desta perda de informacao também
induz um artefato externo a conformacao biolégica do vaso e, portanto, é desejavel
identifica-lo para a remocao ou omissao nos calculos de processamento posteriores.

A vantagem para a identificacao deste artefato é que o padrao de eco que
produz é muito similar em todo o percurso em que a sonografia é efetuada e, além,
é diferente dos padroes produzidos pelos tecidos bioldgicos.

Deste modo é proposto utilizar a correlagao para procurar o padrao corres-
pondente ao artefato do cabo guia. O valor dele mede a dependéncia estatistica
entre duas variaveis, deste modo tomando cada padrao como uma variavel é espe-
rado que dois padroes similares tenham uma alta correlacao. Logo, a correlacao é

definida como
El(X —pux) (Y — py)]
Ox 0Oy

T =

onde X e Y sao as imagens dos padroes, - denota produto escalar entre vetores,
lx € py sao as médias dos vetores X e Y respectivamente e ox e oy sao os desvios
padrao dos vetores X e Y respectivamente.

O procedimento inicia com a conversao da imagem a coordenadas polares
tomando como ponto de origem no sistema de coordenadas polar o ponto central da
sonografia em coordenadas cartesianas (Figura 3.1). A continuagao determinamos
a quantidade N, de angulos que registraremos e assim geramos uma imagem de
N, x % onde N, é o diametro da sonografia em coordenadas cartesianas. O NN,
otimo sera igual a quantidade de leituras efetuadas pelo transdutor na formacao
de cada plano da sonografia.

A sonografia em coordenadas polares permite uma identificagao mais simples
do artefato induzido pelo cabo guia. Dado que no plano cartesiano o artefato era

um cone com cuspide no centro e se estende até o final, logo, em coordenadas

polares serd uma regiao vertical tal como ¢ indicado na Figura 3.2.
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Figura 3.1: Conversao da sonografia em coordenadas cartesianas para coordenadas
polares.

Figura 3.2: Artefato do cabo guia marcado na sonografia em coordenadas carte-
sianas (esquerda) e em coordenadas polares (direita).
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O método de identificacao precisa que o usuario indique o artefato no primeiro
plano da sonografia, por exemplo, mediante a selecao da regiao do artefato nas
coordenadas polares. Logo para cada plano 2D do estudo sonografico, é percorrida
a imagem no sentido horizontal calculando a correlagao com a amostra, mas sé nas
vizinhancas da posicao do artefato no quadro anterior. Esta medida é levada pelo
fato de que o cabo guia nao tera movimentos abruptos na sua posi¢ao dado que os
quadros sao uma sequéncia temporal suficientemente perto uns dos outros devido
a baixa velocidade de retrocesso do cateter. Deste modo nao se realizam calculos
desnecessarios.

Um aspecto que € necessario salientar é que a imagem em coordenadas polares
tem periodicidade, isto é, os pixeis da primeira coluna sao considerados adjacentes
aos situados na ultima fila. Este aspecto, além de modelar melhor a fisica envolvida,
simplifica a tarefa de detectar o artefato quando se encontra nas proximidade do
inicio ou fim da sonografia em forma polar.

A identificacao proposta foi testada para em dois estudos sonograficos IVUS
com 2391 e 3583 imagens respectivamente. Em ambos estudos foi possivel identi-
ficar a posicao do cateter para todos os quadros. A Figura 3.3 apresenta alguns
quadros nao adjacentes do primeiro estudo com o célculo da correlacao nas vi-
zinhangas da janela no quadro anterior. E importante notar que o maximo local
da correlacao sempre é mantido na posicao do artefato devido as caracteristicas
particulares de seu eco que sao diferencidveis dos ecos originados nos materiais
biolégicos circundantes. O exito nestes dois estudos permite validar a robustez do

método.

3.1.2 Artefatos produzido pelo calcio

O célcio tem a caracteristica actistica de refletir quase completamente a onda
sonora gerada pelo transdutor (ultra-som entre 20 MHz - 45 MHz segundo o equipa-
mento). Ao produzir uma reflexdo quase total, a intensidade de onda sonora que

segue o percurso apos dito material é baixa o que produz que as posteriores re-
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Figura 3.3: Identificacao do cabo guia para 4 sonografias com 5 quadros de dife-
renga entre elas. Abaixo é apresentado o grafico do calculo da correlagao da sono-
grafia cujo maximo indica a posicao do artefato. A area em que é calculada a
correlagao corresponde a vizinhanga da solugao no quadro anterior.
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flexoes nao sejam registradas. Isto gera uma sombra na sonografia que permite
distinguir facilmente este material.

Este artefato guarda caracteristicas comuns com o artefato do cabo guia.
Ambos efetuam um bloqueio do ultra-som para os transdutores préximos ocasio-
nando perda de informacao. A diferenca principal para sua distinc¢ao é o posiciona-
mento. O cabo guia sempre se encontra no limen préximo ao transdutor, por esse
motivo o artefato é um cone centrado na origem. Por outro lado, o céalcio é loca-
lizado dentro de uma capa de ateroma compreendida entre o limen e a membrana
elastica externa. Isto tltimo produz que o artefato seja um quadrilatero como é
apresentado na Figura 3.4.

A identificacao do calcio a partir das caracteristicas da imagem nao apresenta
nenhuma melhora para os objetivos deste trabalho, portanto nao é tratado nesta
etapa de filtragem. Estratégias para identificd-lo podem ser derivadas do caso

apresentado na subsecao anterior.

3.1.3 Marcas de medicao

As marcas de medi¢ao permitem ao médico ou radiélogo ter nocao das mag-
nitudes e proporcoes que estd visualizando no momento do estudo. Porém, o
processamento computacional de distancias e medigoes é efetuado a partir do valor
de escala do pixel (e.g. 1 pixel = 0,01 mm). Deste modo estas marcas de medigao
nao sao tuteis e ainda nao conformam parte da leitura do ultra-som, portanto, é
desejavel remove-las.

Estas marcas sao situadas sempre nos mesmos pixeis para cada quadro da
sonografia, logo, o reconhecimento deles no espaco nao é necessario. Simplesmente
sao indicadas estas posi¢oes no método de remocao. O problema que surge é o que
valor de intensidade sera adotado pelos pixeis que compunham as marcas.

O resultado desejavel na escolha destas intensidades seria que guardassem
uma homogeneidade respeito as estatisticas locais, para nao ser identificadas como

bordas na etapa de segmentacgao. Deste modo se estudaram trés possiveis valores de
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Figura 3.4: Sonografia IVUS apresentando o artefato induzido pela presenca de
calcio.
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substituicao representativos da estadistica vizinha: a média, a moda ou a mediana.

Logo o céalculo destes indices precisaram da declaragao de uma vizinhanga
retangular W (M vizinhos x N vizinhos) centrada na marca a remover para uma
imagem u. Tomando esta notacao, a formulagao matematica para o céalculo da

média estatistica sera

Umean = ﬁ Z U(’f])

new
Por sua vez, o calculo da mediana proposto, ordena em forma crescente (mas
poderia ser decrescente sem alterar o resultado) os elementos da janela de modo
que o elemento central da mesma corresponde a mediana, isto é, o elemento na
posicao W ((M 4+ 1)/2, (N +1)/2). Além disso, se M ou N sao pares, a mediana

sera a média dos elementos centrais. Formalmente

Umedian =
§
W(@, % , M, N impares
M+1 N M+1 N+2
W(T+ 3>+W(_ T+) M impar, N par
2 Y Y
= WM N_ +W M N+1
(5 ) 5 (5 :) , M par, N impar

+
[\

2

WL 5) + WERR 5) + WL + WER )
4 ) M

Por fim, para o calculo da moda se enumerarao todas as intensidades de
pixel presentes na janela W, junto com a quantidade de ocorréncias de cada um.
A intensidade mais ocorrente sera finalmente o valor da moda.

Na Figura 3.5 sao apresentados os resultados utilizando uma janela de 40 x40
pixeis centrada na marca (excluindo os pixeis da marca) que determina a vizinhanga
sobre a qual sao determinados os valores estatisticos. E imediato advertir que a
utilizagao da moda induz uma heterogeneidade respeito a seu entorno que nao
¢é desejavel e, portanto, esta alternativa é descartada. Por outro lado, tanto a

mediana como a média oferecem resultados aceitaveis com valores muito similares.
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Imagem IVUS original Imagem IVUS adotando média

Imagem IVUS adotando mediana Imagem IVUS adotando moda

Figura 3.5: a) Sonografia IVUS original b) Sonografia IVUS com remocao das
marcas de medigao via média, ¢) mediana e d) moda, organizadas em ordem lexi-
cografico.
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A modo de determinar qual destas duas alternativas aceitdaveis utilizaremos
nas filtragens posteriores, estudamos as eficiéncias. Aplicamos a remocao de mar-
cas de medigao para um volume de 512 x 512 x 200 (composto por dados ponto
flutuante de doble precisao, isto é, de 64 bits) no entorno Matlab utilizando as
bibliotecas otimizadas da linguagem. A Figura 3.6 apresenta os tempos de demora
para remover as marcas em cada um dos 200 planos (imagens) do volume com cada
algoritmo. Os resultados mostraram que a resolugao via média é aproximadamente
2.77 vezes mais rapida (razao entre o tempo médio da mediana e da média) que
utilizando a mediana. Portanto, optaremos pela utilizacao da remocao das marcas
pelo algoritmo baseado na média da vizinhanca.
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45+ b
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2r 4
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# de imagem

Figura 3.6: Tempo de demora para a remog¢ao das marcas de medigao com (verde)
célculo da mediana local e (azul) cdlculo da média local.

3.1.4 Artefatos do anel central e secoes da visualizagao

Os artefatos de anel central (ring-down artifact) estao presentes em todo tipo

de imagem IVUS. Estes sao observados como anéis brilhantes sobre a superficie do
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transdutor e imediatamente uma zona obscura. Estes sao formados pelas oscilagoes
acusticas das altas frequéncias sobre a superficie do transdutor e pode levar a
ocultar informagao relevante no campo proximo de observagao.

Algumas melhoras no campo da eletronica foram introduzidas para diminuir
dito artefato, como é o caso da compensacao do ganho no tempo (TGC) que reduz
a area de impacto deste artefato, mas de igual modo pode ocultar informacao na
area melhorada. Também existe a alternativa de remocao digital do mesmo com
uma mascara de referéncia, mas tem as mesmas consequéncias.

Uma alternativa mais rapida, igualmente eficiente e que facilitara os seguintes
processamentos é a remocao desta zona da imagem na sua forma polar. O processo
é apresentado na Figura 3.7. Consta simplesmente da remover as primeiras 45 filas
da imagem que correspondem ao cateter e o artefato (ambos objetos desnecessarios

no processamento).

Imagem IVUS em coordenadas polares com anel central

Figura 3.7: Sonografia IVUS em coordenadas polares original e com a remocao do
anel central (Down-ring).

E importante notar que a inclusao desta zona sera precisa para o calculo de
medic¢oes na imagem depois dos processamentos, dado que permitem representar

a area transversal do vaso em escala.
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3.2 Filtragem do speckle noise via OSRAD

O speckle noise é a principal fonte de deterioro para as sonografias e, parti-
cularmente, para a sonografia [IVUS. Como foi explicado no Capitulo 2, este ruido
multiplicativo é dado por multiplos fatores inter-relacionados que impede trata-los
independentemente.

Na literatura encontram-se numerosos enfoques para a reducao deste ruido
caracteristico. Estes podem ser classificados principalmente em cinco categorias:
métodos estatisticos locais, métodos de wavelets, métodos bayesianos, métodos
geométricos e métodos de difusao anisotrépica.

Os primeiros métodos em tratar esta problemética foram os estatisticos locais
e estao intrinsecamente relacionados com o processamento de imagens de radares
(Synthetic Aperture Radar ou simplesmente imagens SAR). Por isto, também sao
encontrados na literatura como métodos SAR. Os filtros de Lee (Lee, 1980), Frost
(Frost et al., 1982) e Kuan (Kuan et al., 1987), foram os primeiros nesta area,
mas nao oferecem um suavizado da imagem, nem um realce notério (Finn et al.,
2011). Posteriores melhoras a estes filtros foram apresentadas em (Lopes et al.,
1990). Também foram utilizados filtros para ruido aditivo (Sekko et al., 1999),
pre-processando as imagens com um enfoque homomorfico que converte o ruido
multiplicativo do Speckle Noise em aditivo como é apresentado em (Jain, 1989) ou
(Michailovich e Tannenbaum, 2006).

A segunda categoria de filtros faz uso da transformada Wawvelet aproveitando
as propriedades de esparsidade e multi-resolucao das imagens no dominio. Nestes
métodos o ruido é adjudicado aos coeficientes da transformada correspondentes as
maiores frequéncias espaciais, e por técnicas de soft/hard thresholding os mesmos
sao removidos. Filtros desenvolvidos nesta dire¢ao como (Zong et al., 1998), (Pi-
zurica et al., 2003) e (Bao e Zhang, 2003), apresentam melhores resultados em
linhas gerais que os filtros SAR. Em particular, (Yue et al., 2006) apresenta um
dos melhores resultados na literatura atual fazendo uso deste enfoque combinado

com difusao anisotropica.
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Os enfoques de métodos bayesianos e geométricos tiveram menos repercussao
nao aportando vantagens sobre os outros métodos. Podem ser citados como e-
xemplos destas categorias os filtros propostos em (Achim et al., 2001) e (Crimmins,
1985) respectivamente.

Por 1ltimo temos os métodos de difusao anisotrépica. Nestes, é aplicada uma
equagao da difusao térmica sobre a imagem onde o fluxo de calor é anisotrépico
em funcao das caracteristicas do gradiente e o tensor de estrutura local. O método
apresentado por Perona-Malik (Perona e Malik, 1990) com uma simples fungao de
anisotropia que sé dependia do médulo do gradiente, foi adotando um comporta-
mento mais complexo em (Yu e Acton, 2002), (Aja-Fernandez e Alberola-Lopez,
2006) e (Krissian et al., 2007) pela incorporagao de estatisticas locais e caracteris-
ticas do tensor de estrutura no célculo da anisotropia.

Em particular, o filtro Oriented Speckle Reducing Anisotropic Diffusion (OS-
RAD), introduzido por Krissian et al. (Krissian et al., 2007), permite a filtragem
do ruido multiplicativo sem precisar de pre-processamento. Ainda mais, estu-
dos comparativos em (Krissian et al., 2007) e (Finn et al., 2011), apresentam a
superioridade deste método para resolver o Speckle Noise sobre muitos outros,
situando-o entre os mais efetivos para tratar a problematica. Por estas razoes, o

mesmo serd adotado para a reducao do ruido no presente trabalho.

3.2.1 Formulacao matematica

O método OSRAD orienta o fluxo de uma equacao de difusao anisotropica
em diregoes escolhidas segundo a analise de estruturas geométricas, em particular,
estruturas locais de segunda ordem. Esta andlise utiliza uma versao suavizada
da imagem que apresenta um menor grau de descontinuidades e ruido de alta
frequéncia com o objetivo de caracterizar melhor as estruturas.

Assim, seja uma imagem D-dimensional, u, sua versao suavizada,u,, sera

y = — 1 exp <—W) (3.1)

(2mo?)2 202

obtida como
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correspondente a convolucao da imagem com o kernel Gaussiano de desviacao
estandar o. Este filtro Gaussiano atua como um filtro passa-baixa (Jain, 1989), o
que permite obter o resultado desejado. Em particular a imagem apresentard uma
menor quantidade de baixas frequéncias (um suavizado maior) quando o parametro
o seja aumentado.

Por sua vez, como é proposto em (Krissian, 2002) utilizaremos a base (n*, e}, e})
construida a partir da imagem wu, onde as componentes correspondem, respecti-
vamente, aos vetores unitarios na direcao do gradiente e das curvaturas maxima
e minima. O mecanismo para obter o volume de imagens nesta base, inicia pela

obtencao do primeiro elemento das coordenadas,

Vg
=7 3.2
Vg || (3:2)

e, em seguida, calcula-se a matriz de projecao ortogonal a direcao do gradiente
como

P=1-n"®n" (3.3)

onde I é a matriz identidade. Aplicando a projecao sobre o Hessiano da imagem

suavizada, H,, obtém-se o Hessiano projetado

H' = PH,P. (3.4)

Por fim, poderemos obter as direcoes das curvaturas principais simplesmente como
os autovetores nao nulos do Hessiano projetado (ja que o autovetor nulo estara
associado a direcao do gradiente). Os autovalores em ordem crescente se rela-
cionam, respectivamente, com a direcao do gradiente, a curvatura maxima (e}) e
a curvatura minima (e}).

A base obtida prové informagao sobre as estruturas locais de segunda ordem
na imagem devido ao conhecimento das curvaturas locais. O método de difusao
anisotrépica classico (Perona e Malik, 1990) que permite preservar a presenca de

potenciais bordas pelas caracteristicas do gradiente, é agora estendido podendo,
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além, estabelecer regras para a difusao nas direcoes das curvaturas principais. Este
ultimo aspecto permite discernir entre estruturas tubulares, globulares ou planas
(Frangi et al., 1998; Manniesing et al., 2006; Koller et al., 1995; Sato et al., 1998)
e, em consequéncia, podem ser realcadas e preservadas pelo controle da difusao.

Deste modo, a equacao de difusao anisotropica cléssica definida como

u(x,0) = o
ou P (3.5)
n = div(KVu)

onde K é uma funcao que diminui quando o médulo do gradiente cresce e u e ug
a intensidade do volume de imagens filtrado e original respectivamente; é modifi-
cada generalizando a funcao K de anisotropia por um operador definido na base

(n*, e}, es) obtendo

u(x,0) = o
k. : (36)
Ou = div Cona Vu | + 5 (ug —u) .
ot
Cmin

onde k, Cpnaw € Cmin sa0 as fungoes de anisotropia na direcao do gradiente, da
curvatura maxima e da curvatura minima respectivamente e sao dependentes do
Vu e [ é o coeficiente de preservagao dos dados originais que permite ao esquema
convergir aproximando a imagem original.

Desta forma, o método OSRAD utiliza a equacao de difusdo (3.6) para dis-
tribuir o fluxo das intensidades das imagens nas diregoes principais de segunda
ordem segundo os parametros k, Cnae € Cmin. Para imagens 2-D o filtro so terd
os parametros k e cqng atuando na direcao do gradiente e na direcao tangente ao
gradiente.

E importante destacar que o gradiente correspondente a imagem sera proje-
tado sobre as diregoes principais de uma versao suavizada da mesma, portanto, os

gradientes com altos valores de moédulo gerados pelo ruido ou estruturas diminutas
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(por exemplo as geradas pelo escoamento sanguineo) serao reduzidos e espalhados
nas direcoes de difusao adotadas. Por outro lado, estruturas bem definidas e pre-
sentes nas baixas frequéncias da imagem wu, serao preservadas da mesma forma
que no método anisotrépico classico. Esta caracteristica permite que a escolha do
parametro o determine a escala das estruturas que temos interesse em preservar.
Outro aspecto é a possibilidade de orientar nas dire¢oes das curvaturas prin-
cipais aquela fracao do gradiente da imagem que nao se alinha com sua versao
suavizada. Sabemos por definicdo que a curvatura minima definird a secao mais
homogénea da imagem e, portanto, pode ser desejavel impor um fluxo maior nesta
direcao que na dire¢gao da curvatura maxima, com o fim de recuperar bordas mais
fracas na filtragem. Por outro lado, fluxos de magnitudes extremadamente dife-
rentes entre ambas curvaturas criard artefatos na imagem resultante, portanto,
estes aspectos deverao estar presentes no estudo de sensibilidade dos parametros

(ver Segao 3.2.3).

3.2.2 Esquema numeérico

A discretizacao do divergente serd o foco principal nesta subsecao dado
que apresentara a peca de maior complexidade no algoritmo que implementara
o método. Inicialmente, para facilitar a notacao, sera utilizada F para denotar o

fluxo anisotrépico definido como

F=|. , Vu. (3.7)

Cmax
Cmin
Logo, o divergente do fluxo para cada voxel serd aproximado como a diferenca
entre o fluxo saliente e o fluxo entrante ao mesmo, portanto, para cada elemento
do volume de imagens, isto é, para cada pixel, pode ser aproximado como a suma
nas trés diregoes cartesianas dos fluxos por uma face menos o fluxo que entra pela

face oposta. Deste modo, o divergente no voxel de posicao x ¢ definido como
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div (F) (x) = Z Z F, (x4 db/2) C;)Fa (x — db/2) (3.8)

a€(z,y,z) be(z,y,z)
onde F, é o fluxo na direcao a nas coordenadas cartesianas. Note-se que a infor-
magcao do fluxo em cada face sera utilizada para o calculo do fluxo duas vezes, uma
vez por cada vizinho que compartilha dita face. Logo, serd desejavel armazenar
estes fluxos compartilhados para reduzir o nimero de operagoes.
A aproximagao do fluxo na face localizada em (x + dx/2), denotado como

F (x + dz/2), é calculado seguindo sua defini¢do em (3.7) como

F(x +dz/2) = Vu(x +dz/2)

Cma;r

Cmin

onde a discretizacao utilizada para aproximar o gradiente Vu, em particular para

a face na posigao (x + dz/2,vy, z), é
Vu(z+dz/2,y,2) = (Ug, uy, u,)

com

1
Uy = % [U(IL’ + dz, y, 2) - U(I,y,Z)}

1
Uy = % [U(l’7 () + dy7 Z) - 'LL(I‘, Yy — dy7 Z)+
tu(z + do,y + dy, 2) — u(z + dv,y — dy, z)]
1

U, = i [u(m, Y,z +dz) —u(x,y,z — dz)+

+u(z +de,y, 2 + dz) — u(z + dz,y, z — dz)].

Este vetor Vu (x + dx/2) deve ser transformado a base (n*, e}, e}) para efe-

tuar o produto com a matriz anisotrépica. Desse modo, é preciso computar o
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gradiente e as curvaturas principais de u, em (& + dz/2) para o qual precisam-se
das derivadas primeiras e segundas. Similarmente ao caso anterior sao calculadas

estas derivadas na face situada em (x 4+ dx/2,y, 2z). A discretizagdo proposta é

1
Uog = % [Ug(x + dl’,y, Z) - UU(ZE,% Z>]

1
Ugy = M [ua(xay + dya Z) - uo(:v,y - dy7 Z>+

tuo(z + do,y + dy, 2) — up(z + dz,y — dy, z)]

1
= Tds.

Ug s Uo(,y, 2+ dz) —uy(z,y, 2 — dz)+

tug(z + da,y, z + dz) — u,(z + dz,y, 2 — dz)].

1
Ug gz = W[ud(x_{_ deaya Z) - UO(ZL‘,y, Z)_

—(up(z + dz,y, 2) — us(z — dz, y, Z))}

Uoay = 5 g gy o (@ 4.+ s 2) = o,y + dy, )=

—(uo(z 4+ dr,y — dy, 2) — ug(z,y — dy, 2))]

1
Yooz = 577 [ug(x +dx,y, 2+ dz) — us(x,y,z + dz)—

—(uo(z + dz,y, z — dz) — ug(z,y, 2 — d2))]

1
oy = gz (o (02 + Y, 2) = 2,4, 2) g,y = dy 2)+

g (z + d,y + dy, 2) — 2uq(x + dz,y, 2) + us(z + do,y — dy, 2)]
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1

Ugy, = W[Ua(x,y +dy,z+dz) —u,(x,y, 2z + dz)—

_(Ucr(%y + dy7 &= dZ) - UG<.T,y7 &= dZ))}

1

Uozz = 5 7.9 [ua(xayv Z+ dZ) - QUU(Ia Y, Z) + ua(xa Y,z — dZ)+
2dz?

tug(z + da,y, z + dz) — 2u,(z + do,y, 2) + us(z + dz,y, 2 — dz)].

Desta discretizagao é obtido o gradiente unitario de n* em (x + dz/2,vy, 2)

segundo (3.2) como

~ Vug (v +dx/2,y,2)
| Vu, (x4 dz/2,y,2)|

N (z+dr/2,y,2)

onde Vu, (v + dr/2,y,2) = (Ugy, Yoy, Uos)-

Para o cdlculo das curvaturas principais em (z + dx/2,vy, z) calcula-se H’
nesse ponto segundo as equagoes (3.3) e (3.4).

Os autovalores deste Hessiano, H', serao ordenados em forma crescente (|| <
|A2] < |A3]) de forma que os autovetores associados se corresponderao ao gra-
diente (n* (z + dx/2,y, z)), a curvatura maxima (e} (z + dz/2,y, z)) e a curvatura
minima (e} (x 4+ dz/2,vy, 2)), respectivamente. E desnecessério calcular o primeiro
autovetor dado que foi obtido nos cédlculos intermediarios.

Com os elementos da base calculados na posigao (x + dx/2,y, z) é calculado

o fluxo F (z 4+ dz/2,y, 2) como

F(z+de/2,y,2) = (Vu- (", e1,€3)) (¢ +dx/2,y,2) =

Cmax

Cmin
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= (F,, Fy, F,) (v +dx/2,y, 2)

componentes que serao efetivamente utilizadas no cédlculo da divergeéncia.
Analogamente serao calculados os fluxos para as restantes cinco faces e, pos-

teriormente, serd calculado o divergente em (3.8).

ou

Finalmente, para obter o esquema numérico, discretizamos 3¢

CcOo1mo

ou  u™ —aum

onde n indica o passo de tempo de u. O primeiro passo de tempo particularmente
ser4 o volume original de imagens, isto ¢, u° = uo.
Tendo as discretizagoes (3.8) e (3.9), e rescrevendo a equagao apresentada

m (3.6) na forma discretizada obtém

n+1 u™

F(x+db/2 x —db/2
Z Z +/)b o ( /2)

a€(z,y,2) be(z,y,2)

Observe que o presente método é explicito. A forma final da expressao para

o calculo de u™*! resulta

=u"+dt Z Z (@ +dbj2) - 7 Fo (@ = db/2) + dtB(ug — u").

a€(z,y,z) be(x,y,z)

(3.10)
Finalmente a equacao (3.10) é a equagao de evolugao que sera utilizada para aplicar

o filtro OSRAD.

3.2.3 Estudo de sensibilidade dos parametros

Os parametros emergentes do esquema numérico permitem instanciar o filtro
OSRAD para um diverso conjunto de imagens. Com o objetivo de obter um filtrado

que respeite as estruturas a preservar e a diminuicao do ruido, deve-se efetuar uma
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analise do comportamento independente e grupal destes parametros.

Em primeiro lugar, estd a escolha de uma imagem suavizada, u,, segundo a
notacao anterior, que determinard a construcao das bases locais para cada pixel.
As zonas homogéneas nestas imagens suavizadas, terao uma filtragem baixa pela
nulidade dos autovetores, em consequéncia uma imagem excessivamente suavizada
produzira uma baixa difus@do no método. Em contrapartida, uma imagem sem
filtragem fara que o ruido seja confundido com estrutura de interesse e, portanto,
obteremos uma difusdo menos efetiva. Uma apreciacao da sensibilidade deste
parametro sobre o estudo IVUS ¢é apresentada na Figura 3.8. Dada a natureza
local e pontilhada do ruido no ultra-som (a spread point function tende a um
pixel) valores baixos de o (¢ < 1) nao identificam ao ruido como estrutura devido
a heterogeneidade da sua vizinhanca e portanto estes valores sao os 6timos para a
filtragem.

Por outra parte temos os parametros associados a difusao do fluxo de in-
tensidade. A propagacao nas direcoes da base local apresentada sera regida pelas

fungoes k, Cpaz € Cmin, as quais foram escolhidas segundo (Krissian, 2002) como

k(z) = exp (— (%)2) (3.11)

Cmam(x) = Rmaz (312)

Logo, o conjunto de parametros que governa a difusao sera 9, Kjez € Kmin. Nas
Figuras 3.9, 3.10 e 3.11 sao apresentadas as filtragens resultantes para a variagao
de cada um destes parametros de maneira independente dos outros.

A analise espacial dos autovetores mostra que ao ser aplicado este filtro na
sequéncia de imagens, estes tendem a se alinhar em diregoes especificas (Figura
3.12). O gradiente e a curvatura maxima tendem a se situar na dire¢do normal e

tangente as bordas (principalmente da membrana eldstica externa) dentro de um
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Figura 3.8: Geracao da imagem suavizada, u,, com valores do parametro ¢ =
0.1, 1, 2, 4, 8 e 16 em ordem lexicografico.
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Figura 3.9: Filtragem com valores do parametro 0 =1, 2, 4, 8, 16 e 32 em ordem
lexicografico com parametros ke = 0.4 € Kpin = 0.75 fixados.
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Figura 3.10: Filtragem com valores do parametro k.. = 0.2, 0.4, 0.6 ¢ 0.8 em
ordem lexicografico com parametros § = 20 e K,,;,, = 0.75 fixados.
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Figura 3.11: Filtragem com valores do parametro k., = 0.2, 0.4, 0.6 ¢ 0.8 em
ordem lexicografico com parametros § = 20 € Kp,q, = 0.4 fixados.
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mesmo plano transversal do volume. Em quanto a curvatura minima, a mesma
procura a direcao normal as imagens que compoem o volume e, em consequeéncia,
brinda comunicacao entre as imagens que compoem o volume do estudo IVUS.
Esta informacao serd fundamental para realcar bordas em planos movimentados

pelo batimento cardiaco.

Figura 3.12: Alineagao das componentes da base (n*, e, e}) nas proximidades da
parede arterial.

Uma escolha incorreta destes parametros pode provocar problemas na difusao
do método (Figura 3.13). No primeiro caso, a difusdo na direcao da curvatura
minima ¢é baixa ou nula. Isto produz bordas falsas desnecessarias em uma imagem
do volume pela falta de comunicacao com imagens adjacentes, o que acrescenta
incerteza das verdadeiras bordas. Outro caso se produz quando a difusd@o nas
direcoes do gradiente e da curvatura méaxima é baixa. Logo, a informacao das
bordas das imagens vizinhas nao sao suavizadas e produzem artefatos. Portanto, a
difusao entre imagens do volume deve ser coerente com a difusao local nas mesmas
para garantir um comportamento correto do método.

Por 1ltimo, temos o coeficiente de preservacao (3, que é inversamente propor-
cional ao nivel de difusdo perceptivel sobre a imagem filtrada (Figura 3.14). Baixos
valores deste parametro produzem uma filtragem eficiente, mas também perda de
estruturas, portanto é desejavel utilizar o valor menor que preserve as estruturas

de interesse.
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Figura 3.13: (Acima esquerda) Imagem sem filtragem; (Acima direita) Imagem
filtrada desejada; (Abaixo esquerda) Filtragem com parametros 6 = 5, Kyap = 0.1
e Kmin = 0, apresenta falta de difusao inter-imagem; (Abaixo direita) Filtragem
com parametros 0 = 5, Kpaer = 0.1 € Knn = 1, apresenta falta de difusao intra-
imagem.
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Figura 3.14: Filtragem com valores do parametro =0, 0.2, 0.4, 0.6, 0.8 e 1 em
ordem lexicogréfico.
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3.2.4 Casos experimentais

Os estudos IVUS utilizados para efetuar a filtragem foram fornecidos pelo
equipe do Departamento de Cardiologia da Clinica Médica pertencente a Faculdade
de Medicina da Universidade Federal de Rio de Janeiro. Todos estes sao estudos
de ultra-som intra-coronério (USIC) sincronizados com o electrocardiograma e as
angiografias biplanas associados ao procedimento.

Todos os estudos foram adquiridos com um cateter 40 MHz Atlantis® SR Pro
Catheter em uma estacao iLab® Ultrasound Imaging System de Boston Scientific
Corporation utilizando o software iLabSCU (pertencente a iLab versao 1.3). Na
adquisi¢ao, o retrocesso é efetuado por pullback mecanico a 0.5mm/s capturando
30 quadros por segundo (distancia entre quadros aproximadamente 0,016 mm).
A resolucao de cada imagem ¢é 512 x 512 pixeis, cada um com um tamanho de
0.018mm x 0.018mm. A faixa dinamica da imagem foi ajustada por compressao
logaritmica a uma quantizagao de 256 niveis (imagem de tons de cinza), portanto
cada pixel é codificado com 8 bits.

Os volumes de imagens foram pré-processados antes da filtragem pelos méto-
dos de remocao de anel central e marcas de medicao, apresentados nas segoes an-
teriores, com o objetivo de erradicar estruturas externas a configuracao do vaso
coronario. Por outra parte, dado que as imagens cartesianas foram construidas a
partir de uma interpolagao de uma adquisi¢ao em coordenadas polares, ha uma dis-
tor¢ao no ruido pontilhado original (Speckle Noise). Por esta razao é conveniente
converter o volume de imagens, uma vez mais, a coordenadas polares e assim tratar
o ruido de forma coerente com o modelo OSRAD.

Uma vantagem derivada deste 1ltimo processo é a reducao do volume de
dados a filtrar. Sabendo que o cateter captura 360 leituras radiais de 256 valores
para a construcao de cada imagem, a conversao polar gerara imagens de 360 x 256
pixeis em substitui¢ao, resultando em uma reducao do tamanho de =~ 35, 156% no
volume total.

Na filtragem, os parametros utilizados foram iguais em todos os estudos:
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passo de tempo dt = 0.05, suavizado Gaussiano con ¢ = 0.7, limiar da funcao
gradiente § = 20, coeficientes de curvatura maxima e minima K,,q; = 0.4 € Kypin =
0.75, coeficiente de preservagao [ = 0.05 e 40 iteracoes do algoritmo. O tempo
de execucao aproximadamente é de 30s por iteracao para volumes de 512 x 512 X
100 voxels em um thread exclusivo de um processador Intel® Core i5 M450 de
2.40GHz. O algoritmo pode ser adaptado facilmente para ser paralelizado com
uma granularidade de uma imagem por cada thread.

Para a visualizacao dos resultados (Tabela 3.1) foram escolhidas imagens que
apresentaram lesoes devido a presenca de uma variada configuragao de materiais.
Por exemplo, na Tabela 3.1(a) ha presente um stent no limite do limen e em Tabela
3.1(d) ¢ possivel visualizar uma bifurcacao. Por outro lado, para avaliar o grau de
preservacao das estruturas foram tomadas as imagens com menor movimentagao
(correspondente ao instante anterior & onda P no electrocardiograma) e com maior
movimentagao (correspondente ao instante da onda S) onde as estruturas perdem
enfoque.

Em todos os casos detalhados anteriormente as estruturas sao conservadas
e, além disso, ha uma diminuicao do ruido importante. O interior do limen é
altamente homogeneizado para todos os casos o que facilita a visualizacao da placa.
Por outro lado, o stent e a bifurcagdo no caso movimentado recebem um realce
respeito a imagem original.

O ruido extraido da imagem também ¢é uma informagao interessante nestes
resultados. Na Tabela 3.2 é revelada uma correlacao entre o ruido e os tecidos
da membrana elastica externa e da adventicia. O ruido gerado nestes tecidos é
espacialmente homogéneo sendo sua presenca baixa na membrana elastica externa

e alta na adventicia proximal.

3.2.5 Conclusoes

O método OSRAD permite um aumento da Signal-Noise Ratio (SNR) nao

sO0 pela diminuicao do ruido mas também por brindar um realce em bifurcacoes
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Pre-Onda P Onda S

d)

Tabela 3.1: Resultados da filtragem via OSRAD em dois instantes temporais: pré-
Onda P (didstole cardiaca) e Onda S (sistole cardiaca). a) Estudo PD6118II; b)
Estudo PDATNS83P; ¢) Estudo PDP7INUC; d) Estudo PDWDPAAY.
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Pre-Onda P Onda S

)

Tabela 3.2: Resultados da filtragem via OSRAD do estudo PD6118II em coor-
denadas polares para dois instantes temporais: pré-Onda P (didstole cardiaca) e
Onda S (sistole cardiaca). a) Imagem original ug; b) Imagem filtrada u; ¢) Ruido
multiplicativo relativo & imagem filtrada (n = ug/u); d) Média de n; e) Desviagao
estandar de n.



e outros elementos presentes na imagem como os stents. O mesmo filtro pode
ser aplicado em outros estudos de ultra-som via uma simples reconfiguracao dos
parametros relacionados as geometrias das estruturas de interesse. Esse parame-
tros, com esses valores particulares, tém sido escolhidos aqui por caracteristicas
geométricas intrinsecas dos vasos sanguineos (curvatura minima alinhada com a
direcao normal da imagem e curvatura maxima alinhada na direcao tangente a
borda e sobre o plano da imagem). Por exemplo, imagens do &trio ou do ventriculo
cardiaco apresentariam curvaturas alinhadas em diferentes direcoes por nao se
corresponder com uma estrutura tubular como no caso anterior.

Uma caracteristica importante deste método para IVUS é o fato que pres-
cinde de reconfigurar os parametros entre diferentes estudos. Lembre-se que em
todos os estudos da segao anterior tem-se utilizado o mesmo grupo de parame-
tros. Isto permite uma automatizacao completa da etapa de filtrado para estudos
adquiridos com um mesmo equipamento.

Estudos acerca de estatistica do ruido mostram como o mesmo esta co-
rrelacionado com determinados tecidos. Esta caracteristica pode ser utilizada para
a caracterizacao destes materiais ou para prover informacgao para real¢a-los ou

detecté-los.
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Capitulo 4

Segmentacao de imagens IVUS estaticas

via contornos ativos

A segmentacao da parede do vaso coronario em estudos IVUS tem uma alta
importancia na analise das cardiopatias e na sua intervencao, tanto no planeja-
mento cirurgico, como no monitoramento pés-operatorio do paciente. Esta im-
portancia é adquirida pela capacidade de visualizar tanto estruturas morfologicas
quanto patoldgicas em uma secao transversal do vaso, podendo assim analisar lesoes
ou posicionamento de stents de uma forma nao viavel por meio de outros estudos
como angiografias.

Porém, as avantagens nao ficam restritas s6 aos usos tradicionais deste es-
tudo. Uma segmentacao acurada dos vasos coronarios permitiria a obtencao de
geometrias vasculares de maneira a realizar simula¢oes hemodinamicas (ver Capi-
tulo 8), as quais apresentariam para os médicos um novo conjunto de ferramentas
de analise. No ambito académico estas andlises também aportam um melhor en-
tendimento e visualizacao da a¢ao do sangue no interior do vaso, visando entender
como o mesmo pode prejudicar as lesoes existentes.

Outro conjunto de simulacoes que disponibilizara a segmentacao sao as rela-
cionadas com a interacao fluido-estrutura. O rompimento de uma lesao formada
pela acumulacao de placa nas paredes do vaso corondrio, deixa livre materiais co-
agulantes no torrente sanguineo produzindo trombos que podem bloquear o passo

de sangue a territorios vasculares especificos. Este fenomeno é a maior causa de
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mortalidade nos paises desenvolvidos derivando em acidentes cérebro vasculares
(ACV) ou infartos de miocérdio, dentre outros. Esta motivacao leva a necessidade
de estudar, predizer e reduzir a possibilidade de rompimento neste tipo de lesoes.
As simulacoes de interagao fluido-estrutura sao um pilar importante para estas
necessidades. Descrever como o sangue esta interagindo com uma lesao em um
paciente especifico permite estudar o risco da sua situacao particular. No planeja-
mento cirirgico, pode se simular a aplicagao de stents para predizer o impacto que
o mesmo teria sobre a lesao e assim optimizar a localizacao e os efeitos desejaveis.
No pés-operatorio, permitiria um monitoramento mais efetivo pela informagao res-
peito & interagao entre o sangue, o stent e a lesao. Além disso, esta ultima in-
formagao também validaria, ou nao, as consideracoes tomadas no planejamento
cirurgico permitindo a oportunidade de estabelecer um processo de melhoramento
das mesmas.

Para a realizacao destas simulacgoes, como também, para o calculo automético
de indices médicos tradicionais (como os apresentados nas Tabelas 2.1 e 2.2) é
preciso a identificacao de dois componentes das imagens: a area de limen (&rea
ocupada pelo sangue no vaso que é limitada pela tinica intima) e a membrana
elastica externa (EEM) (membrana do vaso que separa a tunica média da adven-
ticia). Estes componentes sdo chaves pois limitam a zona de placa de ateroma,
principal zona de interesse para determinar patologias e efetuar monitoramentos.

Tradicionalmente a segmentacao é realizada manualmente sobre estudos onde
a regiao de interesse pode compreender entre 500 a 3000 imagens. Por este motivo
as segmentacoes podem variar entre os distintos profissionais que efetuem esta
tarefa, nao permitindo a sua reproducao e demandando, além, elevadas quantidades
de tempo e esforco. A automatizacao parcial o total representaria uma melhora
na eficiéncia da segmentagao e, também, reduziria a variagao de resultados intra-
observador e inter-observador a medida que a automatizagao for maior.

Portanto, neste capitulo apresentamos, na Se¢ao 4.1, uma revisao literdria

dos métodos comummente utilizados para segmentar imagens médicas de registradas
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via ultra-som. Em seguida, explicamos os métodos de contorno ativos mais popu-
lares na Secao 4.2. Para melhorar a precisao dos métodos utilizados introduzimos,
na Secao 4.3, melhoras sobre os contornos ativos extraidos da literatura e outros
desenvolvidas no presente trabalho para atender mais especificamente a segmen-
tacao sobre imagens IVUS. Finalmente, apresentamos as conclusoes obtidas da

incorporacao destes métodos no processo da segmentacao.

4.1 Revisao literaria da segmentagao de imagens IVUS

O objetivo deste capitulo, ja citado anteriormente, serd encontrar um meca-
nismo que permita identificar o limen e a membrana elastica externa como é

apresentado na Figura 4.1.

Figura 4.1: (Esquerda) Imagem IVUS sem segmentar. (Direita) Imagem IVUS
segmentada por meio de contornos ativos, a linha vermelha indica o limite do
limen e a linha verde indica a posicao da membrana elastica externa.

A membrana elastica externa é conformada por uma agrupacgao uniforme de
musculos lisos, o que produz neste tipo de estudo que o som viaje por um meio
continuo sem gerar reflexdes. Sob estas condigbes, a mesma ¢ identificavel como
um anel escuro entre a tunica média e a adventicia. Em geral, é uma estrutura
claramente distinguivel o que facilita a segmentacao, mas acumulacao de placa
calcificada pode reduzir a visibilidade da mesma. Também, situacoes onde o trans-
dutor se encontra afastado da estrutura, faz com que o sinal possa perder precisao

devido a perda de foco (pela hipdtese de adquisi¢cao de que a velocidade do som é
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constante) ou pela perda de intensidade do sinal que é facilmente distorcida pelo
ruido. Exemplos destas situagoes podem se observar na Figura 4.2.

Por sua vez, temos a identificacao do limen que apresenta um desafio maior
ao caso anterior. O sangue presente no limen produz um alto contraste de va-
lores nesta zona dificultando a utilizacao de métodos de segmentacao baseados na
intensidade da imagem. Além disso, os padroes da textura do limen e da placa
suave podem ser facilmente confundidos piorando ainda mais esta situagao com
o movimento do coragao (Figura 4.3) e, também, com o uso de transdutores de
maiores frequéncias (Lazrag et al., 2012).

De maneira a efetuar a segmentagao com sucesso, tentando evitar as compli-
cagoes anteriormente descritas, tém surgido na literatura numerosos métodos, os
quais serao classificados, como feito em (Lazrag et al., 2012), em quatro catego-
rias: seguimento de bordas e gradientes, contornos ativos, métodos probabilisticos
e estatisticos e métodos no espago das frequéncias.

Os métodos classificados na primeira categoria processam as imagens IVUS
com operadores gradientes (von Birgelen et al., 1996; Herrington et al., 1992; Di-
jkstra et al., 2001; Li et al., 1994), técnicas mais complexas de detec¢ao de borda
(operadores Sobel, Canny) (Sonka et al., 1995) ou combinacao de médias e desvia-
goes estatisticas (Schmauder et al., 1998; Luo et al., 2003), para obter um mapa
de potenciais bordas. Em seguida, utiliza-se algum mecanismo de optimizacao que
agrupe ao maior grupo de pixeis identificados como borda, porém tentando satis-
fazer outros critérios como continuidade, regularidade ou menor percurso possivel.
Neste tltimo processo, os autores optam pela utilizacao de diferentes mecanismos
como algoritmos de custo minimo (von Birgelen et al., 1997, 1996; Dijkstra et al.,
2001; Li et al., 1994), otimizacao circular (Schmauder et al., 1998; Luo et al., 2003)
ou busca no grafo (Herrington et al., 1992; Sonka et al., 1995). Em geral, estes
algoritmos tém dificuldades na segmentacao de quadros com bifurcacoes devido
a que sua geometria nao é eliptica e muitos deles utilizam uma procura de bor-

das em direcoes radiais. Além disso, imagens que apresentam perda de estruturas

73



Figura 4.2: Imagens IVUS com dificuldades na visualizacdo da EEM. (Acima)
Perda de foco pelo afastamento do cateter a EEM. (Embaixo) Perda de visibilidade
parcial (esquerda) e total (direita) da EEM pela presenca de calcificagoes.

Figura 4.3: Imagens IVUS com dificuldades na visualizacao do limen devido ao
batimento cardiaco. (Esquerda) Imagem IVUS sem movimentagao. (Direita) Ima-
gem IVUS com movimentacao.
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(por exemplo EEM parcial pela presenga de calcificagoes, ou presenga do artefato
do cabo guia ocultando parte do limen) precisam interacdo do usudrio, seja a
priori pela escolha da regiao de interesse (ROI) ou a posteriori por corregdes no
pos-processamento.

Na segunda categoria estao os métodos de contornos ativos estendidos do
framework desenvolvido em (Kass et al., 1988). Estes métodos sdo amplamente
utilizados na area de imagens médicas. Estes tém a capacidade de modelar facil-
mente restrigoes fisicas ou geométricas, lidar com ruido e tratar incertezas pela
falta de informacao nas imagens. Neste trabalho empregamos estes métodos como
base para realizar a segmentacao do ltimen assim como também da membrana
elastica externa.

Os primeiros trabalhos nesta area utilizaram o estudo como um volume de
dados em 3D (Klingensmith et al., 2000; Shekhar et al., 1999) e para detectar as
bordas utilizaram valores médios do gradiente na vizinhanca do mesmo. A desvan-
tagem destes métodos é a necessidade de inicializagoes com interagao do usudario
a cada =~ 12 quadros do estudo (lembre-se que nos estudos IVUS temos entre 500
e 3500 imagens!). Além disso, os estudos utilizados devem estar compostos sé por
quadros de um mesmo instante do batimento cardiaco, geralmente, na onda R ou
algum ponto em referéncia a mesma devido a sua facil identificagao. Este tipo de
estudo, denominados FCG-gated, oferecem auséncia do movimento induzido pelo
batimento cardiaco mas demoram muito mais tempo para serem realizados.

Simplificagoes a este tipo de modelo foram realizadas em (Kovalski et al.,
2000) onde o volume de dados é tratado em coordenadas polares e as estruturas sao
procuradas na direcao radial para cada angulo. Este enfoque diminui o espaco de
busca para cada se¢ao transversal 2D em espacos 1D. Porém, esta simplificagao leva
a inconvenientes na segmentacgao de secoes do vaso com geometrias nao convexas
como no caso das bifurcacoes, onde para uma direcao radial pode estar presente
mais de uma estrutura de interesse. Outro ponto deste trabalho é incorporagao da

técnica de Ballon-Force (Cohen, 1991) para impor maior robustez na segmentagao,
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principalmente nas situacoes em que o contorno inicial esteja afastado da estrutura
objetivo.

A incorporacao de conhecimento a priori da estrutura a ser segmentada tam-
bém oferece uma melhora importante para estes métodos. Em (Plissiti et al., 2004)
o conhecimento é introduzido ao modelo mediante uma rede neuronal de Hopfield,
permitindo que zonas mais provaveis de localizagao da estrutura sejam favorecidas
na evolugao do contorno ativo. Outra forma de incorporar informagao ao modelo é
estender o funcional cuja minimizacao determina a posi¢ao do contorno ativo com
caracteristicas mais especificas do problema, como sera apresentado na secao 4.3.1
do presente trabalho.

Na terceira categoria encontram-se os métodos baseados em probabilidades
e estatisticas das imagens. E sabido que os diferentes tecidos apresentam radiofre-
quéncias e padrdes de ruido especificos (Caballero et al., 2006; Li et al., 1996; Zhang
et al., 1998) e, em particular, a identificagdo do sangue, tecidos fibréticos, lipidicos
e calcificados facilitariam a determinagao automatica do limen e da EEM. Nos tra-
balhos (Haas et al., 2000; Cardinal et al., 2006) baseados nesta hip6tese calculam-se
as fungoes de probabilidade de densidade (PDF) de Rayleigh para cada tecido que
melhor aproxima ao histograma do IVUS. Baseados nestas PDF sao construidos
mapas de similitude que classificam a cada pixel como pertencente a um tipo de
tecido particular. Outro enfoque mais popular é a extracao de caracteristicas via
indicadores estatisticos sobre a imagem junto com segmentagoes feitas por especia-
listas e treinar classificadores para efetuar a segmentacao (Mojsilovic et al., 1997;
Taki et al., 2008; Mendizabal-Ruiz et al., 2008; Santos et al., 2005; Vandenberg
et al., 1996; Pujol e Radeva, 2002) ou reduzir o espago de busca para um método
de contorno ativo (Gil et al., 2006; Unal et al., 2008).

Na tltima categoria estao os métodos que utilizam a representacao das i-
magens no espago das frequéncias. Em (Klingensmith et al., 2004) é utilizada a
radiofrequéncia da imagem (dados originais emitidos pelo transdutor) para extrair

indicadores no espaco frequencial e utilizar uma estratégia de classificacao similar
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aos métodos da categoria anterior. Nos trabalhos (Katouzian et al., 2009, 2010) sao
utilizados os coeficientes de Brushlet para detectar texturas na imagem que estao
relacionadas com ecogenicidades dos diferentes tecidos. Uma caracterizacao dos
tecidos mais especifica foi apresentada em (Katouzian et al., 2008) pela utilizac¢ao
discrete wavelet packet transform identificando exitosamente 4 tipos diferentes de
constituintes.

Como dito, o método escolhido neste trabalho é o contorno ativo devido a
capacidade de ser estendido e complementado por qualquer dos outros métodos.
Como foi visto na literatura, é possivel a incorporacao de conhecimento a priori,
dados estatisticos e alcancar comportamentos mais especificos e complexos pela
extensao do funcional de energia cujo minimo determina a posicao do contorno
ativo associado a estrutura de interesse.

Outro aspecto importante para esta escolha é a generalizacao deste método
com relagao a diversidade de equipamentos existentes. Outros métodos, principal-
mente os baseados em classificadores, dependem dos dados de treinamento que se
correspondem com um equipamento particular. No uso dos contornos ativos tere-
mos como objetivo obter uma segmentacao baseada nas caracteristicas geométricas
e fisicas do estudo como a excentricidade da EEM, o movimento imposto pelo ba-
timento cardiaco, a relacao de distancia entre o limen e a EEM, dentre outros.
Logo, quando houver mudanca de equipamentos s6 serd preciso um ajuste em

alguns parametros, e nao uma completa obtengao de dados de treinamento.

4.2 Contornos ativos

Os modelos de contornos ativos ou snakes pertencem aos métodos mais po-
pulares de segmentacao de imagens. Numerosas areas utilizam esta ferramenta
para extrair objetos de interesse de imagens, por exemplo, no monitoramento de
carros por cameras de transito (Ferrier et al., 1994), na utilizagdo de interagao
gestual com dispositivos eletronicos (Panin e Knoll, 2006; Wellner, 1993) ou, em

particular em imagens médicas, na segmentacao das cameras cardiacas (Makowski
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et al., 2002).

Neste método é possivel impor restrigoes geométricas sobre a continuidade
e suavidade da borda o qual apresenta uma vantagem em comparagao com 0s Ou-
tros métodos de segmentacao. Em particular, permite lidar com imagens onde ha
zonas sem informacoes do objeto de interesse que o contorno consegue segmentar
otimizando as restrigoes geométricas. Casos classicos desta auséncia de informagao
sao as bordas subjetivas e deterioro da imagem por ruido. Estes casos estao pre-
sentes nas imagens IVUS pela presencga de calcio, movimentacao pelo batimento
cardiaco e o speckle noise.

Por outra parte, a desvantagem do método classico (Kass et al., 1988) é que
0 mesmo precisa uma inicializacao préxima ao objeto de interesse. Para contornar
esta dificuldade utilizaremos outro método classico, Gradient Vector Flow (GVF),
que amplia o intervalo de acao das forcas aportadas pela imagem permitindo assim

inicializagoes mais relaxadas.

4.2.1 O método de snakes classico

O método de snakes cléssico foi apresentado por vez primeira em (Kass et al.,
1988). Neste, a snake é um contorno paramétrico no plano da imagem (z,y) € R
A posicao da snake estard definida através do vetor v (s) = (z (s),y(s)) sendo
s € [0,1] o parametro responséavel pela descricdo da posigao da snake. A posicao
da snake dada por v é de fato determinada por meio da minimizacao do seguinte

funcional, chamado funcional de energia da snake

1
E_—/
0

onde E;,; ¢ chamada a energia interna da snake e F; sao N forcas externas aplicadas

B (v (3)) + Z F;-v(s)| ds (4.1)

sobre a snake.
A energia interna contém a penalizagao via gasto energético de todas aquelas
forgas que dependem s6 do estado da snake, determinado pelo vetor v (s), isto é,

que nao dependem de nenhum elemento ou forca externa a snake. Em particular,
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definiremos esta energia como

2
d*v

21
+ 55 q2 (s) (4.2)

O primeiro termo modela o efeito de membrana na snake e é controlado pelo
coeficiente . Quanto maior este parametro, estaremos impondo uma maior tensao
tangencial na curva. Por outra parte, o segundo termo modela a flexao do contorno
e é controlado pelo coeficiente 5. Neste caso o valor da fungao serd inversamente
proporcional a capacidade de curvar o contorno.

O segundo termo no lado direito da equagao (4.1) contém os termos de energia
devido a acao de forcas externas sobre a snake. Geralmente, os campos de forgas
estao vinculados com alguma caracteristica da imagem que permita identificar as
bordas de interesse. Como as bordas geralmente aparecem como seg¢oes da imagem
com uma variacao grande de intensidade, ¢ uma escolha certa adotar uma tnica

forga do tipo F = V f com

f=—kIVI (2 (4.3)

onde [ (z,y) é a intensidade da imagem no ponto (z,y), ou ainda uma versao mais

robusta ao ruido nas altas frequéncias como a seguinte
f=—#(GoxVI(2,y))° (4.4)

onde k é o coeficiente que controla a intensidade da forca proveniente da imagem,

G, é a Gaussiana com desviacao o

2 21|12
Gy (,y) = % exp <M> : (4.5)

210 202

Esta fun¢ao atua como uma filtragem passa baixa da imagem [ (x,y). Outra
alternativa é a utilizagdo de operadores risco ou vale como em (Blake e Isard,

1998), para gerar o mapa de campo potencial, f.
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Generalizando a definicao classica do método, podemos considerar a acao
de diversas forgas sobre a snake as quais nao necessariamente sao derivadas de
um campo potencial relacionado a imagem. As segoes 4.2.2 e 4.3.1 apresentaram
variantes nesta direcao.

Logo, seguindo o processo de minimizacao proposto em (Cohen, 1991) procu-
ramos a solucao resolvendo a equacao de Euler associada ao funcional (4.1), a qual

resulta, apds integrar por partes e considerar suficiente regularidade da snake, o

seguinte
d [ dv\ & [ d*V) «—
_ 2,22 - (== F. = 1). 4.
ds (ads>+ds2 (Bd52)+; g s€(0.1) (4.6)
onde
dv dv
;v(1); —(0); —(1 4.
v(0); v(1); S (0); S(1) (@7)

sao dados. Uma alternativa a este processo de minimizagao cléssico é a minimizacao
do funcional via a discretizacao da sua primeira variacao de Gateaux e utilizacao,
por exemplo, do método dos elementos finitos para sua resolugao. Dito enfoque
variacional serd tratado em trabalhos futuros.

Porém, este sistema de equagoes implica lidar com o termo de forcas o qual
depende implicitamente do vetor v, dificultando sua resolucao pois essa dependeén-
cia pode ser inclusive nao linear. Para contornar isto recorremos a resolver um
problema pseudo-transiente que determina a evolucao da snake até a posicao de
equilibrio e onde o termo forcante é tratado de forma explicita, simplificando a
resolucao. Assim, tal problema pseudo-transiente, qual no estado estacionario sa-

tisfaz (4.6), é formulado como segue

( ov 2 9%*v ov
9 9 N _

~ s (@g) s (5@) +2 i Fi=o

V|s=0: V|s:1

v v

Osls=0  Os

V== V"
\

s=1
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onde v é fornecido como dado de inicializacao.

Logo, o contorno v sera discretizado por um conjunto de nés v; onde i =
0,1,..., N com uma interpolacao linear entre nos e a restricao vo = vy, estabele-
cendo que a curva ¢ fechada. Além disso, utilizaremos a notagao (-)"*! e (-)" para
indicar os tempos n + 1 e n correspondentes aos estados transientes do esquema
de Euler explicito de primeira ordem que aplicaremos. Alids, aproximamos as

derivadas por diferencas finitas e assim obtemos a versao discretizada da equagao

de Euler (4.8) como

i (s (07 =) — 5 (v i) 4+

1 Bi—1 n+1 n+1 n+1
i e (0 = 2 ) -
B; n+1 n+1 n+1 Bit1 n+1 n+1 n+1
_Zh?ﬂh? (Vi—l —2v;T + Vz’+1) + TR (Vi —2viy + Vi+2) +
n+1 n
N en . Y9 —V;
D (1.9

onde assumimos que F;; é constante dentro de cada passo de tempo. No esta-
cionario o termo do lado direito anula-se obtendo a solucao a (4.6).

De forma mais compacta podemos escrever o sistema na forma matricial

N
Vn+1 B VAU
n+1 n __
AV 4N TR = ———x (4.10)

j=1

sendo A uma matriz banda pentadiagonal. Desta forma resulta

I —1 1 N
(A4 — — V" — F" 4.11
v ( +At) Aty ; J (4.11)

obtemos o esquema numérico para a minimizacao do funcional. Observe que aqui
VO correspondente a n = 0 deve ser um dado fornecido.

Com este esquema numérico e com a forca de carga representada por (4.3) foi
realizada a segmentacao da imagem IVUS apresentada na Figura 4.4 objetivando
capturar o limen do vaso arterial. Podemos observar que as variacoes do parametro

B, o responsavel de controlar a propriedade de flexao da snake, estao direitamente
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relacionadas com o nivel de suavizagao do contorno. Valores baixos deste coeficiente
apresentam maior variabilidade na curvatura do contorno e, em contrapartida, os
valores elevados demais afastam o contorno da borda dado que a forca de flexao
supera a forca proveniente da imagem.

De forma similar, foram feitas variacoes sobre o coeficiente o responséavel
de controlar o efeito de membrana da snake. Nestes resultados, apresentados na
Figura 4.5, é mostrado como o incremento do coeficiente o diminui a area segmen-
tada pela forca que tende a juntar os nés da snake discretizada.

Outro aspecto interessante de observar é a forma em que o contorno trata a
incerteza da imagem pela agao da flexao. Vé-se na Figura 4.5 no lado direito da
imagem, onde a EEM nao é visivel, que o método consegue segmentar com sucesso
por restringir a variacao da curvatura deste tecido. Naturalmente a EEM tem esta
caracteristica, portanto, estabelecer altos valores no coeficiente de flexao é uma
boa estratégia para segmenta-la.

Na calibracao dos coeficientes temos que considerar que sao interdependentes.
E imediato observar que um escalamento idéntico sobre cada um deles nao afetara
a posicdo do minimo do funcional (4.1). Portanto na calibracao o fato impor-
tante é a proporcao entre os coeficientes e nao a magnitude absoluta dos mesmos.
Este aspecto é importante ao efetuar novas calibragoes sobre o contorno quando o

funcional seja estendido nas seguintes segoes.

4.2.2 Gradient Vector Flow (Fluxo do vetor gradiente)

O Gradient Vector Flow (GVF) (Xu e Prince, 1997, 1998) é uma melhora ao
campo de forgas derivado da imagem agindo sobre a snake. O uso das expressoes
(4.3) e (4.4) tem a caracteristica de gerar, no processo de minimiza¢do, um campo
de forcas local a posi¢ao da borda (ver Figura 4.6) mas com um intervalo de agao
muito limitado. Como resultado, a inicializacao do contorno deve ser feita préxima
a borda para ser ajustado adequadamente. As segmentagoes mencionadas da se¢ao

anterior podem ser vistas como exemplos deste inconveniente.
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Figura 4.4: Segmentacao do limen em imagem IVUS. (Acima) Inicializagdo do

contorno; segmentacoes ordenadas lexicografico com parametrosa = 0,1, ek = 0,5
fixos e 8 = 1000; 4000; 16000; 64000.
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Figura 4.5: Segmentacao da EEM em imagem IVUS. (Acima) Inicializacao do con-
torno; (Abaixo a esquerda) segmentacao com parametros o = 0,01, 8 = 2000, k =
0,5; (Abaixo a direita) segmentacao com parametros o = 0.5, 8 = 2000, x = 0,5
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Figura 4.6: Campos de forgas derivado de uma imagem IVUS. (Acima a esquerda)
Imagem IVUS com a marca da amostra a visualizar; (Acima a direita) Amostra
da imagem IVUS; (Abaixo a esquerda) Campo de forgas segundo a (4.3); (Abaixo
a direita) Campo de forgas segundo a (4.4).
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A ideia por tras do GVF é ampliar o intervalo de acao destas forcas pela
incorporacao de difusao nas zonas afastadas das bordas. Em particular trocamos o
campo de forcas, F', proveniente da imagem, por um campo de forcas que chamamos
difundidas e as denotamos por G. Sendo a forca da imagem a unica forca de carga,

obtemos o funcional de energia
1

E = / [Eint (Vv (s)) + G- v (s)]ds (4.12)
0

Onde definimos G (x,y) como o argumento que minimiza o funcional de

energia

5:/u|VG|2+\F|2|G—F|2dQ (4.13)
Q

onde ) é o dominio de integracao correspondente a imagem a ser segmentada.

Este funcional pode ser decomposto em dois termos complementares. O
primeiro termo atua como uma fonte difusiva com uma intensidade controlada
pelo coeficiente pu. O segundo termo preserva a informagao do campo de forgas
original, quando o valor de |F|2 ¢é suficientemente maior a p. Desta forma vemos
como coeficiente p atua como um fator de thresholding sobre as forgas menores,
impondo uma difusao na direcao das bordas preservadas.

Para minimizar o funcional (4.13) procuramos a solugao resolvendo a equagao
de Euler associada ao funcional (4.13), a qual resulta, apds integrar por partes e

considerar suficiente regularidade nos contornos de €2, o seguinte

pAG — (G —F)|F*=0 (4.14)

Similarmente ao feito antes, formula-se um problema pseudo-transiente onde a
solugao é alcangada no estado estacionario. Desta maneira, as equagoes de Euler

sao modificadas como segue
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0G
5 = uAG — (G — F)|F|% (4.15)
O estado estacionério desta equacao parabdlica linear é em consequéncia a

solucdo das equacoes de Euler (4.14). Em relagao as aproximagoes das derivadas

parciais, discretizaremos os operadores como

ogi; _ 1
TERNACE

- &)
n 1 n n n n n
Agl; = ArlAy (gi+1,j t8ij+1 81 T8ij-1— 4gi,j)

onde g; ; é a componente de G no ponto (z,y), ¢, j e n correspondem com z, y e
t respectivamente. No caso particular que F = V£, isto é, derivado de um campo

potencial como pode ser um mapas de bordas, aproximamos como

ﬁ _ fivrj — fi1yj
ox 2Ax

of _ fijrr = fij
dy 2Ay

Desta forma formulamos o seguinte esquema numérico

gilt = (1 - [FiPAt) g +
At

n n n n n 2
M (gi-l—l,j +T8ij+1T8i—1; T8ij—1— 4gi,j) + |Fu| ALF; (4.16)

onde o estado estacionario é solucao das equacoes de Euler e portanto constitui
um minimo do funcional £.

O campo de forgas obtido pode apresentar um modulo de forga baixo nos
setores difusivo e forgas de outras ordens de magnitude nas proximidades das bor-
das. No esquema numérico estes aspectos apresentariam problemas para a selecao
de um passo de tempo adequado. As forcas menores demandam um passo sufi-

cientemente grande para que a snake evolua e nao apresente uma convergéncia
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falsa. As forcas maiores precisam um passo de tempo suficientemente baixo para
que a snake nao pule sobre as bordas omitindo o minimos de interesse. O ultimo
problema associado é que a evolucao na zona difusiva pode ser anulada pela forca
de membrana. Todos estes problemas sao simplesmente resolvidos escolhendo al-
guma normalizacao através do campo vetorial G como, por exemplo, G = G/||G||
proposta em (Cohen, 1991). Outras normaliza¢oes podem ser adotadas para impor
uma diferenca de magnitude entre os vetores das bordas com os pertencentes ao

processo difusivo. Em particular podemos adotar a normalizacao

G

G pu—
1G]l

(4.17)

onde € € [0, 1] e pode ser interpretado como o fator de amplificagdo para a intensi-
dade da difusao em relagao as bordas. Para e = 0 temos o campo sem normaliza-
¢ao, para € = 1 temos a mesma normalizagdo anteriormente proposta por (Cohen,
1991) e para os valores intermedidrios teremos uma amplificagdo da difusao que
nao supera a magnitude das bordas.

Desta forma tomamos o mesmo exemplo citado no inicio desta se¢ao e mostramos
o efeito deste método sobre o campo das forcas potenciais. Na Figura 4.7, apre-
sentamos o campo GVF normalizado com ¢ = 1 mostrando o efeito difusivo e, em
consequéncia, o incremento no entorno de incidéncia das forcas das bordas sobre a
snake.

O processo de segmentacao resultante é apresentado na Figura 4.8 com a
mesma inicializacao para diferentes casos. Para o caso classico vemos como o
contorno colapsa pela auséncia de bordas nas suas proximidades, porém, o GVF
consegue detecta-las e avancar até as mesmas. Estes resultados justificam a escolha
do método para permitir inicializagbes menos precisas e, portanto, oferecer maior
robustez a etapa de segmentacao. Por outra lado, vemos o efeito do parametro u
atuando como thresholding sobre as bordas menos contrastantes. Isto é devido a
construgao da fungao f (denominada também mapa de bordas), que neste caso é

produto do operador gradiente. Na seguinte secao apresentamos outro mecanismo
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Figura 4.7: Campos de forgas para uma imagem IVUS. (Acima a esquerda) Imagem
IVUS com a marca da amostra a visualizar; (Acima a direita) Amostra da imagem
IVUS; (Abaixo a esquerda) Campo de forgas para a for¢a de carga definida por
(4.3) apds do refinamento imposto pelo GVF; (Abaixo a direita) Campo de forgas
sem GVF para a forga de carga definida por (4.3) onde s@o ressaltadas as bordas
preservadas pela a¢ao do segundo termo do funcional (4.13).
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de deteccao que caracteriza as bordas por aspectos geométricos menos correla-
cionadas com o speckle noise produzindo assim que o thresholding deteriore menos
o objeto de interesse.

Nas secoes seguintes aplicamos esta melhora nas segmentagoes com parame-

tros 4 = 0.1 e € = 0.8 sempre que nao seja explicitado a contrario.

4.3 Extensoes aos contornos ativos

Os contornos ativos apresentados até o momento carecem da precisao necessa-
ria para segmentar as duas estruturas objetivo. O caminho que utilizaremos para
contornar ditas dificuldades é especializando os contornos para caracteristicas in-
trinsecas das imagens IVUS e, ainda, para os casos particulares do limen e da
membrana elastica externa. Esta reducao da generalidade dos métodos permite
acotar o espaco de busca, introduzir informagao a priori e utilizar estratégias que,
por caracteristicas particulares do problema, aportam vantagens.

Entre os métodos desenvolvidos a seguir encontramos a criacao de um mapa
de bordas menos correlacionado com estruturas espurias e que aporta maior realce
nas estruturas de interesse. Em seguida, apresentamos a remocao do artefato do
anel central sobre este 1iltimo mapa com a finalidade de relaxar mais as condigoes de
inicializagao e permitir a automatizacao da mesma. Logo, a introducao da forcas de
pressao é estudada para recuperar alguns casos de segmentacao falida (mais detalhe
da aplicagao é tratada no Capitulo 7). A incorporacao da informagao referente a
topologia das estruturas ¢ dada pelo desenvolvimento de um método de repulsao
entre contornos que impede que estes se intersectem. Por fim, apresentaremos uma
variacao dos contornos dinamicos que permitem reduzir o espaco de procura das

estruturas baseado em informagoes do quadro anterior.

4.3.1 Mapa de bordas via estrutura local de segundo ordem

O GVF proporciona um método para melhorar a inicializacao do contorno

ativo de forma tal que enxergue bordas afastadas do mesmo. Embora esta melhora
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Figura 4.8: Segmentacao com parametros a = 0.01, § = 2000, x = 0.5 e forca de
carga definida por (4.3). Em ordem lexicografico: Inicializagao da snake; segmen-
tacao sem GVF; segmentacao com GVF utilizando p = 0.01; segmentacao com
GVF utilizando p = 0.02; segmentacao com GVF utilizando p = 0.04; segmen-
tacao com GVF utilizando p = 0.08.
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também elimina bordas fracas que sao de interesse. Isto deve-se a forma como
sdo construidos os mapas de bordas segundo as defini¢oes (4.3) e (4.4) onde a
intensidade ¢é diretamente proporcional ao contraste do pixel com seu entorno.
Entretanto o ruido tem exatamente esta mesma caracteristica e, portanto, o ruido
sobrante da filtragem do OSRAD aparecera como borda. Outro conflito sdo os
tecidos da tunica intima os quais nao possuem uma alta ecogenicidade. Estes
sao registrados nas imagens como bordas fracas, facilmente descartadas pela acao
difusiva do GVF. Na Figura 4.9 sao apresentados exemplos destes diferentes casos.

No caso da EEM sucede particularmente que a estrutura ¢ delgada e, por-
tanto, mais sensivel a ser corrompida pelo speckle noise. Ao difundir o ruido na
etapa de filtragem esta estrutura pode ser parcialmente atravessada por fluxos
provenientes das suas bordas como ¢ visto na Figura 4.9. Visualmente enxergamos
o contorno porque tratamos com um conhecimento global da imagem (digamos
macro-escala), porém, localmente nos pixeis que circundam essa zona nao é po-
ssivel determind-la (digamos micro-escala).

Seguindo as probleméticas expressadas anteriormente foi criado um novo
mapa, [, baseado na extracao de alguma caracteristica da imagem que nao dependa
exclusivamente do contraste ou outra caracteristica comum entre a borda e o speckle
noise. Optamos por extrair caracteristicas geométricas para determinar o mapa
de bordas, em particular, extrair bordas em forma de curvas dado que o ruido nao
estd presente neste tipo de padrao. Outro aspecto de interesse é detetar curvas de
diferentes escalas (pelo dito no pardgrafo anterior) e assim obter mapas de bordas
dedicados a cada objeto de interesse (limen e EEM).

O método desenvolvido em (Frangi et al., 1998) apresenta a fungao vessel-
ness measure (medigdo de presenga de vaso) que utiliza informacao do Hessiano
associado a um pixel para determinar se a vizinhanca se distribui como uma ge-
ometria tubular ou linear (para 3D ou 2D respectivamente). Além disso, um pré-
processamento Gaussiano permite variar a escala da geometria a detectar. Desta

forma combina as duas caracteristicas desejadas para a construcao do nosso mapa
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Figura 4.9: Problemas da aplicagao do método GVF sobre mapas de bordas con-
struidos pelo operador gradiente: (vermelho) bordas fracas que serao difundidas;
(azul) ruido de alto contraste que sera preservado como borda.
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de bordas.
Inicialmente, é tomada a expansao de Taylor para analisar o comportamento
em um ponto, X, de uma entidade auxiliar, S, que é uma imagem derivada da

imagem real, I, para uma escala s associada,

S(x+0x,5) =S (x,s) + VS (x,s) - 0x+[VVS (x, 5)]dx - Ix. (4.18)

Para poder calcular o gradiente, VS (x,s), e o Hessiano, VVS (x,s), da
imagem utilizaremos os conceitos apresentados em (Koenderink, 1984; Florack
et al., 1992) sobre teoria de espacos de escala, e assim definimos os operadores

anteriores em uma escala s a partir da imagem I como

VS =3I« VG (x,s) (4.19)

VVS =sI xVVG (x,9) (4.20)

onde a Gaussiana de D dimensoes é dada por

G (x,s) = ;Dexp ( HX”2> . (4.21)

2752 T 22

Sendo A, os autovalores associados aos k autovetores u,, do Hessiano VV.S

temos que

[VVS (X, s)]us,k cUs g = /\s,ka k= 1, “vey D. (422)

Comparando (4.18) y (4.22) obtemos que os autovetores proporcionam as
k diregoes principais para a estrutura de segunda ordem (ortogonais entre si).
Mais importante ainda é o fato que para uma vizinhanga esférica (ou circular em
2D) centrada em x a aplicagdo do Hessiano neste ponto mapeard a mesma em uma
elipsoide (ou elipse em 2D) onde as amplitudes dos semi-eixos serdo os autovalores.

Sendo os valores \;, ordenados ascendentemente (|| < --- < |Ap|) apresentamos
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na Figura (4.10) a representacao local geométrica para as estruturas de segunda
ordem na imagem e na Tabela (4.1) os valores qualitativos que correspondem a

cada tipo de estrutura identificavel pelos autovalores.

Figura 4.10: Estruturas de segunda ordem: (Esquerda) elipse para caso 2D; (Di-
reita) elipsoide para o caso 3D (extraida de (Frangi et al., 1998)).

O objetivo para a construcao do mapa de bordas é encontrar um detector que
reconheca os contornos dos vasos nas imagens. Tendo a relagao que guardam os
autovalores para cada estrutura estaremos interessados, particularmente, no caso
de curvas claras para 2D que representam a borda do EEM e a zona limitante do

lumen. Desta forma construimos uma fungao C(x, s) como

0 ,8€ Ag0 >0

C(x,s) = A2 A2+ 02, ,
exp| ———3 1 —exp —’—2’ , caso contrario
2 (ASQﬂC) 2’}/0

(4.23)
onde o primeiro fator serd uma medida de linha que aumenta na medida que A;; ¢
menor que A2 (uma estrutura de linha cada vez mais delgada) e o segundo fator é
uma medida de estrutura o qual é maior na medida que o moédulo dos autovalores
cresce. Os parametros . e 7. atuam como thresholding para as medidas associadas
ao primeiro e segundo termo respectivamente. Veja-se que os autovalores A,
implicitamente dependem de x por estar derivados do Hessiano associado a um
ponto particular da imagem, mas por simplificacao da notacao nao o explicitamos.

Desta forma conseguimos um detector de bordas baseado em caracteristicas

geométricas da imagem. Um estudo de sensibilidade dos parametros ., 7. e s é
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Estrutura associada 2D 3D
At A A A As
ruido ou fundo - -

prato (claro) L1
prato (escuro) U
curva/tubo (claro) I =14 = 1
curva/tubo (escuro) A o S

circulo/baldao (claro) |17 1+~ |1~ 1= 1~
circulo/baldo (escuro) | 7 1+ [T 4T 4T

Tabela 4.1: Estruturas identificaveis pelos valores dos autovalores \;. A interpre-
tagao dos simbolos |, T, — estd associada aos médulos dos autovalores (alto, baixo,
quase nulo) e os sinais + e — estabelecem se o valor é positivo ou negativo.

apresentado nas Figuras 4.11, 4.12 e 4.13 respectivamente. O parametro [, exige
maior regularidade nas curvas a medida que é diminuido. O parametro ¢ descarta
aquelas estruturas menos definidas a medida que é aumentado. Por ultimo temos
o parametro associado a escala, s, o qual procura curvas de maior grossor a medida
que 0 mesmo aumenta.

Para o caso particular das imagens IVUS utilizaremos os parametros com
propdsitos especificos. O parametro . terd a funcao de efetuar o thresholding
das estruturas provenientes do ruido, o parametro s permitird criar campos de
bordas diferentes no caso do limen e da EEM e o parametro (. se utilizara o
suficientemente alto para nao descontinuar as curvas de interesse.

Logo, a for¢a de carga F baseada na fungao (4.23) serd gerada como F =
kVC, isto é, tomando a funcao como um mapa de bordas. Alids, poderemos
utilizar esta forca como entrada para o método de GVF e assim estender a faixa
de aplicacao das forcas provenientes das bordas, da mesma maneira que foi feito
anteriormente na secao 4.2.2. Para estabelecer uma comparativa com os mapas de
bordas gerados a partir do operador gradiente, apresentamos nas Figuras 4.14 e
4.15 os novos campos de forgas para a mesma imagem [VUS da subsecao anterior.
Os mapas se correspondem com uma escala s = 1 que tem por objetivo preservar
as bordas do limen e outro com escala s = 3 que elimina bordas de baixo grossor

e fornece um campo de forgas menos ambiguo para a segmentacao da EEM.
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Figura 4.11: Mapa de bordas produzido pela funcao 4.23 com parametro 7. =1 e
s =1 fixos e 5. = 1;0,5;0,25;0,1 em ordem lexicografico.

97



Figura 4.12: Mapa de bordas produzido pela funcao 4.23 com parametro . =1 e
s =1 fixos e 7. = 1;2;4; 8 em ordem lexicografico.
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Figura 4.13: Mapa de bordas produzido pela funcao 4.23 com parametro . =1 e
Y. = 8 fixos e s = 1;2;4;8 em ordem lexicografico.
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Na primeira comparagao (Figura 4.14) podemos ver que o novo campo de
forcas nao perde a captura das bordas no processo de difusao do GVF como no
caso dos gerados pelo método gradiente. Isto deve-se a consisténcia geométrica das
mesmas que é maior que das estruturas nao desejadas principalmente pela escolha
da funcao de deteccao de curvas. Neste caso o baixo contraste da estrutura com o
fundo nao enfraquece a esta no mapa de bordas enquanto sua distribuicao espacial
se corresponda com os critérios de identificacao de linha apresentados na Tabela
4.1. Outra vantagem é a reducao de artefatos. Observando o campo de forgas
potenciais produzido pela aplicacao do GVF sobre a mapa de bordas do operador
gradiente, vé-se um artefato na diregao do transdutor, o qual nao é gerado com a
alternativa proposta em nenhuma das duas escalas.

Além das vantagens citadas no pardgrafo anterior, o segundo exemplo (Figura
4.15) fornece outra nova caracteristica fundamental para a segmentacao do limen
que é a preservacao de pequenas bordas. Em secoes do vaso em que a artéria
¢é saudavel, é comum que a separacao entre o limen e a EEM esteja ausente ou
muito degradada pela falta de precisao do transdutor em relagao com a distancia
entre as estruturas. A recuperacgao destas bordas parciais é a Unica maneira de
poder estabelecer uma posicao do limen baseada no estudo e nao na histologia
do vaso. No exemplo vemos como nas imagens correspondentes a aplicacao do
operador gradiente e a aplicagdo da funcao de detecgao de curva para a EEM,
sao perdidas as estruturas parciais do limen (os trés pontos claros préximos a
EEM). No entanto, para o campo de forgas gerado especificamente para o limen
as mesmas sao conservadas.

A melhora imposta no processo de segmentacao pela escolha deste novo mapa
de bordas ¢é apresentada na Figura 4.16. A segmentacao tanto do limen quanto da
EEM é mais precisa. A inicializacao pode ser ainda mais relaxada pela eliminacao
de artefatos anteriormente citada e, além disso, pelo fortalecimento das bordas.
Quando utilizamos o operador gradiente o processo de segmentacao localiza o con-

torno parcialmente no limen e parcialmente na EEM sem estabelecer distingao
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entre as estruturas pelos defeitos apresentados na Figura 4.6 no inicio desta secao.
Isto dificulta a extracao diferenciada dos contornos, aspecto que sera critico para
a reconstrucao efetiva da geometria do vaso. Afortunadamente com a definicdo da
nova fungao (4.23), estes inconvenientes sao resolvidos, justificando assim a nossa
escolha.

Nas secoes seguintes aplicaremos esta melhora nas segmentagoes com parame-
tros 8. =1, 7. =7es=1parao limene 5. =1, 7. =7 e s = 3 para a EEM

sempre que nao seja explicitado a contrario.

4.3.2 Remocao do anel central no mapa de bordas

Nas segoes anteriores o problema associado com a inicializacao do limen
foi tratado reforgando a presenga das bordas e a remocao do ruido. Contudo, a
principal causa de falha nesta questao é a presenca do artefato associado ao anel
central.

Este artefato distorce o campo préximo ao transdutor impossibilitando o re-
conhecimento de estruturas nesta zona. Alids, é uma estrutura curvilinea coerente
e com um alto contraste respeito a seu entorno e, portanto, os mapas de bordas
utilizados o reconhecem como borda. Desta forma a zona proxima ao mesmo,
que denominaremos zona de colapso, atrai ao contorno produzindo um resultado
errado.

Na Figura 4.17 sao remarcadas as zonas de colapso para os campos forcas
potenciais associados ao operador gradiente e a funcao de deteccao de curvas da
subsecao anterior. Nos trés casos vemos que a zona é similar, melhorada em parte
nos casos da funcao de deteccao de curva pela auséncia do artefato de degrau.

Utilizando a técnica apresentada na secao 3.1.4 serd removido o anel central
nos mapas de bordas com o objetivo de ampliar o intervalo da atracao das forcas
geradas pelas bordas. Os resultados deste processo apds a aplicacao do método
GVF sao apresentados na Figura 4.18.

Nestes resultados vemos que o intervalo de inicializagao livre de colapso tem-
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Figura 4.16: Segmentacao de imagens IVUS. (Acima esquerda) Inicializagao da
snake correspondente ao limen; (Acima direita) Inicializacao da snake correspon-
dente & EEM; (Centro esquerda) Segmentagao do limen utilizando o campo de
forgas gerado a partir do operador gradiente; (Centro direita) Segmentagao da
EEM utilizando o campo de forgas gerado a partir do operador gradiente; (Abaixo
esquerda) Segmentacao do limen utilizando o campo de forcas gerado a partir da
fungao (4.23) com f. = 1, 7. = 7 e s = 1; (Abaixo esquerda) Segmentagao da EEM
utilizando o campo de forgas gerado a partir da funcao (4.23) com . =1, 7. =7
es=3J.
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I

Figura 4.17: Zonas de colapso (em vermelho) para os campos de forgas de imagens
IVUS: (Acima esquerda) Imagem IVUS indicando a zona ampliada; (Acima direi-
ta) Zona ampliada da imagem IVUS; (Centro) Campo de forgas gerado a partir
do operador gradiente; (Abaixo esquerda) Campo de forgas proposto para a seg-
mentagao do limen gerado a partir da funcao (4.23) com 5. =1, 7. =T7e s = 1;
(Abaixo direita) Campo de forgas proposto para a segmentacao da EEM gerado a
partir da funcao (4.23) com 5. =1,7.=T7e s = 3.
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Figura 4.18: Campos de forcas de imagens IVUS livres de zonas de colapso: (Acima
esquerda) Imagem IVUS indicando a zona ampliada; (Acima direita) Zona ampli-
ada da imagem IVUS; (Centro) Campo de forgas gerado a partir do operador
gradiente; (Abaixo esquerda) Campo de forgas proposto para a segmentacao do
limen gerado a partir da fungao (4.23) com . = 1, 7. = 7 e s = 1; (Abaixo
direita) Campo de forcas proposto para a segmentacgao da EEM gerado a partir da
fungao (4.23) com . =1,7.=T7e s=3.
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se estendido amplamente. Nestas condig¢oes qualquer contorno inicializado com
centro de massa na zona central do transdutor, alcancaréd as bordas no processo de
segmentacao. De fato, um coeficiente de difusao maior tem sido utilizado no campo
de forgas obtido via operador gradiente para remover o artefato do degrau e poder
permitir inicializagoes desde qualquer zona no interior do limen. A contrapartida
deste incremento na difusao é a perda de bordas ténues, que nao sucede para os
mapas gerados via (4.23).

Finalmente, para por em evidéncia a melhora na automatizagao da deteccao
do limen, inicializaremos um contorno na posigao do artefato do anel central (uma
posicao central e invariante para todas as imagens) e iniciamos o processo de seg-
mentacao. O resultado da Figura 4.19 mostra que utilizando o mapa de bordas da
fungao (4.23) do limen obtemos a segmentagao precisa do mesmo de forma total-
mente automatica dado que a inicializagao é uma posicao invariante e conhecida

para todo o estudo.

Figura 4.19: Segmentacgao sobre a imagem IVUS apds a remocgao do artefato do
anel central: (Esquerda) Inicializacdo. (Direita) Segmentacao com parametros
a=0.01, 5=2000e x=1.

Este processo de inicializagao automatica foi proposto sobre a hipdteses de
ter um artefato invariante, o qual pode nao ser certo ao longo do estudo completo.
O estudo pode apresentar leves modificacoes no mesmo e a remocao nao sera

absoluta apresentando artefatos menores nas zonas circundantes. Por outro lado,
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o transdutor pode encostar na parede do vaso fazendo com que a remocao do
artefato do anel central também remova informacao vital para a segmentacao do
limen. Avancos neste ponto podem ser a utilizacao de um algoritmo similar ao
apresentado em (Unal et al., 2008), mas com carater adaptativo no sentido de
efetuar reinicializagoes ao detectar variagao do artefato do anel central. Isto ultimo
nao é uma tarefa trivial e, além, escapa ao escopo deste trabalho.

Nas secoes seguintes aplicaremos esta melhora nas segmentacoes sempre que

nao seja explicitado a contrario.

4.3.3 Forca de pressao

Nesta secao o objetivo é fornecer uma solucao a um problema particular que
ocorre com a EEM, que é o colapso da mesma na presenca do cabo guia, tecido
fibrético ou calcificagoes, os quais podem ocultar os tecidos periféricos do vaso.
Na Figura 4.20 apresentamos uma imagem do problema onde a zona de potencial

colapso apresenta-se remarcada.

Figura 4.20: Imagem IVUS remarcando a zona com degradacao de definicao pela
presenca de tecido fibrético.

Para atender esta problematica pode ser utilizada uma for¢ca denominada
Ballon Force, a qual foi introduzida em (Cohen, 1991) e consiste de um termo de

pressao agregado na equagao de Euler (4.6) para modelar um comportamento de
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balao sobre a snake. A forca de pressao proposta é definida como
P =k,n(s). (4.24)

onde n(s) é o vetor normal unitdrio & curva no ponto v (s) e k, ¢ o coeficiente
que ajusta a intensidade da pressao aplicada. Com efeito, o sinal deste ultimo
modela o comportamento de inflagdo (positivo) ou deflagdo (negativo) segundo

seja especificado. Deste modo a equagao de Euler (4.6) é rescrita como

_d;‘i (O‘Z_: (3)) i (%:2 ( %’ (3)) Y Py i}?j 0. (4.25)

j=1

Para introduzir esta for¢a de pressao de uma forma mais natural decidimos
estudar a alternativa de agregar a pressao como uma for¢a de carga mais, F; = P,

no funcional (4.1), obtendo assim o funcional

1
E__/
0

Desta forma vemos que a equacao de Euler associada

(0w + 1 (P @) +

+rp0 (s) + Ky (Z—il (s)) v (s)+ ZFj =0 (4.27)

Eint (v (5)) + k0 (s) - v (s) + Z F, v (s)] ds. (4.26)

acrescenta um termo quando comparada a equagao de Euler (4.25). Este novo
termo impoe uma forca de pressao seguidora ao deslocamento da snake.

Da mesma forma que para o contorno ativo classico formula-se o problema
pseudo-transiente onde a solugao de (4.27) é alcangada no estado estaciondrio.

Desta forma a equagao anterior é modificada como
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b o)+ 5 (o (9) V(9 + EIL = - (428)

Logo, discretizamos o contorno ativo v(s) de igual forma que em (6.12) e

aproximamos as derivadas por diferencas finitas. Deste modo obtemos

B (vt — vty — S (it v?“)) +

hit \ iy hi
1 Bia +1 1
Vit —ovitl vt —
R Ly (8 )
Bi nt1 ntl | ontl
_Qh;zlh’; (vif —2vitt i) +
O ovt i) ] +
hi h‘i—l—l
T VTH’l o Vn
o]+ (07) VI SN £ = - (4.29)

, < g . , . . ~ n
onde n? é a normal calculada no i-ésimo no6, ¥ é a discretizagao do tensor v (s)
\Y%
no i-ésimo né e assumimos que as forgas f;; e as normais n; sao constantes em
cada passo de tempo. Por sua vez, a normal, n;, é calculada como a média entre

os vetores normais aos vetores v; — v;_1 e v;1 1 — v;. Sendo v; = (z;,y;) definimos

(= Wi —vi1) = Wir1 —vi) 5 (v — @i1) + (Tig1 — 23))

N~ DN~

(— Wir1 — ¥ie1) ;s (Tig1 — Ti-1)) (4.30)

Entanto, a forca seguidora da pressao, associada ao tensor V;, esta rela-
cionada com a binormal da curva v(s). O efeito que este termo produz é o em-
parelhamento do crescimento da superficie por inflacao evitando zonas com alta
variacao da normal n;. No presente trabalho nao é implementado dito termo mas

indicamos que o mesmo deve ser levado em consideracao se o objetivo é impor a

110



forca de inflacao sobre a snake descrita por P.

Desta forma obtemos a discretizacao final como

1 o le%
n+l _ ont1) Sl n+l _ _n+l
o\ 1 (Vi Vi_l) e (VZ»Jrl \2 ) +
7 1— (2

1 @i—l +1 1
ntl _ g nt ntly _
Th [h?zh?l (5% =i i)

ﬁi (V?j_ll . 2vn+1 + Vn+1) +

—9 .
h?_lh? 1 74+1
—|——ﬁi+1 (vitt —ovii 4+ vy } +
hihi'y,
n+1 n
n N en Vi —V
+rpny + > £ = N (4.31)

a qual é equivalente a discretizacao derivada de impor a forga de pressao como é
proposto em (Cohen, 1991) sendo que é eliminada a forga seguidora do desloca-
mento da snake. E importante destacar que o esquema proposto onde a pressao €
declarada no funcional é uma versao mais generalizada deste método. Além disso,
a incorporacao desde o funcional permite uma identificagdo mais natural do efeito
desta forga sobre o contorno e permite especificar esta variagao do contorno ativo
classico como o agregado simplesmente de uma forga de carga.

Como feito anteriormente, escrevemos a discretizagdo na forma matricial

como
Vn+1 I VAL

N (4.32)

N
AV 4 g, N"+ ) F) =

Jj=1

e, por fim, isolamos a varidvel V"*! como

I\ '/ 1 N
n+1l __ n n n
vt = (A + A—t) (EV — kpN" — ZF]) (4.33)

j=1

obtendo assim as equacoes de evolugao associadas.

Estudando o comportamento desta nova forca integrada com o resto dos
termos vemos que a medida que infle o contorno, a forca de membrana se resis-
tird procurando o equilibrio. Portanto, a calibracao do parametro x, esta inter-

relacionada com a calibragao do parametro «.
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A Figura 4.21 apresenta efeito introduzido pelo termo de pressao ao segmen-
tar a EEM. Quando nao aplicamos pressao na snake é possivel que o contorno
colapse por se encontrar proximo a uma placa com alta ecogenicidade. Aplicando
uma quantidade reduzida de pressao conseguimos que o contorno se oponha a essas
forgas introduzidas pela placa e finalmente procure um minimo onde as forgas de
flexdo, membrana e imagem se equilibrem.

O parametro k, pode ser muito sensivel para quadros movimentados ou para
artefatos que ocultem completamente a EEM, nos quais a pressao suficiente para
tirar ao contorno da zona de colapso pode afasta-lo produzindo de igual maneira
uma segmentacao errada. Este aspecto sera minimizado e em casos resolvido pela
incorporacao de termos que permitem limitar o espaco de busca as proximidades
do contorno via informacao de quadros anteriores. Este enfoque sera apresentado
na secao 4.3.5.

Nas secoes seguintes sé aplicaremos a forca de pressao nas segmentagoes

quando for explicitado.

4.3.4 Forca de repulsao entre Snakes

O relacionamento entre os contornos segmentados ainda nao tem sido ex-
plorado. Nas imagens IVUS é possivel ver uma degradacao da separagao entre o
limen e a EEM quando os mesmos estao proximos. Esta situagao é ainda piorada
pela movimentagao associada ao batimento cardiaco onde ha uma perda na nitidez
do limite do limen. Exemplos destes casos sao apresentados na Figura 4.22.

A estratégia desenvolvida nesta secao tem por objetivo utilizar a relagao entre
os objetos de interesse para diminuir estas problematicas. Pelas caracteristicas
topoldgicas destes contornos, sabemos a priori que o limen nao se junta nem
superarda o contorno da EEM. Por isto, introduziremos um termo de energia no
funcional que caracteriza o contorno do limen de forma que impossibilite superar
a EEM. Por sua vez, é desejavel que este termo atue s6 quando os contornos

estiverem suficientemente proximos e, ainda, poder ajustar essa zona de interagao
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Figura 4.21: Segmentagao sobre a imagem IVUS incorporando Ballon Force:
(acima) inicializacao; (abaixo esquerda) segmentagdo sem Ballon Force com
parametros o« = 0,0001, § = 7 e k = 1; (abaixo direita) segmentagao utilizando
Ballon Force com parametros a = 0,0001, 8 =7, k =1 e k, =0, 5.

Figura 4.22: Falta de defini¢do da borda do limen em imagens IVUS: (esquerda)
perda da borda do liimen na zona superior pela proximidade com a EEM; (direita)
perda da borda inferior pela movimentacao induzida pelo batimento cardiaco.
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com algum parametro.

Desta forma o funcional de energia proposto associado ao limen é

%mexp (_IIV (s) _vv (s)]l )dﬁzpi.vL(s) (4.34)

onde vl e vF

sao as curva correspondentes as snakes do limen e da EEM e v e n
sao os coeficientes que ajustam o intervalo de agao e a intensidade da repulsao en-
tre os contornos, e F; sao as forcas de carga impostas sobre o contorno. Este novo
termo incrementa a energia do funcional na medida que os contornos se encontram
proximos entre si e, portanto, o denominaremos como energia de repulsao. Com
a escolha de uma funcgao exponencial e um valor de v adequado conseguimos que
a energia para grandes distancias entre os contorno seja desprezivel em relagao a
mesma quando os contornos estao proximos. No caso que os contornos se juntem,
temos que a energia de repulsao tende a 7 e, portanto, escolhendo um 7 suficiente-
mente grande evitaremos este comportamento. Por tltimo, observe que o contorno
da EEM, chamado v” deve ser previamente calculada para ser empregada como
dado de entrada na minimizagao do funcional (4.34), impondo um processamento
sequencial entre as snakes.

Para continuar com o mesmo esquema de resolucao que nos métodos ante-

riores, calculamos a equagao de Euler associada ao funcional (4.34) como

d dvt d? d*vt
(@) + i (05 )

(VRO VIR r o op s
. p( - )( (5) = v () + SV, F; =0 (435)

Logo, formula-se o problema pseudo-transiente onde a solucao é alcancada ao
atingir o estado estacionario. Desta maneira, as equagoes de Euler sao modificadas

CcOomo segue
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d [ dvt & [ Py
“ds (O‘ o (S)) e (5 = <S))
ovt

—1nexp (_IIVL(s)—WvE(s)HQ) (VL (s) — vE (S)) + Zj\; F, = 0 (4.36)

e, a continuacao, utilizando aproximacao por diferencas finitas, discretizamos

a equacao de Euler (4.36) no i-ésimo né v como

1 Q; Q;
1 1 1 1 1
== (Bt oyl L (Ll Lnt +
hn hn 7 i—1 hn i+1 7
] i—1 7

7

1 51 1
Lin+1 L+l | Lntl
[ ( gyl Lt ) _

h:l 1hn hz Qh? 1 -
6% Ln+1 Ln+1 Lin+1
/8i+1 Lin+1 Lin+1 Lin+1
TR ) <Vi T ik HVid ” -
7 1+
Ln E|2
V. — V.
Y

N VL,n+1 . VL,n

onde assumimos que as forcas f; sao constantes em cada passo de tempo.

A forma de calcular a distancia entre os i-ésimos nés das snakes, ||[vF — vZ||,
é tomando o n6 v¥ e projetando-o sobre v¥ na diregao radial segundo o centro de
massa de v¥ (Figura 4.23). Desta forma o efeito de repulsao serd calculado s6 com
a contribuicao de um elemento de v para cada né de v”.

Escrevendo (4.37) na forma matricial obtemos

VL,n—i—l _ VL,n
At

N
Ln+1 Ln+1 n __
AV +BV +C+ > F=-

J=1

(4.38)

onde A ¢é a matriz pentadiagonal do método classico e B e C sao a matriz diagonal e
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Centro de masa

do Limen Forca de

repulséo

Figura 4.23: Esquema da projegao do né v¥ sobre o contorno v¥ para calcular o
né6 v associado no calculo da forca de repulsio.

%

o vetor associados ao termo de repulsao apresentado. Especificamente, declaramos

Ln E|2
b; = —mexp (—M) (4.39)

ci = bi(—vE) (4.40)

)

sendo b; o i-ésimo elemento diagonal da matriz B e ¢; o i-ésimo elemento do vetor
C.

Desta forma isolamos VZn+t

I\ '/1 al
Lntl _ (A L B4+ — —~vVvirn __ | 4.41
\% ( +B+ 3 t> < L V- C-) ) J> (4.41)

j=1

que é o método numérico para resolver de forma aproximada a equagao (4.35).

Agora trabalharemos sobre a calibracao dos parametros v e 1. No comego
desta secao explicamos que quando o limen esta préximo a EEM, o estudo de
ultrassom nao diferencia a separacao das estruturas. Segundo medigoes efetuadas
sobre imagens de 4 estudos IVUS em zonas distais onde parcialmente aparece o
limen, pudemos estabelecer que a espessura minima da tunica intima e média na
zona distal é de 0,13 mm 40,03 mm (o qual se corresponde com 8 + 2 pixeis).
Desta forma definimos valores de v e 1 para modelar esta condicao.

O parametro v permite ajustar o perfil da forca de repulsao. Na Figura 4.24

vemos que a medida que diminuimos v a for¢a atua de uma forma mais abrupta.
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Esta caracteristica permite que para distancias proximas entre os contornos esta
forca tenha um efeito notério impedindo o contato e, por sua vez, que seja des-
prezivel no resto do dominio. Portanto, s6 devemos ajustar este parametro para

que a forca se manifeste a partir dos 8 pixeis de distancia.

_60 I I I I I I I I I
-10 -8 -6 -4 -2 0 2 4 6 8 10

Figura 4.24: Forca de repulsao aplicada a um né do limen que atravessa a EEM
para valores de v = 2,5;5;10;20 e n = 30.

A escolha do parametro 7 é feita baseando-nos em simulagoes para determinar
a magnitude da forca de repulsao necesséaria para equilibrar as forcas da imagem.
A Figura 4.25 apresenta a curva de forca de repulsao proposta para segmentar
(parametros v = 15 e n = 0, 33) aplicada a um né que atravessa a EEM. Podemos
ver o efeito de repulsao que experimenta o né nas proximidades da membrana seja
que se aproxime pelo lado interno ou externo, obtendo assim o comportamento
desejado. A incorporacao desta forca no processo de segmentacao é apresentado
na Figura 4.26, onde vemos como a mesma corrige a falta de informagao nas zonas
onde a separacao entre o limen e a EEM foi degradada ou totalmente perdida. Um
maior detalhe de como esta sendo aplicada a forca é fornecido na Figura 4.27, onde

apresentamos a magnitude da mesma em uma zona sem informacgao de borda do
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limen, em uma zona com presenca desta borda mas um falho na segmentacao da
EEM e finalmente em uma zona com a informacao da borda é uma segmentacao
correta da EEM. Neste detalhe vemos uma situacao extra onde se mostra que
quando o contorno da EEM esta errado a forca de repulsao nao impede recuperar-
se da situacao sempre e quando o erro seja leve, isto é, que o contorno da EEM

nao esteja segmentando o limen.

) ki)

llve-vs|®
5

nexp (—

0.8 1 1 1 1

Figura 4.25: Forca de repulsao aplicada a um n6 do limen que atravessa a EEM
para valores de v = 15 e n = 0,33. Aplica uma forga considerdavel (segundo
simulagoes efetuadas) a partir da distancia de 8 pixeis.

Desta forma conseguimos modelar uma interacao entre os contornos que per-
mite incorporar informacao a priori sobre a estrutura do vaso, brindando mais

robustez no processo de segmentacao frente a falta de dados.

4.3.5 Contornos dinamicos

Nas secoes anteriores conseguimos melhorar a captura das bordas em um
quadro do estudo. Para estes quadros uma inicializacao dos contornos era fornecida.
Se bem conseguimos relaxar a inicializacao do limen, a inicializacao da EEM con-

tinua sendo um problema a resolver. Os estudos [VUS correspondem a um conjunto
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Figura 4.26: Segmentagao de imagem IVUS com parametros a = 0,01, g = 1000
e k = 0,3: (esquerda) sem forca de repulsao; (direita) com forga de repulsao com
parametros v = 15 e n =0, 33.

Figura 4.27: Segmentacao de imagem IVUS com parametros a = 0,01, g = 1000
ek =0,3,v=15en = 0,33 apresentando a forca de repulsao aplicada em trés
situagoes: (celeste) a imagem nao fornece informagao sobre a separagao do limen
e a EEM; (azul) a imagem fornece informagao sobre o limen mas o contorno da
EEM aporta informagao incorreta; (magenta) a imagem fornece informagcao sobre
o limen e o contorno da EEM que é correta.
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de quadros contiguos de uma mesma estrutura afastados por um deslocamento pe-
queno. Portanto, é valido assumir que a configuracao da geometria do vaso nao
varia demasiado entre quadros consecutivos. Desta forma poderiamos utilizar a
geometria dos contornos segmentados anteriormente para inicializar o quadro a-
tual conseguindo um condicao inicial préxima a solucao.

No entanto lembre que a geometria do vaso é registrada de forma sequencial
e portanto todos os quadros correspondem a instantes de tempo diferentes. Neste
passo do tempo o vaso se movimenta pelo batimento cardiaco e também se deforma
pela complacéncia dos seus materiais constituintes. Estas situacoes introduzem um
cenario mais complexo que trataremos na seguinte segao.

Por enquanto trataremos com os quadros pertencentes ao periodo de menor
alteracao do vaso, isto é, a diastole. Na didstole, devido a baixa variagao de pressao
no vaso, as deformacoes nao sao relevantes e, além disso, o coracao encontra-
se relaxado, sem movimentar significativamente o vaso. Agora, assumir que o
contorno seguinte sera proximo ao segmentado no quadro atual sera valido.

O problema que surge é como restringir que o contorno nao evolucione se
afastando da inicializacao fornecida em caso de faltar informacao do contorno no
quadro (como j& vimos, o célcio ou artefatos do anel central e cabo guia podem
produzir esto). Por esta razao utilizaremos os contornos dinamicos.

Os contornos dinamicos permitem o seguimento de objetos em uma evolugao
temporal entre imagens. Também, permite trabalhar com incertezas devido a que
se restringe o espaco de busca as proximidades do contorno no passo de tempo
anterior e, além disso, contém um termo de inércia que leva em consideracao a
intensidade do movimento anterior. Embora, no persente trabalho este termo de
inercia nao apresento resultados positivos e portanto é desconsiderado.

De igual modo que em (Mclnerney e Terzopoulos, 1995) adicionaremos um

termo de mola entre quadros para impedir grandes deslocamentos entre contorno
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consecutivos. Desta forma a equacao de Euler vé-se modificada como

B d dv n d? d*v n
ds ads ds ds?

d
+ud—‘z’ + YN F =0 (4.42)

onde z a direcao espacial ortogonal entre quadros, v é o coeficiente de elasticidade

e ainda sendo v(s, z) temos que

v(0,2) = v(1, 2); 2—:(0, z) = Z—Z(l,z) (4.43)
v(s,0) (4.44)

sao dados. O contorno inicial v(s,0) pode ser calculado pelos métodos anteriores
e ser fornecidos como entrada para este novo método.

Logo, efetuamos uma discretizacao na qual temos uma dependéncia de um
quadro vizinho, neste caso escolheremos o quadro anterior, mas o quadro posterior
pode ser tomado seguindo um procedimento analogo.

Uma questao que surge poderia ser sobre a utilizacao deste método para
segmentar a sistole junto com a didstole, dado que tem a capacidade de seguir o
movimento das estruturas. O problema ¢ a distor¢ao das imagens durante a sistole.
Os contornos sao quase imperceptiveis e as vezes o deslocamento da estrutura é
abrupto. O método encontra dificuldade para segmentar com sucesso a estrutura
sob estas condigoes (ainda utilizando o termo de inercia descartado) e por esta
razao no proximo capitulo proporemos um método que facilite uma inicializacao
proxima ao contorno de interesse de uma forma mais robusta.

Desta forma, formula-se novamente o problema pseudo-transiente que no

estado estaciondrio apresenta a solu¢do para (4.42) da seguinte forma

d [ dv\ & [ . dv v & ov
——(a— ) +=(p~— — F,=——. 4.4
ds (ads>+ds ( dsz)+ydz+i:0 ’ ot (4.45)
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Logo, discretizaremos as derivadas via diferencas finitas de igual modo que em
casos anteriores, para o i-ésimo no, no tempo do estudo z e no tempo do transiente

n obtendo

1 (o, oy
, n+1 n+1 i+1,z n+1 n+1
o\ (viz' =vifl) - e Vit —viz') ) +
i i—1 i

1 57, 1,z

-5 n+l n+1 n+1\

+hn hn |:hn hn (Vi—2,z 2Vi—l,z + Vi,z )
i—1"% i—2""—1

5’572 n+1 n+1 n+1
e oA ( i1z~ 2Vie t i+1,2>
11— (2

BH—LZ n+1 n+1 n+1
+ hr b (Vi,Z - 2Vi+1,z + Vi+2,z) +
7" Y141

1 n+l

n n N n 1,2 i,z
_H/A_z (Vz‘,z - Vi,z—l) + Z_j:l £, = N (4.46)

onde faremos que o coeficiente v absorva o parametro Az para minimizar a quan-
tidade de coeficientes e assumimos que f;;. ¢ constante durante cada passo de

tempo. Deste modo a forma matricial correspondente é

N Vn+1 _ VTL
AVZ-H +D (V? . Z—l) + Z F?,z — _ZTtZ. (447)
=1
e isolamos o termo V7!
1\ "'/ 1 .
Vit = (A + — —V!-D(VZ-Vl)-> FI |. 4.4
z < + At) At z ( z 7«'*1) jzl WX ( 8)

obtendo assim o esquema numérico para a resolugao de (4.42).

Para mostrar uma das vantagens no uso deste método, apresentamos um
exemplo na Figura 4.28. Neste vemos uma sequéncia de imagens nas quais a EEM
encontra-se distorcida para alguns quadros da diastole. No caso que utilizamos
a snake sem correlagao com quadros anteriores vemos como o contorno colapsa
sobre o limen e na parte superior com outra estrutura da adventicia. Isto sucede
porque o contorno procura as bordas mais afastadas ja que na zona préxima a
sua inicializacao a informacao é baixa e distorcida. Ao incorporar os contornos

dinamicos introduzimos a componente viscosa no tempo exigindo que a procura
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das bordas seja em uma zona préxima ao contorno anterior e assim evitamos que a
segmentacao avance sobre outras estruturas. Neste caso o contorno avancou sobre
o limen, mas estruturas pertencentes a artefatos ou célcio também sao fontes de
problemas que podemos minimizar com este método.

Um aspecto chave deste método, principalmente quando logo tratemos as
imagens movimentadas, ¢ a restricao de movimento do contorno quando a imagem
nao apresenta bordas definidas. Isto permitira a recuperacao da segmentacgao logo
depois de quadros degradados pelo movimento, artefatos e calcio, os quais podem

aparecer frequentemente ao longo de um estudo.

4.4 Conclusoes

Os métodos apresentados tém permitido contornar problemas como incertezas,
artefatos e aspectos de relaxagao na inicializacao do método de segmentacao.

A conformacao de um novo mapa de bordas via identificacao de estruturas
geométricas permitiu uma captura das bordas mais acurada e menos correlacionada
com ruido e artefatos. Em consequéncia, uma segmentacao mais precisa do limen
e da EEM foi obtida.

Por sua vez, a procura de um método com inicializagao automatica é mais
viavel pela utilizacao do GVF e da remocao do artefato do anel central. De fato,
temos que para um amplo conjunto de imagens a inicializacao automética do Ii-
men ¢ possivel, porém, as imagens que apresentam variacao do diametro do anel
central produzem o colapso do contorno. Além disso, a inicializagao do contorno
correspondente a EEM nao permite automatizacao com estes métodos.

O desenvolvimento da técnica de forca de repulsao entre snakes foi impor-
tante pois soluciona a problematica dos colapso entre os contornos ativos. Isto
permite modelar conhecimento histolégico como restrigoes na evolucao das snakes
e assim obter sucesso em segmentagoes antes falidas.

Em relacao aos contornos dinamicos, vimos que permitem restringir a procura

do minimo do funcional as zonas préximas respeito ao contorno ativo do quadro
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Figura 4.28: Segmentacao da EEM em imagens IVUS. Em ordem lexicografico é
apresentada uma sequéncia de quadros contiguos durante a didstole cardiaca de
forma que primeiro estda o quadro original e imediatamente o quadro segmentado.
(Vermelho) Segmentacao sem contornos dinamicos com parametros o = 0,01, § =
2000 e k = 1,5; (Azul) Segmentacao com contornos dinamicos com parametros
a=0,01, 5 =2000,k=1,5ev=0,3.
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anterior do estudo. Esta hipdtese é vélida devido a que nao existem grandes
deformacoes entre regices tao proximas como € o deslocamento entre dois quadros
(da ordem de 0,016 mm).

A utilidade da forga de pressao para recuperar a segmentacao em zonas com
tecido fibrético ou calcificagoes que ocultam informagao das estruturas, também
foi demonstrada. Esta forca pode variar ao longo de um estudo completo, ja que
tem por objetivo salvar sé as problematicas anteriormente ditas.

Por outra parte, ha aspectos na minimizacao dos funcionais que escapam
ao escopo deste trabalho, mas que serao trabalhados a futuro. A resolucao via
um enfoque variacional é uma alternativa interessante pois permite trabalhar com
derivadas de menor ordem , facilitando a implementagao computacional e dimi-
nuindo a regularidade exigida sobre os contornos. Os tempo de resolucao e a
estabilidade deste novo enfoque também deverao ser considerados para estabelecer
vantagens ou desvantagens respeito aos métodos atuais.

A incorporacao da informacao a priori na segmentacao melhorou notoria-
mente os resultados principalmente nas se¢oes distais, onde a informacao entre as
estruturas estava ausente. O aumento de informacao a prior: fornece solucoes mais
precisas (Blake e Isard, 1998; Bankman, 2009) e, portanto, o desenvolvimento de
um esquema de segmentacao ainda mais especifico é importante.

Por ultimo, ha secoes do estudo IVUS que apresentam movimento com o qual
a utilizacao do quadro anterior como inicializacao nao é valida de forma imediata.
Além disso, a movimentacao das estruturas anatomicas devido ao movimento do
musculo cardiaco estd relacionada a uma degradagao dos contornos elevada, princi-
palmente para o caso do limen. Estas problematicas sao tratadas na secao seguinte

propondo uma metodologia que permite uma inicializagao mais robusta.
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Capitulo 5

Segmentacao de imagens IVUS com

movimento das estruturas

A adquisicao das imagens IVUS tradicionalmente é feita ao longo do tempo
produzindo que no avango do estudo observemos um vaso deslocado nao s6 no
espaco, mas também no tempo. Afortunadamente, a periodicidade imposta pelo
batimento cardiaco (responsavel das deformagoes no vaso) permite que possamos
aproximar dois instantes igualmente distantes em dois periodos cardiacos diferentes
como se pertencessem ao mesmo instante de tempo. Nesta afirmacao estamos
assumindo que todos os batimentos cardiacos apresentam comportamento idéntico
ao longo do estudo, o qual é uma aproximacao aceitavel devido a que o paciente
esta em repouso durante o estudo. Desta dissociagao do tempo e espago no estudo
podemos obter a geometria do vaso para cada instante particular do batimento
cardiaco e sua deformacao.

Seguindo esta linha de pensamento, em principio estariamos tentados em
separar o volume de dados por cada etapa do ciclo e segmenta-lo para nao lidar
com o movimento, mas esta estratégia apresenta algumas dificuldades.

Em primeiro lugar, existe o deslocamento entre quadros contiguos (imagens
temporalmente consecutivas da sequéncia IVUS). Ao dissociar o estudo, temos
que cada quadro contiguo dos volumes rearranjados terda uma separacao até 35
vezes maior que a existente entre imagens contiguas no volume original. Com esta

separacao a hipdtese de que quadros contenham estruturas levemente modificadas
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ja nao é valida.

O segundo problema, é o fato que os diferentes sub-volumes tém diferentes
qualidades de nitidez da imagem. As imagens correspondentes as fases de maior
movimentagao das estruturas durante o ciclo cardiaco encontram-se deterioradas
pela movimentacao do transdutor ao realizar a leitura dos ecos de ultrassom.
Principalmente, o limen sofre uma alta degradacao pela difusao das bordas limi-
tantes dificultando sua localizacao precisa. Desta forma a segmentacao destes sub-
volumes de forma independente resulta muito dificultoso e também pouco confidvel
com os métodos atuais.

Contudo, planejamos contornar estas duas dificuldades trabalhando com o
volume completo. Primeiro, identificando os quadros menos movimentados que
denominaremos como estaticos, nos quais trabalhamos da forma proposta no capi-
tulo anterior. Logo, com os quadros movimentados correspondentes a um mesmo
ciclo cardiaco proporemos um método que permita deduzir a configuracao mais
provavel de movimento rigido utilizando como dado de entrada o tltimo contorno
segmentado dos quadros estatico anteriores.

A forma de classificar os quadros nas categorias de estaticos ou movimentados
¢ mediante uma andlise do electrocardiograma (ECG) associado ao estudo. Por
sua vez, também apresentaremos um método para obter as principais ondas do
ECG para estudos IVUS que nao foram sincronizados com a leitura do mesmo.
Para este 1ltimo caso podemos efetuar uma classificacao totalmente automatica
dos quadros.

Desta forma, neste capitulo sao propostos e descritos novos métodos para o
tratamento integral dos quadros movimentados. Primeiro apresentamos a identifi-
cacdo das principais ondas constituintes do electrocardiograma (Secao 5.1). Logo,
propomos um mecanismo para a classificacao dos quadros segundo a movimen-
tagao presente nos mesmos (Segao 5.2). Em seguida, formulamos um método para
remover o movimento rigido naqueles quadros determinados como movimentados

(Secao 5.3). Por tultimo, apresentamos conclusoes sobre os resultados obtidos.
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5.1 Classificagao de quadros utilizando o ECG

O electrocardiograma (ECG) é uma representagao grafica da atividade bioe-
létrica de células especializadas que compoem o musculo cardiaco. O coracao
encontra-se em um processo de despolarizacao e repolarizacao continuo induzido
por sinais bioelétricos que produzem respectivamente contracoes e relaxagoes dos
tecidos musculares do érgao. Estes sinais podem ser adquiridos com alta precisao
sem fazer uso de métodos invasivos. Nestas leituras elétricas registradas no ECG é
possivel identificar ondas especificas que definem instantes chaves da mecanica do
batimento cardiaco.

O ECG tradicionalmente é decomposto em ondas P, Q, R, S e T, mas dado
que s6 estamos interessados na informagao mecanica que aporta este estudo, decom-
poremos o mesmo em onda P, complexo QRS (periodo correspondente ao intervalo
das trés ondas em conjunto) e onda T.

A onda P manifesta o sinal que despolariza o atrio direito e, em seguida,
o atrio esquerdo. Esta despolarizacao produz uma contracao dos tecidos locais
produzindo a sistole atrial. Imediatamente depois inicia-se o complexo QRS que
conduz a despolarizacao ventricular, a qual devido a maior massa muscular pre-
sente nas paredes dos ventriculos produz uma contracao muito mais potente em
comparagao ao caso dos atrios. Desta forma, o complexo QRS, representa a sistole
ventricular. Além disso, durante a ocorréncia deste sinal inicia-se a repolariza-
¢ao dos atrios ocasionando sua relaxagao e, em consequéncia, a didstole atrial.
De forma andloga, na onda T se produz a repolarizagao ventricular e, portanto,
iniciando a diastole ventricular.

A Figura 5.1 apresenta um esquema do ECG classico identificando cada
um dos trés grupos de onda pré-escritos e os instantes de sistole e didstole para
ventriculos e atrios.

Os vasos registrados no estudo IVUS encontram-se na superficie do musculo
cardiaco. A contragao deste tltimo produz um deslocamento dos vasos e mais ainda

do transdutor pelo fato de estar suspendido no sangue. Nestas condigoes as ima-
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Figura 5.1: Esquema do ECG para um batimento cardiaco identificando as sistoles
e diastoles atriais e ventriculares.
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gens adquiridas apresentam uma deterioracao da qualidade. Porém, dado o ECG
sincronizado vimos que podemos determinar as etapas de sistole ventricular e atrial
e, portanto, identificar quando se inicia a sequéncia de quadros movimentados.

Analisando estudos IVUS com ECG sincronizado, identificamos que a movi-
mentacao maior dos quadros comecga com o complexo QRS e se estende até o final
da onda T. Isto permite deduzir que a sistole atrial nao produz uma alta taxa
de movimentacao no transdutor ou nas estruturas do vaso registrado. De fato, é
coerente com o citado anteriormente respeito a diferencia entre a poténcia com que
se contraem os atrios respeito dos ventriculos. Outra caracteristica importante é
que o quadro correspondente ao inicio da onda P é o quadro menos movimentado
de cada ciclo cardiaco. Neste ponto, o movimento da sistole ventricular esta dissi-
pado e ainda nao se iniciou a sistole atrial, portanto, obtemos o estado de menor
movimentagao no vaso.

Com esta informacao é possivel dividir os quadros em duas categorias. A
primeira, agrupa os quadros que podem ser segmentados pelos mecanismos apre-
sentados no capitulo anterior, onde se satisfazem as hipdteses que as estruturas
nao sofrem grandes deformacao, nem grandes deslocamentos entre quadros adja-
centes. Estes quadros sao os registrados entre o final da onda T até o comeco
do proximo complexo QRS e os denominaremos como quadros estaticos. Desta
forma a segunda categoria compoe-se por quadros que apresentam deslocamentos,
deformagoes e degradacao da informagao, onde tomar a segmentacao do quadro
anterior como inicializacao nao garante estar préximo da solucao correta e a falta
de informacao pode produzir a captura de contornos errados que serao propaga-
dos no resto do estudo. Os quadros deste grupo sao aqueles registrados entre o
comego do complexo QRS até o fim da onda T e os denominaremos como quadros
dinamicos.

Estes quadros dinamicos serao a preocupacao principal deste capitulo. Par-
ticularmente desenvolvemos um processo de captura do movimento rigido das es-

truturas para fornecer uma inicializagdo adequada para este conjunto (Segao 5.3).
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Finalmente, sobre estes contornos iniciais, extraimos as deformagoes das estruturas
especificas para cada quadro utilizando contornos ativos restringindo o intervalo
de busca pela incerteza da informagao do quadro dinamico.

Na secao seguinte propomos um método para contornar o problema de nao ter
um ECG associado ao estudo IVUS. No mesmo estimamos os quadros associados
as ondas P, Q, R e T que permitirao a classificacao das imagens nas categorias

mencionadas.

5.2 Recuperacao do ECG

A informacao associada ao ECG pode nao estar disponivel no estudo IVUS
e, portanto, é preciso dispor de um método que permita reconstrui-la ou ao menos
conseguir derivar a movimentacao das imagens. O métodos apresentado nesta secao
para desenvolver esta acao utilizara trés estudos IVUS com ECG associado para
apresentar resultados parciais e um contraste final com os mesmos que permita
validar e analisar a viabilidade do uso do método.

A estratégia que propomos baseia-se na hipdtese de que a adquisicao de uma
imagem sera muito similar a obtida na préxima ou na anterior posicao devido a que
os deslocamentos entre imagens nao sao significativos para a variacao da topologia
do vaso. Desta forma, quando uma imagem varie significativamente respeito das
vizinhas serd por ser uma imagem movimentada. Logo, o movimento para a n-

ésima imagem do estudo, I,,, de N x M pixels o definimos como

N M M
M(In 1aIn7]n+1 ZZ Z ] In 1 [ ] +ZZ(In(Za])_In+1(Z>]))2
=1 j=1 =1 j=1

(5.1)

Uma média da diferenca quadratica entre a imagem com sua vizinhanga com-

pleta foi escolhida para aumentar a robustez da medida de movimento em presenca
de artefatos ou movimentagoes perimetrais da imagem produto da compensacao
das leituras distais ao transdutor. Na andlise desta escolha decidimos utilizar

diferencas quadradas para que as contribuigoes de maior diferenca sejam maior-
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mente ponderadas na determinacao do movimento. Isto se deve a que representam
com maior probabilidade deslocamentos de estruturas em relacao as pequenas dife-
rengas que podem ser originadas pelo speckle noise ou a transicao de enfoque das
estruturas.

Esta funcao é utilizada para calcular a movimentacao das estruturas em
um estudo IVUS. Os resultados, apresentados na Figura 5.2, mostram como esta
medi¢ao apresenta um comportamento similar por periodos tal como o batimento
cardiaco. Em particular, vemos a presenca deste padrao cada 33 quadros que
corresponde a 1,1 segundos do estudo. Este tempo é coerente com o periodo
cardiaco identificado no ECG sincronizado as imagens e, além disso, foi observado
que os minimos em cada patrao sempre estao préximos ao instante prévio da onda
P. Isto é totalmente congruente com a andlise extraida na secao anterior, onde
dissemos que o ponto de menor variacao da imagem é no instante anterior a sistole
atrial (produzida pela onda P) dado que a movimentacdo conjunta dos atrios e
ventriculos atinge seu minimo.

Desta maneira conseguimos identificar o quadro com menor movimentacao
para cada um dos periodos cardiacos e a medida em tempo ou quadros de cada
batimento cardiaco. Agora, precisaremos extrair esta informagao da fungao M(I,)
de forma automatica, isto é, os minimos locais associados aos quadros menos movi-
mentados.

O principal problema é a presenca de outros minimos locais, com maior valor
da funcao M dentro do periodo cardiaco, que nao permitem uma extracao ime-
diata. Para contornar este problema utilizaremos informacao espectral da funcao
da movimentacdo, M, apresentada na Figura 5.3. Na mesma vemos que é possivel
identificar o modo associado com a frequéncia cardiaca média, isto €, a contribuicao
maior entre a banda de frequéncias 0,4 Hz - 1,5 Hz que representariam compo-

nentes periédicas entre 0,66 s - 2,5 s (correspondentes a 40 bpm e 150 bpm). Desta
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Figura 5.2: (Acima) Célculo da movimentacao em cada quadro de um estudo IVUS
utilizando a funcao (5.1) remarcando em vermelho uma zona de interesse; (Abaixo)
Ampliacao da zona de interesse.
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forma, a frequéncia cardiaca pode ser calculada como

HF =arg m?XM(f), 0,4 < f<1,5. (5.2)

. |

’ i
M’N WW JL»A“ L"W'WM’IWJMMWWWMM‘ i —— i - P
1 2 3

0 4 5 6 7 8 9 10 1" 12 13 14 15

Figura 5.3: Funcdo da movimentacdo no dominio das frequéncias (M).

Conhecendo a frequéncia cardiaca média podemos suprimir todas aquelas
contribuigoes de maiores frequéncias para obter uma funcao mais suavizada onde
os periodos cardiacos e os minimos relativos aos menores movimentos por periodo
sejam preservados. Com o fim de obter uma melhor aproximagao dos minimos
da funcao M incluimos até a primeira replica do modo presente em HF', desta
maneira calculamos a reconstrucao como uma filtragem passa baixa de M com
uma frequéncia de corte

fo=2 (HF +¢) (5.3)

onde ¢ é um valor que modela a desviacao maxima que os batimentos podem
experimentar no estudo.

Aplicando esta filtragem obtemos os resultados apresentados nas Figuras 5.4
e 5.5 onde obtemos uma versao mais suave da funcao com diminui¢ao de minimos
locais problematicos. Em particular, a onda suavizada resultante pode apresentar

até um minimo espurio entre cada par de minimos absolutos dos periodos.
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Figura 5.4: (Acima) Fungao da movimentagdo no dominio das frequéncias onde
HF = 0,93; (Centro) Funcao da movimentacao no dominio das frequéncias apds
da filtragem passa baixa com f. = 2 Hz; (Abaixo) Fungao da movimentagao antes
(verde) e depois (azul) da filtragem passa baixa marcando em vermelho a drea de

interesse ampliada na Figura 5.5.
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Figura 5.5: Ampliacao da zona de interesse para a fungao da movimentagao antes
(verde) e depois (azul) da filtragem passa baixa apresentada na Figura 5.4.
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Neste ponto conseguimos de forma totalmente automatica calcular a frequen-
cia cardiaca, uma medida do movimento quase sem minimos espirios e o préximo
passo serd calcular o minimo para cada batimento cardiaco relacionado com o inicio
da onda P.

Inicialmente marcamos os primeiros trés minimos locais presente em M (1},)
analisando quando a % experimenta uma troca do sinal de negativo para positivo.
Neste caso utilizamos diferengas centradas para aproximar a derivacao. Logo mar-
camos como primeiro minimo associado a onda P ao menor destes trés minimos.
Uma vez identificado este ponto de inicio procedemos iterativamente deslocando-
nos uma quantidade de quadros S definido como

sendo F'R a quantidade de quadros por segundo que registra o transdutor e, a
continuag¢ao, marcamos o primeiro minimo local a partir desta posicao como o asso-
ciado a onda P. Desta forma repetimos este tltimo processo de deslocar S imagens
e marcar proximo minimo local, até percorrer todo o estudo. Finalmente teremos
identificados os instantes associados a onda P para o estudo IVUS completo.

As ondas restantes podem ser determinadas baseando-nos na posicao da onda
P pelo fato que correspondem com diferentes instantes da propagagao de um sinal
elétrico iniciado pela onda identificada e, portanto, a diferenca de ocorréncia dentre
estas ondas nao deve se alterar drasticamente no tempo. Além disso, assume-se
que a demora da propagacao do sinal elétrico nao varia com a frequéncia cardiaca
mas sim com a diferenca do tamanho do coragao dentre os pacientes. Deste modo,
determinamos experimentalmente os deslocamentos entre estas ondas baseando-nos
em trés casos de estudos IVUS registrados em pacientes com doencas cardiacas,
utilizando F'R = 30 e € = 0.2, e obtivemos os resultados apresentados na Figura 5.6.
Vemos que ha uma variacao entre os individuos de até 1,51 quadros na ocorréncia
da onda (@), 1,31 quadros para a onda R e 0,55 quadros para a onda 7T, onde

o batimento estd composto por uma média de 30,4 quadros. Também podemos
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observar que as desviagoes dos deslocamentos de ondas mostram uma ocorréncia
pouco variavel, o que valida a hipotese que a propagacao do sinal elétrico nao varia

drasticamente entre periodos cardiacos.

W Caso 1
WCaso?2
Caso 3

MNumero de quadros

Fy

%]

RP

Deslocamento entre ondas

Figura 5.6: Medigoes das distancias médias e desviacoes entre a onda P e as ondas
Q, R e T para 3 estudos de pacientes diferentes. Os estudos tinham registrado 107,
95 e 140 batimentos respectivamente.

Dada a baixa variabilidade do deslocamento entre sinais, fica justificada a
escolha de um modelo onde este deslocamento seja fixo. Em particular escolhemos
os valores médios arredondados dentre estes trés estudos, obtendo por resultados
os deslocamentos de 5, 6 e 15 quadros entre a onda P e as ondas Q, R e T,
respectivamente.

Para validar o modelo mediremos a diferenca entre o quadro menos movi-
mentado que calculamos (o qual por hip6tese corresponde com o inicio da onda P)
e a onda P registrada pelo ECG associado aos estudos. Estes tém sido ordenados
em ordem de crescente aumento de frequéncia cardiaca e degradagao do estudo,
sendo o primeiro estudo o que contém batimentos mais longos, com quadros estati-
cos mais nitidos, e os seguintes estudos com quadros mais degradados e movimento
mais continuo. Os resultados apresentados nas Figuras 5.7, 5.8 e 5.9, demonstram
que quanto maior é a frequeéncia cardiaca no estudo, a identificacao do ECG com

este modelo é menos confidvel.
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Figura 5.7: Diferenca em ntmero de quadros entre o calculo do quadro menos
movimentado e a onda P do ECG para o caso de estudo 1.
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Figura 5.8: Diferenca em ntmero de quadros entre o calculo do quadro menos
movimentado e a onda P do ECG para o caso de estudo 2.
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Figura 5.9: Diferenca em ntmero de quadros entre o calculo do quadro menos
movimentado e a onda P do ECG para o caso de estudo 3.
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Numero de Lbe O Quadros por 13 oy
Estudo (em quadros) | (em quadros) | batimento | (em bat.) | (em bat.)
1 0,18 2,23 33,18 0,54 6,72
2 3,07 4,1 30,4 10,1 13,5
3 1,71 5,3 927,62 6,18 19,17

Tabela 5.1: Valores correspondentes a media e desviagao padrao do erro (u. e o,
respectivamente) medidas em quadros, a quantidade media de quadros adquiridos
durante um batimento e a media e desviagao padrao do erro (u, e oy, respectiva-
mente) medidas em batimentos para os trés estudos analisados.

Na Tabela 5.1 apresentamos os valores correspondentes a media e desviacao
do erro (i e o, respectivamente) medidas em quadros, a quantidade media de
quadros adquiridos durante um batimento e a media e desviagao do erro (u, e o,
respectivamente) medidas em batimentos para cada um dos 3 estudos anteriores.

O caso primeiro, mostra uma baixo taxa de erro nos diferentes batimentos e,
portanto, o modelo aproxima a onda P com sucesso. Isto implica uma identificagao
confidvel dos quadros estaticos para todo o estudo.

Para o segundo caso, a maior contribuicao do erro encontra-se entre os
quadros 45 e 64 onde notavelmente o erro alcanca até um 33%. Nesta secdo do
estudo tem a aparicao de um objeto movimentando-se no limen deixando movi-
mentados até os quadros onde a parede do vaso esta estatica. A secao final onde
também vemos um incremento do erro corresponde quando o transdutor termina
o percurso e ingressa a um cilindro semi-opaco onde a leitura ja nao é relevante.
Nas outras partes vemos que o erro € similar ao caso anterior.

O dltimo caso que o incremento de frequéncia cardiaca neste estudo nao
permite um estado de repouso como no primeiro caso e, como consequéncia, nao
aparecem quadros estaticos nitidos nem sequer no instante anterior a onda P. Este
movimento quase continuo fica em evidéncia pela alta desviagao do erro e indica
que o modelo perde confiabilidade para estas condigoes.

Concluindo sobre estes resultados, obtemos que o modelo é confidvel para
estudos que ndo apresentem nem altas frequéncias cardiacas (da ordem de 70 bpm,

como no tltimo caso), nem elementos circulando no interior do liimen (faixa de alto
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erro no segundo caso). Fora estes casos, os resultados apresentaram uma captura
satisfatéria da aparicao da onda P relacionando-a com o minimo da funcao M
dentro de cada batimento cardiaco. Este método é totalmente automaético e fornece
dados da frequéncia cardiaca junto com os instantes de ocorréncia das ondas P, Q,

ReT.

5.3 Remocao do movimento rigido

O movimento rigido de um corpo ¢é referido a aquelas transformacoes lineares
que preservam a distancia e os angulos entre seus elementos constituintes. Neste
caso estamos interessados na rotacao e traslagao.

Dado que os vasos coronarios encontram-se localizados na superficie do miis-
culo cardiaco, o batimento do mesmo é altamente influente na captura do ultra-
ssom. Lembre-se que o transdutor estd suspendido no interior do vaso e, portanto,
este movimento do entorno produz uma movimentagao da sua posigao relativa que
localmente podem ser interpretadas como rotagoes das estruturas circundantes.
Desta forma, podemos considerar que o movimento percebido das estruturas pode
ser decomposto em traslagoes e rotagoes.

Além disso, outros efeitos como o avanco e retrocesso do transdutor também
pode acontecer pelos efeitos de constricao ou estiramento do vaso. Este ultimo
efeito é comentado s6 para interpretagao do estudo, o qual se vé nas zonas prévias as
bifurcagoes que os vasos se juntam e separam alguma vezes antes de anastomosar-se
definitivamente, porém, isto é s6 um efeito do deslocamento parcial do transdutor
e nao é parte da geometria constituinte das estruturas.

Sendo mais rigorosos sobre a fisica do vaso também devemos considerar as
deformacoes impostas pelo passo da onda de pressao proveniente do coracao. Dado
que o vaso é complacente, este é dilatado pelo aumento pressao e posteriormente
contraido no descenso da mesma. Estas deformacgoes ou movimentos de mais altas
frequéncias dao uma contribuicao menor da estrutura final de vaso e, em con-

sequéncia, pode ser relaxada para logo ser tratadas de forma independente. O
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mesmo acontece com a mudanca das estruturas pelo avanco do transdutor, dado
que a velocidade de movimento deste é baixa, o entorno nao varia rapidamente.
Desta forma para tratar a movimentagao nas imagens temos, primeiro, que
resolver as componentes associadas ao movimento rigido com métodos que desen-
volveremos neste capitulo e, logo, resolver as componentes de menor contribuigao
com os métodos de contornos ativos do Capitulo 4. Em particular, a remocao
do movimento rigido sera dividida em duas etapas que estruturam este capitulo:
i) a identificacdo da configuragao de traslacoes e rotagdes que melhor representa
o movimento rigido em cada quadro separadamente; ii) a regularizacdo do movi-
mento rigido para um conjunto de quadros de forma de manter uma transi¢ao
suave e coerente entre as rotacoes e traslacoes entre quadros adjacentes, melho-
rando assim a caracterizacao do movimento rigido em média ao longo de todo o

estudo IVUS.

5.3.1 Identificacao do movimento rigido

Nas secoes 5.1 e 5.2 apresentamos esquemas que permitem categorizar os
quadros dos estudos IVUS em duas categorias: quadros estéaticos e quadros dinami-
cos. Ao longo do estudo cada batimento cardiaco tem um segmento de quadros
estaticos seguido de um segmento de quadros dinamicos. O primeiro segmento é
tratado pelos mecanismos desenvolvidos no Capitulo 4, mas o problema é como
tratar estes quadros dinamicos onde a informagao esta deteriorada e as estruturas
se deslocam e rotacionam entre quadros (Figura 5.10).

A primeira hipdtese que tomaremos é o fato que a estrutura nao se deforma
drasticamente durante o movimento de um batimento cardiaco, isto é, que o movi-
mento é rigido. Por este motivo podemos tomar os contornos do limen e da EEM

veja notacao introduzida no Capitulo 4, secao

do tltimo quadro estético, vi e v (

4.3.4), como informagao fixa da configuragdo da estrutura. Desta forma sé resta

determinar qual serd a traslagao e rotagao para os quadros dinamicos zg € [0, Zmaz],

onde z,,,, € 0 instante em que finaliza a sequéncia dinamica.
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Figura 5.10: Sequéncia de imagens correspondentes aos quadros dinamicos de
batimento cardiaco.
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Para alcancar este objetivo, definimos o contorno rigido r(7,, 7, 6, v(s)) como
a transformagao linear do contorno v(s) correspondente a uma traslagao de deslo-
camento (7,,7,) e uma rotacao de angulo 6 sobre o centro do transdutor. Além
disso, para medir a probabilidade da presenca do contorno na imagem calcularemos
a integral da forca potencial obtida por C em (4.23) sobre v(s). Para estabelecer
uma notacgao que facilite o seguimento do método condensamos os parametros do
movimento rigido como = = (7,,7,,6). Deste modo, a traslacio e rotacao do

contorno no quadro dinamico zy serao determinados como

(1]

= arg IIEH*DD(E*,V(S)) = argn%i*n/o —C(r(=*,v(s))) ds (5.5)

onde v(s) é o contorno correspondente & EEM do ultimo quadro estatico do estudo
e lembramos que s é a parametrizagdo do contorno que varia entre [0, 1].
Uma versao estendida deste funcional que incorpora a informagao do con-

torno do limen surge naturalmente como

= = argmlnD (2, vE(s),vE(s)) =
= argm min [ / —C(r vi(s))) ds +
(1—&)/0 _C(F(= VP (s))) ds (5.6)

onde vE(s) e vF(s) sao os contornos correspondente ao liimen e & EEM no tltimo
quadro estédtico do estudo, s é a parametrizagdo que varia entre [0,1] e o é o
coeficiente que modela o aporte do limen e da EEM no valor do funcional, onde
para a = 0 obtemos a equagao (5.5).

Esta versao mais geral do funcional pode trazer complicacoes dado que a
informagao do limen esta geralmente mais degradada que a informacao da EEM
nos quadros dinamicos e, portanto, é recomendavel utilizar valores de a proximos
a 1 ou utilizar (5.5) como fazemos deste momento em diante.

Definimos a 7,, 7, e 6 como varidveis discretas para evitar que variem dis-
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tancias menores a um pixel na procura do contorno. Valores menores a um pixel
podem ser obtidos via interpolacao, mas alcangar precisao menor da resolucao da
imagem nao tem sentido dado que esta informagao é inferida e possivelmente di-
fira da realidade. Portanto, acotaremos estes parametros a uma faixa de valores
relevante ao problema com o objetivo de restringir o espaco de busca.

Para este fim, calculamos o angulo minimo das rotacoes para que variem a

mais de um pixel, como

raio maximo do contorno

A = arctan ( ! ) (5.7)

onde o pior caso é quando o raio maximo do contorno é de 256 pixeis (para imagens
de 512 x 512) dando um angulo minimo de Af ~ 0,2238 graus. Embora, provas
com trés estudos IVUS completos mostram que a escolha de A = 1 grau aporta
resultados igualmente confiaveis. Além disso, a variavel # varia entre —30 < 6 < 15
graus ao longo de um batimento cardiaco.

Analisando as traslagoes é facil ver que as mesmas nao superam o diametro
maximo do vaso dado que o transdutor sempre estara no interior do mesmo. Alias,
temos o diametro luminar, D, no tultimo quadro estatico prévio a sequéncia de
quadros dinamicos que nesta vizinhancga varia levemente e, portanto, podemos
utiliza-lo para limitar as traslacoes ampliando-o por um fator e > 1 que estabelece a
folga do crescimento do vaso. Logo, a traslagao sera restringidaa —D-e < 7, < D-e
e—D-e<T1,<D-e.

Tendo o funcional D nao convexo, com tempo de computo baixo e um es-
paco de busca reduzido, optamos por escolher um esquema de resolucao por busca
exaustiva, dado que desenvolver alternativas baseadas em trabalhos como (Kar-
mitsa et al., 2011) implica um aumento de complexidade nao justificada neste caso
particular.

Desta forma construimos o espaco dos parametros (7,,7,,6) e calculamos
funcional D para cada ponto armazenando o resultado em uma matriz D. Em

seguida, obtemos a configuracao dos parametros que minimiza o funcional como
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as coordenadas do menor elemento da matriz. A estrutura D pode ser descartada
computacionalmente no caso de s6 estar interessado no menor elemento dado que
podemos manter um minimo global e para cada funcional calculado em um novo
ponto podemos comparar se é menor ainda e rescrever a variavel com o minimo
parcial. Porém, esta matriz serd de interesse na préxima se¢ao onde procuramos
uma solucao global integrando os diferentes quadros dinamicos.

A fim de analisar no método as contribui¢oes das traslagoes e rotacoes do
movimento rigido e estudar a possibilidade de desconsiderar alguma, tomamos as
imagens apresentadas na Figura 5.10 e efetuamos a identificagdo do movimento
rigido da EEM para trés diferentes configuragoes.

Na primeira configuragao, definimos o movimento rigido composto sé por
traslagoes. Isto ¢ logrado fixando o parametro # = 0 em = na equacgao (5.5). Desta
forma obtemos o resultado apresentado na Figura 5.11.

Analogamente, na segunda configuracao definimos o movimento rigido com-
posto s6 por rotacoes fixando os parametros (7, 7,) = (0,0) em = na equacao (5.5)
onde obtemos o resultado apresentado na Figura 5.12.

Em ambos casos vemos que a presenca da estrutura na segao inferior produz
uma falha na deteccao do movimento para o quadro 11 da sequéncia. Além disso,
podemos observar as rotacoes caracterizam melhor o movimento rigido que as
traslacoes, principalmente nos quadros 9, 10 e 12.

Por fim, na terceira configuracao analisamos o movimento rigido composto
por rotagoes e traslagoes simultaneamente. Os resultados apresentados na Figura
5.13 mostram uma melhoria da precisao na identificacao do movimento. Nos
quadros 9, 10 e 12 o ajuste é mais acurado que quando aplicamos rotacoes e
traslagoes independentemente o que apresenta um comportamento sinérgico dos
parametros. Por este motivo é recomendada a utilizacao do movimento rigido
composto.

Desta forma vemos que este método consegue capturar a movimentacao

das estruturas para quadros deteriorados, com a excecao de alguns quadros in-

148



Figura 5.11: Identificacao do movimento rigido composto s6 por traslagoes. (Grupo
de imagens acima) Segmentacao em diferentes quadros da sequéncia em ordem tem-
poral (lexicograficamente apresentadas). (Grupo de imagens abaixo) Comparacao
entre pares de contornos da terceira coluna das imagens acima apresentadas onde a
movimentacao é melhor visualizada. A cor dos contornos identificam a que quadro
pertencem as estruturas.

149



Figura 5.12: Identificacdo do movimento rigido composto s6 por rotagoes. (Grupo
de imagens acima) Segmentacao em diferentes quadros da sequéncia em ordem tem-
poral (lexicograficamente apresentadas). (Grupo de imagens abaixo) Comparacao
entre pares de contornos da terceira coluna das imagens acima apresentadas onde a
movimentacao é melhor visualizada. A cor dos contornos identificam a que quadro
pertencem as estruturas.
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Figura 5.13: Identificacao do movimento rigido composto por traslagoes e rotagoes.
(Grupo de imagens acima) Segmentagdo em diferentes quadros da sequéncia em
ordem temporal (lexicograficamente apresentadas). (Grupo de imagens abaixo)
Comparagao entre pares de contornos da terceira coluna das imagens acima apre-
sentadas onde a movimentacao é melhor visualizada. A cor dos contornos identifi-
cam a que quadro pertencem as estruturas.
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termediarios onde a informacao ¢é insuficiente. Isto ja facilita a segmentacao nestas
imagens. Embora, na préxima secao melhoraremos o resultado até agora obtido
pelo fato de que tanto as rotagoes como as traslagoes nao variam de modo abrupto

mas gradativo.

5.3.2 Melhora da caracterizacao do movimento rigido

As estruturas de um quadro nao variam sua posicao nem rotam de forma e-
xagerada e tampouco se comportam de forma desconexa com os quadros vizinhos.
De fato, trabalhos como (Blake e Isard, 1998) utilizam informagao de quadros an-
teriores para predizer a posi¢cao de estruturas de interesse em quadros posteriores.
Tudo isto é factivel quando o movimento estd registrado em uma escala temporal
coerente com a natureza do mesmo. Por exemplo se utilizamos uma amostragem
de trés quadros por segundo para registrar atividade cardiaca, seguramente o movi-
mento parecerd aleatorio dado que estaremos registrando instantes del batimento
cardiaco diferentes e sem capturar a transicao entre eles.

No caso particular do estudo IVUS, onde taxa de captura é de aproximada-
mente 30 quadros por segundo e o pull-back do transdutor de 0,5 mm por segundo,
é observada uma transicao suave entre os diferentes instantes do movimento, o que
permite afirmar que a taxa de variagao do movimento rigido nao é aleatoriamente
variavel nem imensamente elevada. Considerar isto como uma restrigao do movi-
mento rigido capturado possibilita um processo de melhora dos resultados previa-
mente obtidos na secao anterior. Inclusive o nosso processo cognitivo estabelece
condicoes deste tipo quando observamos uma sequéncia temporal de imagens, nao
procuramos em toda a imagem as estruturas senao que naquelas zonas onde a
estrutura deveria se deslocar segundo fez entre os quadros anteriores.

Diferentemente da se¢ao anterior agora tratamos a sequéncia dinamica como
um todo no processo de minimizacao, isto é, todos os quadros dinamicos z, €
0, Zynaz] intervirdo simultaneamente. Desta forma podemos restringir a variagao

da traslacao e a rotagao entre quadros para impor uma determinada penalizacao
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conforme aumente a sua taxa de variagao. Contudo, definimos o novo funcional,

baseado em (5.5), que leva em consideracao as condigoes anteriormente ditas, como

= = arg min /Ozmaz { [— /01 C(r(E"(2),v(s))) ds}

=*eld
1 (d=*, \* .,
+5P <E(Z)> 3 }dz (5.8)

onde z é o instante temporal do movimento neste caso amostrado em quadros do

estudo, P é a matriz diagonal

VB 0 0
P=1 0 VB 0
0 0 V7
sendo [ e v os coeficientes de penalizacao para as taxas de variagao da traslacao e

rotacao respectivamente e, por ultimo,
U = {E, E é suficientemente regular}.

A integral do primeiro termo do funcional (5.8) gera um campo escalar (descrito
na segao anterior) associado ao i-ésimo quadro como D; e ainda o contorno v(s)
serd fixo e fornecido como dado de entrada. Isto permite reescrever o funcional
(5.8) como

Zmazx 1 E* 2
=— i D. (=) + -P [ &= PT}d 5.9
agpin [T o= gp (T0) P 6

=xeld

Desta forma procedemos a procurar a condi¢ao de minimo do funcional per-
turbando no espago dos parametros. Como os quadros correspondente aos extremos
da sequéncia dinamica apresentam taxas de baixo movimento, consideramos que
o processo da secao anterior identifica corretamente os parametros do movimento

rigido e, portanto, o funcional nao é perturbado neles. Logo, definimos o espaco
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das perturbacoes

V = {n(z), suficientemente regular, n(0) = 1(2mna) = 0}

e o funcional perturbado

/ZWD (= o)+ 2P (0 P (5.10)
(25 + v — v— z. )
0 R dz dz

Por fim, calculamos a primeira variacao de Gateaux e obtemos a condigao

de minimo

maa d=* dn
=D, (Z* P——P dz=0 % 5.11
| ven. @ PR nev. (1)

0
onde o operador Vz é definido como = Logo integramos por partes e obtemos

—

pelo lema fundamental do calculo variacional, a equacao de Euler associada

dQ:'*

dz?

V=D, (Z*) - P P'=0 (5.12)

onde 0 é o vetor de componentes nulas.

Adotando o mesmo esquema de resolucao que nos contornos ativos, formula-
se o problema pseudo-transiente onde a solugao de (5.12) é alcangada no estado
estacionario. Desta forma a equacao anterior é modificada como

Pz 0

VeD. () - PP = ——".

(5.13)

Imediatamente, discretizamos a equacao de Euler utilizando uma matriz D;
equivalente a matriz D da secao anterior corresponde ao quadro i-ésimo e utilizamos

diferencas finitas para aproximar as derivadas. Deste modo obtemos a discretizacao
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de (5.13) no i-ésimo quadro como

1 . .
AT, (Dy (7 + Aty 7004, 07) — Dy (70 — Aty 700, 67))
1 n n n T;jl _ng,i
oag T = 2+ ] = - (5.14)
1
E(Dz( nTR 4 ATy, 7)) — Dy (18, — ATy, 67))
sl - ] = T )
1 . .
m(Di(“”’ 91’91+A9) i(a:z’ yz’ez Ae))
—722 (674 — 207 4 071 = I/ A bi . (5.16)

onde 70 0> 39,1‘ e 09 sao as solugoes obtidas na segao anterior pela equagao (5.5) com
Zo = 1, isto é, o minimo no D;.

Neste método apresentamos um espaco de parametros de apenas 3 dimensoes,
mas a inclusao de outros parametros, como por exemplo escalamento isotrépico
ou anisotrépico, é imediata incrementando a dimensionalidade do funcional D e
incluindo o termo de regularizagao no funcional (5.8). As equagoes (5.14) - (5.16)
neste caso puderam ser desacopladas para cada parametro interveniente pelo fato
de ser independentes entre si, mas na incorporacao de deformacoes poderia nao ser
0 €aso.

Analogamente ao estudo da se¢ao anterior, analisamos os resultados supondo
movimentos rigidos compostos s6 por traslagoes, s6 por rotagoes ou combinacao de
ambos. Tomando os resultados apresentados nas Figuras 5.11, 5.12 e 5.13 como
inicializacao aplicamos o método aqui proposto para melhorar a caracterizacao do
movimento rigido.

Para movimento rigido s6 com traslacoes fixamos no funcional D, § = 0,Vz €
[0, Zmaz]. Desta forma obtemos o resultado apresentado na Figura 5.16 onde a
regularizacao das traslacoes nos eixos = e y é descrita nas Figuras 5.14 e 5.15.

Analogamente, para o caso de um movimento rigido sé composto por rotacoes

fixamos 7, = 0, 7, = 0),Vz € [0, Zpqs) no funcional D. O resultado obtido é
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apresentado na Figura 5.18 com a regularizacao das rotacoes descritas na Figura
5.17.

Por fim, supomos o movimento rigido como a combinacao de traslagoes e
rotacoes. Nas Figuras 5.19, 5.20 e 5.21 vemos como foi regularizada a traslagao
nos eixos x e y e a rotacao, e na Figura 5.22 apresentamos o resultado final do

posicionamento do contorno sobre as imagens.

Méae otimizado
— Otimizado

L H20

a5

a0 I I 1 I I
o 5 10 15 20 25 £l

Numero de guadro

Figura 5.14: Otimizacao da traslagao no eixo x para movimento rigido composto
sO por traslagoes utilizando § = 2.

Para o caso do movimento rigido sé6 composto por traslacoes vemos que
nos quadros do 5 ao 9 a identificacao do contorno foi levemente falida sendo que
o contorno foi desviado embaixo por outra estrutura da imagem. No caso da
rotacao também temos problemas nestes quadros sendo que faltou rotar uns graus
a mais também por causa da mesma estrutura. Quando combinamos as duas
transformagoes (traslagdes e rotagbes) no movimento rigido vemos que a solucao
caracteriza melhor o movimento contornando os problemas de ambos casos anterio-
res. Neste caso o contorno se ajusta na borda de interesse com sucesso para todas

as imagens melhorando o resultado da secao anterior.

5.4 Conclusoes

Neste Capitulo temos conseguido contornar as problemadticas inicialmente

destacadas produto da movimentacao imposta pelo batimento cardiaco ao longo
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Figura 5.15: Otimizacao da traslacao no eixo y para movimento rigido composto
sO por traslagoes utilizando § = 2.

Figura 5.16: Otimizacao do movimento rigido composto sé por traslacoes uti-
lizando f = 2. (Grupo de imagens acima) Segmentagao em diferentes quadros
da sequéncia em ordem temporal (lexicograficamente apresentadas). (Grupo de
imagens abaixo) Comparacao entre pares de contornos da terceira coluna das i-
magens acima apresentadas onde a movimentacao é melhor visualizada. A cor dos
contornos identificam a que quadro pertencem as estruturas.
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Figura 5.17: Otimizacao da rotagao para movimento rigido composto s por ro-
tagoes utilizando v = 1.

Figura 5.18: Otimizacao do movimento rigido composto s6 por rotagoes utilizando
v = 1. (Grupo de imagens acima) Segmentagao em diferentes quadros da sequéncia
em ordem temporal (lexicograficamente apresentadas). (Grupo de imagens abaixo)
Comparagao entre pares de contornos da terceira coluna das imagens acima apre-
sentadas onde a movimentacgao é melhor visualizada. A cor dos contornos identifi-
cam a que quadro pertencem as estruturas.
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Figura 5.19: Otimizacao da traslacao no eixo x para movimento rigido composto
por traslagoes e rotacoes utilizando =2 e v = 1.
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Figura 5.20: Otimizacao da traslacao no eixo y para movimento rigido composto
por traslagoes e rotacoes utilizando f =2 e v = 1.
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Figura 5.21: Otimizagao da rotacao para movimento rigido composto por traslagoes
e rotagoes utilizando f =2 e v = 1.
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Figura 5.22: Otimizagao do movimento rigido composto por traslacoes e rotacoes
utilizando f = 2 e v = 1. (Grupo de imagens acima) Segmentagao em di-
ferentes quadros da sequéncia em ordem temporal (lexicograficamente apresen-
tadas). (Grupo de imagens abaixo) Comparagdo entre pares de contornos da
terceira coluna das imagens acima apresentadas onde a movimentacao é melhor
visualizada. A cor dos contornos identificam a que quadro pertencem as estru-
turas.
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do estudo.

Em primeiro lugar, identificamos uma relacao entre o ECG associado ao es-
tudo IVUS e os quadros que apresentam maior degradagao da informagao pela agao
dos batimentos cardiacos. Com esta informacao classificamos os quadros do estudo
como estaticos ou dinamicos onde os quadros estaticos podem ser segmentados com
os métodos do Capitulo 4 e os dinamicos precisam resolver a movimentagao do vaso
antes de ser segmentados.

Como alternativa para estudos nao sincronizados com ECG, criamos uma
funcao que permite medir a movimentacao de cada quadro do estudo podendo
classificar da mesma forma que no caso anterior. O processo é completamente
automatico permitindo ainda deduzir a frequéncia cardiaca para cada batimento.
A validacgao feita com trés estudos IVUS demonstrou que o método apresenta re-
sultados satisfatorios em estudos onde nao aparecem objetos no limen e onde
as imagens estaticas apresentam uma boa definicao do limen. Este iltimo as-
pecto pode ser melhorado ainda pela utilizacao das radiofrequéncias do estudo que
brindam uma maior qualidade da imagem e, portanto, é esperado obter melhores
resultados quando esta informacao estiver disponivel. Este aspecto sera estudado
em trabalhos futuros.

Em segundo lugar, o tratamento do movimento rigido para a sequéncia de
quadros dinamicos apresentou resultados altamente satisfatérios. Os contornos das
estruturas de interesse foram caracterizados com sucesso incluso nas imagens com
maior nivel de degradagao. O processo de melhora da identificagao do movimento
rigido foi de principal importancia dado que permite a recuperagao de estruturas
levemente visiveis pela utilizacao da informacao do movimento nos quadros vizi-
nhos. Desta forma podemos estabelecer inicializagoes mais préximas das estruturas
de interesse na etapa de segmentacao melhorando a robustez da mesma.

Portanto, concluimos que foi desenvolvido um mecanismo totalmente au-
toméatico que permite subdividir o estudo em quadros segundo o nivel de deterio-

ragao das imagens e, além disso, fornece uma inicializacao proxima aos objetos de
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interesse nos quadros mais degradados para facilitar a segmentacao via os métodos
descritos no Capitulo 4. E importante destacar que a metodologia apresentada
nesta se¢ao representa um avanco quando comparada com os métodos de segmen-
tagdo atualmente disponiveis nos equipamentos IVUS comerciais (por exemplo,
Boston Scientific e Volcano) e aos presentes no estado da arte, dado que permite
lidar com os quadros degradados e potencialmente alcancar um processo de seg-

mentacao totalmente automaético.
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Capitulo 6

Reconstrucao 3D dos vasos segmentados

via angiografia

A reconstrucao tridimensional dos vasos corondrios é objeto de interesse por
numerosos aspectos. Em primeiro lugar, permite a visualizagao correta da geome-
tria do vaso e da localizacao de zonas de potencial risco que ajudam no planeja-
mento cirurgico. Em segundo lugar, permite efetuar medigoes volumétricas levando
em consideracao informagoes das curvaturas, por exemplo o volume de placa de
ateroma que nao ¢é possivel calcular com certeza em estudos 2D. Por ultimo, fornece
uma geometria de um paciente especifico que permite efetuar simulagoes hemo-
dinamicas, explorar os materiais constituintes da parede arterial pela variacao da
geometria no tempo, analisar a interagao fluido-estrutura entre o sangue e a parede
arterial e, ainda, possibilita a andlise, através de modelos, das fenomenologias por
tras da ruptura de placa de ateroma ou da erosao da mesma.

Para atingir o objetivo de obter uma reconstrucao 3D dos vasos corondrios
sao combinados dois estudos: IVUS e angiografias ortogonais. O estudo IVUS, ja
detalhado no Capitulo 2, fornece um alto nivel de resolucao das secoes transversais
do vaso para diferentes instantes de tempo e espago, porém, carece de informacgoes
do posicionamento espacial das estruturas dentro do corpo por ser um método de
aquisicao intrinseco a posicao do segmento em estudo. Para complementa-lo neste
ultimo aspecto sao utilizadas as angiografias ortogonais. Uma angiografia permite

registrar um corte 2D de uma determinada zona do corpo e via utilizacao de um
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contraste liberado na torrente sanguinea é possivel identificar o limen de uma
vizinhanca de vasos. Porém, este estudo nao permite atingir niveis tao elevados de
precisao quanto o IVUS e por isto a necessidade de combinar ambos estudos. E
também preciso destacar que o IVUS permite resgatar informagoes sobre o fendtipo
do vaso e possibilitaria a identificacdo de materiais constituintes (exemplo disto é o
aplicativo comercial VH-IVUS (Honda e Fitzgerald, 2008)), mas este tltimo tépico
nao esta dentro do escopo do presente trabalho.

Respeito a forma de integracao dos estudos, tém sido apresentados diferentes
enfoques na bibliografia, embora nesta diversidade sao identificadas duas etapas
comuns: identificacao da trajetoria do transdutor IVUS nas angiografias e ajuste
da orientacao das estruturas recuperadas em IVUS no espago 3D.

O primeiro ponto pode ser abordado com dois grupos de técnicas diferentes
ja apresentadas em (Suri e Laxminarayan, 2003): estratégias bottom-up ou estraté-
gias top-down. Estratégias bottom-up baseiam-se na reconstrucao por geometria
epipolar de pontos declarados pelo usudrio nas diferentes angiografias. Com o ob-
jetivo de aumentar a automatizacao deste enfoque tém sido propostas adaptagoes
que relaxam a interagao com o usuario até explicitar s6 os pontos extremais do
segmento a reconstruir (Laban et al., 1995; Slager et al., 1997). No outro grupo
de estratégias, top-down, é imposta uma estrutura no espaco como aproximagcao
inicial e logo utilizando a projecao desta estrutura sobre as angiografias é defor-
mada até ajustar sua posicao espacial com a informacao angiografica. Pode ser
apreciado um paralelismo muito estreito entre esta técnica e os contornos ativos
utilizados nas etapas de segmentacao nos Capitulos 4 e 5.

O segundo ponto é necessario pelo fato de nao ter conhecimento sobre a
orientacao dos contornos uma vez montados sobre a curva recuperada no ponto
anterior. Sem esta etapa facilmente podemos posicionar as bifurcagoes no ponto
exato da trajetoria mas em diregoes erradas. O ajuste que se efetua é uma rotagao
dos contornos sobre a trajetéria de forma similar que uma pessoa viraria uma meia

uma vez vestida. A estrutura para cada rotagao é projetada sobre as angiografias
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onde é calculada uma medida de erro. A minimizacao deste erro é o método geral
que se utiliza para determinar la configuragao mais provavel dos contornos.

Contudo, varios problemas emergem de questoes praticas e técnicas dificul-
tando o processo da reconstrucao do vaso. Comecando com o fato que a maioria
dos centros sanitarios nao possuem equipamentos que permitam tomar varias an-
giografias de maneira simultanea e, em consequéncia, tratamos com angiografias
correspondentes a diferentes instantes de tempo onde os objetos podem ter-se movi-
mentado ou onde os periodos cardiacos e respiratorios encontram-se sincronizados
de forma diferente. Qualquer uma destas duas circunstancias apresenta o mesmo
problema, as diferentes projecoes nao pertencem a mesma configuracao do vaso,
do cateter, nem do transdutor.

Outra problemética estd associada ao modo como é registrada a trajetoria
da extracao do transdutor nas angiografias. O método mais usual é efetuar as
angiografias posicionando o transdutor na zona distal do vaso onde comeca a
adquisicao e se assume que o mesmo efetua seu retrocesso seguindo a trajetéria
delimitada pelo seu cabo. Isto é valido para cateteres com funda (sheath-based
cateters) como os manufaturados pela Boston Scientific®, dado que outros cateteres
onde a ponta flutua no interior do vaso nao permitem predizer a trajetoria do
transdutor na extragao. Mais especificamente, os efeitos induzidos pelos batimen-
tos cardiacos e as deformacoes do vaso por fenomenos cardiorrespiratorios serao
os causantes da movimentacao do transdutor durante o estudo IVUS. Uma forma
de evitar este problema é sugerida em (Honda e Fitzgerald, 2008) montando um
sensor de posicao eletromagnético na ponta do cateter.

No relativo a visualizacao do vaso, pode ser visto em alguns casos que o
contraste nao preenche completamente a secao transversal do mesmo e dificulta
a determinacao efetiva do limen. Principalmente este problema estd presente
nas zonas proximais e distais do vaso. Por outro lado, as bifurcagoes arteriais
produzem perda da intensidade do contraste nas regioes distais e, em alguns casos,

desaparecimento parcial da artéria de interesse pelos cruzamentos com os vasos
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bifurcados também contrastados. Isto produz uma ambiguidade na identificacao
da estrutura do vaso que limita a deteccao efetiva.

Por dltimo, existe o problema da falta de resolucao nas angiografias que
limitam a precisao com que o estudo IVUS pode ser ajustado utilizando-as como
informacao espacial. A diferenca entre a resolucao destes dois estudos pode atingir
até duas ordens de magnitude pelo que leves ajustes no posicionamento do IVUS
nao sao perceptiveis ao se projetar sobre as angiografias.

Na bibliografia ja foram propostas algumas metodologias orientadas a con-
seguir esta integracao entre os estudos (Wahle et al., 1999; Slager et al., 2000;
Giannoglou et al., 2006). A mais popular dentre elas é a denominada ANGUS
(Slager et al., 2000) j& amplamente citada em trabalhos de diferentes autores (Stone
et al., 2003; Chatzizisis et al., 2007; Bruining et al., 2009). A desvantagem desta
metodologia é a necessidade de utilizar angiografias biplanas e um estudo IVUS
ECG-Gated que nao sempre estao disponibilizados nos centros de saide. Outra
questao que surge na utilizagdo do ANGUS é o problema com os cateteres de ponta
flutuante, ja mencionado anteriormente, onde nao é valida a predicao da trajetéria
mediante a posicao inicial do cateter.

Em nossa abordagem apresentada a seguir, relaxamos as restrigoes de utilizar
ECG-Gated e exploramos alternativas para lidar com angiografias nao bi-planas e
cateteres de ponta flutuante. Para as angiografias nao bi-planas propomos métodos
de ajuste das fontes e a utilizagao dos contornos ativos bi-planares de Canero et al.
(2000) (estratégia top-down) para fornecer uma captura da possivel trajetéria do
transdutor com uma concordancia aceitavel entre as angiografias. Em relacao
ao ajuste do estudo IVUS no espaco 3D propomos diferentes funcoes custo que
caracterizam o erro com distintas particularidades, as quais serao minimizadas
para determinar um critério do posicionamento do vaso.

Desta forma, o capitulo comega posicionando espacialmente os elementos
intervenientes na reconstrucgao e é apresentado o ajuste das posigoes para as fontes

de raios X para diminuir o erro de reconstrucao. Em seguida é descrito o método
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empregado para a reconstrucao espacial do cateter com a qual obtemos uma apro-
ximacao da trajetéria do transdutor IVUS. Posteriormente, é feito o mapeamento
dos contornos segmentados do estudo IVUS (ver Capitulos 4 e 5) sobre a trajetéria
do transdutor estimada. Com este mapeamento calculamos a rotagao que deve
ser imprimida as segoes transversais segmentadas via [IVUS, tais que se diminui
o erro entre a informacao presente nas angiografias e a configuragao espacial da
estrutura reconstruida. Logo, é detalhado o processo de geracao das malhas de
superficie associadas a cada uma das estruturas intervenientes na reconstrucao
(limen e membrana eléstica externa). Finalmente, sdo apresentadas as conclusoes

sobre os métodos propostos.

6.1 Posicionamento das fontes de raios X

A reconstrucao do vaso corondrio apresentada neste trabalho é feita pela
resolucao de um problema inverso associado a identificacao da configuragao espacial
dos contornos do vaso obtidos do IVUS tal que maximize a concordancia com as
projecoes angiograficas registradas. Em particular, utilizaremos duas projecoes
angiograficas ortogonais entre si com o objetivo de recuperar a maior quantidade
de informacao sobre a posigao espacial do vaso. Porém, a metodologia desenvolvida
pode ser facilmente estendida para um nimero arbitrario de projecgoes.

Na primeira etapa, devem ser especificadas duas angiografias que correspon-
dam ao mesmo instante do ciclo cardiaco e, se possivel, ao mesmo instante do ciclo
respiratorio. Nas angiografias biplanas isto é trivial dado que as angiografias dos
diferentes angulos sao registradas ao mesmo tempo. Para o caso das angiografias
que registram cada angulo em diferentes instantes de temporais podem ser uti-
lizadas leituras de ECG associados ao estudo para selecionar quadros do mesmo
instante cardiaco de forma automatica, porém, a escolha de quadros em similares
etapas do ciclo respiratério deve ser feita manualmente.

Logo, precisamos comparar as projecoes das possiveis configuragoes espaci-

ais do vaso com as angiografias correspondentes. Para isto é necessario localizar
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as fontes emissoras de raios X, os detectores de radiagao (os quais registram as
angiografias) e a zona onde o vaso esta localizado; todos estes sdo apresentados na
Figura 6.1. No caso das angiografias biplanas todos os dados estao registrados no
arquivo DICOM! associado ao estudo. No caso das angiografias registradas em
diferentes momentos temporais emergem novas dificuldades. Movimentacoes do
paciente ou dos érgaos por acao da respiracao podem resultar em deslocamentos
dos vasos entre as adquisi¢coes. Neste ponto é preciso destacar que o vaso durante
as diferentes etapas do ciclo respiratorio sofre deformagcoes mais complexas que
um simples deslocamento, mais por simplicidade simplificamos estas, considerando
somente corrimentos. Desta forma se requer que associemos a cada projecao um
deslocamento especifico do vaso de interesse. Contudo, é mais conveniente deslo-
car a fonte que registra a projecao em vez do vaso, ja que obtemos s6 uma cena
(configuragao espacial) correspondente ao problema inverso que serd formulado.
Na Figura 6.2 sao apresentadas as duas alternativas. Veja que no segundo caso as

linhas centrais das fontes emissoras nao necessariamente possuem interse¢ao.

Figura 6.1: Configuragao espacial dos vasos corondrios (O), fontes emissoras (F;)
e detectores (D;) para para duas projegoes (i = 1,2).

O problema jaz em como reconhecer o deslocamento da fonte em cada an-

I Formato de arquivo e protocolo comunicacdo de rede estdndar para o intercambio e ar-
mazenamento de imagens médicas e informacao do paciente.
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Figura 6.2: Configuragao espacial dos vasos coronérios: (Superior) cada projegao
com um deslocamento especifico do vaso de interesse; (Inferior) cada projegao com
deslocamento de fonte (a linha azul descreve a distancia minima entre as linhas de
centro das fontes).
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gulo angiografico. No método que sera proposto o usuario deve indicar em cada
angiografia a posicao de inicio e finalizagao do estudo IVUS. Logo depois, cada um
destes pontos no detector é unido a fonte associada por uma linha que simula os
raios X cujas intensidades foram registradas. Usualmente as linhas associadas ao
fim ou inicio do estudo IVUS nas diferentes angiografias nao possuem intersecao
pelo fato da movimentagao do paciente indicada anteriormente e, além disso, pela
forma discreta intrinseca da imagem. Por estes motivos procuramos um método
para diminuir o erro introduzido por estas duas situacoes.

A estratégia que seguimos é encontrar o ponto no espaco que minimize a
norma do erro para todas as projegoes tal como é apresentado em (Cafiero et al.,
2000). Para um estudo composto por N projecoes distintas, definimos as equagoes
das N retas associadas aos pontos P; selecionados pelo usuario sobre cada detector

como

PF;=(F,—O)+0i(P,— F), i=1,...N (6.1)

onde o valor de o; define um ponto especifico sobre a reta que contém os pontos
F; e P, Em particular, o; € [0,1] define todos os pontos correspondentes ao
segmento P,F,. Por sua vez, estamos interessados nos pontos sobre cada linha tais
que minimizem a distancia com as linhas restantes. Desta forma definimos como
S;; ao ponto contido na linha PF,; que minimiza a distancia com a linha ﬁj
e, adicionalmente, D;; que é o ponto do meio do segmento que coneta S;; e Sj;.

Analiticamente, S;; ¢ calculado como
Sy = (Fi= 0) + 03i(P, = F) (62)
e D;; como

Dy = (F; = 0) + o3P — Fi) + (85— 5y) (63
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onde os coeficientes o0;; e 0;; sao determinados pelas restrigoes de ortogonalidade

do segmento S;;S;; com os segmentos PF; e ﬁj, isto é,

(Sji = Sig) - (P = F) =0

(Sji — Sig) - (P — F;) =0 (6.4)

Também, definimos a aproximacao do ponto espacial, D', como

D' = (F, - O)+0y(P, — F) + (ﬁ)ZZDU (6.5)

i=1 j>i

que corresponde com o centro de massa dos pontos de distancia minima entre
as linhas de projecao. Este ponto representativo das informacoes introduzidas
pelo usudrio permite declarar uma métrica de erro estendida da apresentada por

(Canero et al., 2000) como

1 N
=2 I D= Pl (6.6)
i=1

onde D) corresponde a projecao de D’ sobre o i-ésimo detector. Dado que para
efetuar a reconstrucao espacial do vaso sao fornecidos varios pontos diferentes para

cada angiografia, definimos o erro global do posicionamento das fontes como

M
€global = Z Gk- (67)

k=1

onde €* corresponde ao erro calculado por (6.6) para o k-ésimo ponto. Para evitar
confusoes serao utilizados sub-indices para representar variaveis correspondentes a
diferentes angiografias e supra-indices para variaveis que correspondam a diferentes
pontos espaciais.

Voltando ao caso particular dos estudos com sé duas angiografias ortogonais
e dois pontos especificados em cada uma, temos a configuracao particular apre-

sentada na Figura 6.3. Desta forma sé temos dois coeficientes o;; os quais pela
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resolugao de (6.4) sdo calculados como

| (AF) - (ADy)
o (AF) - (AD,) + [(AD,) - (ADy)] [(ADs) - (ADy)] (6.8)
12 (ADy) - (AD;4 |

(AD)) - (AD) ~ (PR (ADY) - (ADy)

(ADy) - (ADy) | (AF)-(AD,)
(ADy) - (ADy) ~ (ADs) - (ADy)

(6.9)

021 = 012

onde AF = Fy—F;, AD; = D1 —F, e ADy = Dy—F,. Com estes coeficientes esta-
mos em condicoes de calcular D’ e o erro € correspondente aos pontos especificados
pelo usuario.

Podendo calcular o erro para uma configuracao dada, agora o problema de
ajustar as fontes se reduz a minimizacao do erro €y uq perturbando cada uma
das fontes. Como trabalhamos com duas fontes s serd preciso perturbar uma
destas, de fato perturbar a outra fonte s6 produzird um deslocamento no espaco
de solugoes. Além disso, nos arquivos DICOM associados as angiografias esta
especificada a distancia da fonte ao vaso e, para simplificar o problema, assumimos
estas informagoes como exatas e s6 ajustamos a fonte no eixo vertical da Figura
6.1. Este eixo ortogonal ao plano que contém as duas fontes na Figura 6.1 serd
denominado eixo z.

Utilizando o software MATLAB® foi codificada a funcdo que determina o
erro da configuragao espacial das angiografias para um valor dado do z correspon-
dente a segunda fonte. Aproveitando os recursos fornecidos pelo software usamos
o pacote de ferramentas Optimization Toolbor para determinar o valor de z que
minimiza a funcao de erro. O método de minimizagao escolhido é o Broyden-
Fletcher-Goldfarb-Shanno (BFGS) (Broyden, 1970; Fletcher, 1970; Goldfarb, 1970;
Shanno, 1970) quase-Newton com busca linear ciibica no qual é feita uma estima-
tiva do gradiente da funcao por diferencas centradas. Com este método o resultado
serd o minimo local mais préoximo ao valor de z inicial fornecido. Por tltimo, o
valor inicial é a posicao de z em que as fontes estao na mesma posicao vertical. A

parada deste método sucede se o erro é menor que a tolerancia, sendo a mesma
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Figura 6.3: Representacao grafica dos pontos S;;, D’ e suas projecoes: (Superior)
localizacao grafica dos pontos Sia, So1 € D’; (Inferior) Projegoes dos D’ associadas
aos pontos de inicio (D) e fim (D) do estudo IVUS e a representagao grafica
do €gi0par cOmo a soma dos médulos das linhas da cor magenta sobre os planos das
angiografias. Em ambas imagens, os raios vermelhos e verdes correspondem aos
raios indicados pelo usudrio que interatuaram com os objetos de interesse.
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1e ' ou apés do método efetuar 10000 iteracoes.

Na Figura 6.4 ¢ apresentada a projecao dos pontos espaciais D’* sem e com
ajuste das fontes e, adicionalmente, na Figura 6.5 a evolucao do erro conforme
¢ ajustada a fonte. Vé-se nas imagens da parte superior da Figura 6.4 que as
projecoes dos pontos espaciais (em azul e verde) distam dos pontos indicados pelo
usudrio (em vermelho). Utilizar estes pontos sem um ajuste adequado levaria a uma
reconstrugao erronea. Por outro lado, no ajuste efetuado apresentado nas imagens
da parte inferior, vemos uma notavel melhora da projecao dos pontos, embora o
ponto do fim do IVUS (projetado em azul) nao se projete exatamente sobre a
posicao especificada pelo usuario. Este erro se deve ao efeito respiratério que além
de trasladar o vaso, também o deforma e, em consequéncia, a distancia relativa
entre os pontos espaciais para cada angiografia varia. Porém, o erro resultante é

muito menor ao apresentado inicialmente.

6.2 Reconstrucao espacial do cateter

O préximo passo para reconstruir o vaso no espaco € identificar a trajetéria
do transdutor. Para isto utilizaremos as angiografias sem contraste que ja foram
indicadas pelo usuario. Na Figura 6.6 sao apresentadas as mesmas e vemos que
o transdutor esta muito proximo a posicao do cateter. Sendo que o cateter a-
presenta um contraste maior e o percurso é similar ao transdutor, sera utilizada
a segmentacao do mesmo para representar o centro de adquisicao dos contornos
IVUS.

O método de segmentacao escolhido para obter a geometria do cateter é
uma adaptacao dos contornos ativos onde a forca externa é construida a partir de
multiplas vistas do objeto de interesse. Este método, apresentado em Menet et al.
(1990) e adaptado em Canero et al. (2000), é denominado Biplane Snake (snake
biplano) e utiliza informagao correspondente a duas proje¢oes ortogonais.

Da mesma forma como apresentamos no Capitulo 4 usamos um contorno

paramétrico esta vez definido no espago (z,v,2) € R®. A posicao da snake estard
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Figura 6.4: Projegoes dos pontos espaciais D'' (azul) e D" (verde) correspondentes
aos pontos indicados pelo usudrio (vermelho): (Superior) Projegdes sem ajuste de
fonte; (Inferior) Projegoes com ajuste da fonte Fy.
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Figura 6.5: Evolucao do erro, €gopqa1, a0 longo do processo de minimizagao corres-
pondente ao ajuste da fonte Fj.

Figura 6.6: Angiografias ortogonais sem contraste utilizadas para segmentar o
cateter.
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definida através do vetor v (s) = (z (s),y(s),2(s)) sendo s € [0,1] o parametro
responsavel pela descri¢ao da posicao da snake, e v (s) é determinado por meio da

minimizagao do funcional

o /O Bing (v (5)) + Foug - v (5] ds (6.10)

onde E;,; é a energia interna classica da snake, ver a equagao (4.2), composta
por um termo de membrana e um termo de flexao estendidos para R®. A forca
externa, F., é definida projetando o contorno, dado por v (s), sobre cada projecao
onde ¢ calculada uma for¢a de imagem via um mapa de bordas. Tomando cada
uma das forcas embebidas nas projecoes aplicaremos o principio da superposicao
para compor uma forga resultante que atuara efetivamente sobre o contorno para
deforma-lo. A explicagao grafica é apresentada na Figura 6.7. Desta forma a forca

externa é definida como

Fewt,l + Fezt,2

Fext = Fe:ct,lel + Fext,262 + 9

e; (6.11)

onde e;, 1 = 1,2,3 é a base cartesiana e a terceira componente é normalizada para
ter a mesma influéncia que as componentes primeira e segunda onde s6 uma forca
aporta informacao.

Para obter as forgas externas sobre as projecoes, isto é, Fey1 € Fey o, uti-
lizamos o mapa de bordas dado pela equacao (4.23) e o método GVF da mesma
forma que na Se¢ao 4.3.1. Podemos ver no mapa de bordas da Figura 6.8 a cap-
tura precisa do cateter removendo a maior parte dos objetos da imagem (o0ssos,
musculos e érgaos). Desta forma obtemos um processo de segmentacao simples em
comparagao do apresentado nos Capitulos 4 e 5.

Logo, o contorno v é discretizado por um conjunto de ndés v; com i =
0,1,..., N e escrevemos o problema transiente cujo estado estacionério é a equagao
de Euler associada ao problema de minimizagao (6.10). Em seguida, esta equagao

¢é discretizadano tempo por meio de um esquema de Euler explicito de primeira
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Figura 6.7: A forca externa resultante, F.,; (seta azul), é a soma dos vetor de
forca Feyr1 € Fepro (setas vermelhas) tomando a média da coordenada vertical de
ambos.

Figura 6.8: Mapa de bordas utilizado para o cdlculo das forcas externas no processo
de segmentagao do cateter nas projegoes angiograficas. (Esquerda) Angiografia
original. (Direita) Mapa de bordas da angiografia dado pela equagao (4.23).
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ordem da mesma forma que fora feito em (6.12). Neste caso temos as particula-
ridades que v (s) € R3, a forga externa ¢ obtida por (6.11) e o N-ésimo né deixa
de estar acoplado com o primeiro n6é devido a que o contorno é uma curva aberta.

Desta forma, obtemos a discretizagao da snake biplana como

1 o le%
n+l _ on+1) _ il n+l _ _n+l
he \ he, (Vi Vz’—l) B (V¢+1 Vi ) +
7 1— (2

+

1 Bi—l +1
n -9 n+1 n+1\
By by {h?_zh?_l( Vit S i V)

2hnﬁlhn (V;n,_—f—l 2V;7,+1 + Vlr'z_:-ll) + hfz—;l (V?+1 o 2V?_:—11 + Vlr'z_’—_l—zl):| +
7141
vl oy
L, = (6.12)

Procedendo da mesma forma que antes, escrevemos o sistema na forma matricial

Vn+1 N VAL
AV*H L F? — 6.13
+ ext — At ( )
sendo A uma matriz banda pentadiagonal. Desta forma resulta
Vil = [A+ AN V" —F” (6.14)
B At At et '

e obtemos assim um o esquema numérico equivalente ao problema da minimizagao
do funcional. Neste caso, dado que trabalhamos com um contorno aberto, os dois
primeiros e os dois tltimos nés serao fixados. Formalmente esta restricao é imposta
como Vit = v =v% parai=1,2,N — 1, N.

Respeito as condicoes iniciais, devemos fornecer V° que serd a posicao inicial
da curva que segmentard o cateter. Da mesma forma que na segmentagao do
estudo IVUS procuramos inicializar o contorno mais proximo possivel a solucao
para obter uma maior eficacia. Para isto utilizamos os pontos correspondentes ao
inicio e o fim do estudo IVUS (obtidos na se¢ao anterior) e estabelecemos como

curva inicial o segmento retilineo compreendido entre eles. Esta curva contera

noés separados identicamente cada 0.2 mm (discretizacao espacial). Alids, em cada
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passo do problema transiente sera reamostrada a curva via o particionado cada
0.2 mm da spline cibica que contém os nés de V" com o objetivo de manter uma
evolucao representativa da curva. Ou seja, a malha de pontos que representa a
curva é adaptativa ao longo do tempo.

Os resultados para esta metodologia mostrados na Figura 6.9, apresentam
problemas nas proximidades dos extremos justamente pela fixacdo dos nds ex-
tremais. A estrategia utilizada para contornar este efeito numérico artificial é
estender a definicao da curva em ambos extremos e inicializar da forma proposta
acima, assim, uma vez atingido o estacionario do problema transiente, eliminamos
a porgao da curva estendida. Com esta alternativa conseguimos os resultados apre-
sentados na Figura 6.10 onde o problema das condi¢oes de contorno foi eliminado.

Nesta etapa podemos medir o comprimento do cateter reconstruido e compara-
lo com o comprimento registrado pelo IVUS com o fim de estabelecer um indice da
qualidade da trajetéria recuperada. Este tem sido definido em Giannoglou et al.

(2006) como sendo

quadros IVUS
taxa de amostragem IVUS

Langio — Livus = Langio — velocidade de extracao.
(6.15)

No caso particular da Figura 6.10 obtemos

Langio — Livus = 57,1171 mm — 56, 8333 mm = 0.2838 mm

o que representa o 0,5% do comprimento da trajetoria.
Desta forma introduzimos uma metodologia que permite reconstruir uma
curva aproximada da trajetéria do transdutor onde s6 sao requisitos os pontos

extremais do percurso.

6.3 Integracao com dados IVUS

Tendo reconstruido a linha do cateter o proximo passo € identificar a posicao

dos quadros registrados no IVUS sobre esta curva. O estudo IVUS fornece as
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Figura 6.9: Resultado da reconstrucao do cateter utilizando o método de snake
biplano sem extensao dos extremos da curva e com parametros o = 0,5, § =0, 1,
k=0,1e At = 0,0625. As setas vermelhas da vista 3D indicam os defeitos nas
proximidades das bordas causadas pela fixacao dos nés extremos.
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Figura 6.10: Resultado da reconstrucao do cateter utilizando o método de snake
biplano com (azul claro) e sem (azul obscuro) extensdo dos extremos da curva.
Os parametros do método para os dois casos sao o = 0,5, f = 0,1, Kk = 0,1 e

At = 0,0625 e para a extensao dos extremos € estendida um comprimento adicional
de 0,25 Lgngio-
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informagoes da velocidade de extragao do transdutor, v;, e os quadros por segundo
que sao registrados pelo transdutor, f;. Sendo que os quadros sao registrados em
intervalos de tempo regulares podemos assumir uma separacao homogénea entre

os mesmos igual a
Uy

d=—.
fi

(6.16)

Desta maneira procedemos a localizar os nés sobre a curva do cateter na posicao
correspondente aos quadros. Para isto interpolamos os nés da curva processada
na secao anterior com Splines ctibicas obtendo uma curva em C?. Utilizamos uma
representagao paramétrica da mesma, c(s) com s € [0,1], para poder navegar
facilmente sobre a linha e calcular as posiciones dos novos nés. Logo, sabendo
o comprimento total da curva, Lgpgi0, € 0 espacamento entre os nds, d, podemos

calcular o incremento,

d
Sesp = L—7 (617)

angio

a efetuar sobre a parametrizacao da curva para obter a posi¢cao dos novos nés como
é apresentado na Figura 6.11. Desta forma discretizamos novamente a curva c(s)
em LL;LEZ)OJ nés onde o i-ésimo né (c;) representa o posicionamento do transdutor
quando registrou o i-ésimo quadro do estudo.

O préximo passo serd encontrar o plano cujo vetor normal é o vetor tangente
a curva na posicao de cada né onde o IVUS registrou o vaso. Nesta tarefa serd
utilizado o marco de Frenet-Serret como é proposto em numerosos trabalhos (Slager
et al., 2000; Suri e Laxminarayan, 2003; Giannoglou et al., 2006), que fornece trés
vetores sobre cada ponto da curva: os vetores tangente, normal e binormal no

ponto. Em particular, com os vetores normal e binormal (ortogonais entre si)

podemos definir o plano procurado para sobre a curva no ponto desejado. O
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Figura 6.11: (Superior) Curva correspondente a segmentagao do cateter no espago
sem reamostragem. (Inferior) Zoom do requadro vermelho projetado sobre o plano
xy, tendo a esquerda a curva segmentada sem reamostragem e a direita a curva
com reamostragem onde cada né corresponde a localizacao do transdutor quando
registra um quadro especifico do estudo IVUS.
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calculo destes trés vetores é feito como

dc ||dc
T=—/||— 1
ds' || ds H (6.18)
dT ||dT
— /2= 1
ds /H ds H (6.19)
B=TxN. (6.20)

onde as derivadas sao aproximadas por diferencas finitas centradas e diferenca
anterior e posterior nos nés dos extremos segundo seja possivel.

Sobre estes planos posicionamos os contornos associados ao limen e a EEM
(daqui em mais nos referimos a estes simplesmente como contornos do estudo
IVUS) tomando como referéncia o vector normal e binormal para fixar os pontos
do contorno correspondente aos 0 e 90 graus das imagens em coordenadas polares.
Estas posicoes nas coordenadas cartesianas sao as indicadas na Figura 6.12. No
posicionamento dos contornos ocorre um problema relacionado as caracteristicas
do marco de Frenet-Serret nas proximidades aos pontos de inflexdao. Nestas zonas a
orientagao do vetor normal (e por construgao o vetor binormal) varia rapidamente,
ver Figura 6.13, e é de nosso interesse obter uma variacao suave deste vetor para
que a orientacao dos contornos seja coerente com o que fora registrado a partir do
estudo IVUS. Para corrigir este comportamento utilizamos a estratégia proposta
em Suri e Laxminarayan (2003) onde é calculado o vetor normal no i-ésimo né
como

Esta estratégia projeta a normal do né anterior sobre o plano tangente do né atual
de forma que a orientagao seja mantida ao longo da curva, como esperariamos que
ocorresse na adquisicao efetuada pelo transdutor. A normal no primeiro né seguira
sendo calculada como em (6.19).

Com o sistema de referéncia local sobre a curva descrito pelos vetores T, N
e B e as coordenadas dos contornos centradas na origem do sistema cartesiano,

procedemos a localizar os contornos sobre a curva. Para isto posicionamos o con-
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Figura 6.12: Angulos das imagens IVUS polares indicados sobre a versao cartesiana
das mesmas.
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Figura 6.13: Regularizagao do vetor normal & curva do cateter segmentado: (Supe-

rior) Vetores normais sobre nds igualmente espaciados obtidos do marco de Frenet-

Serret; (Inferior) Vetores normais sobre nés igualmente espagados aplicando o cél-
culo da normal via (6.21).
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torno com o centro na origem e sobre o plano yz de forma que o né do contorno
correspondente aos 0 graus esteja sobre o eixo y e o n6 do contorno correspondente
aos 90 graus esteja sobre o eixo z. Logo calculamos os angulos de Euler «, 5 e v

(Figura 6.14) no i-ésimo né como

a; = atan2 (B; - e;, —B; - e) (6.22)
B; = arccos(B; - e3) (6.23)
Yi = atan2 (T, - e3, —I\IZ . 83) (624)

onde atan2(y,x) é uma variacao da fungdo arctan que retorna o angulo entre o
eixo x positivo e o vetor com inicio no origem e extremo nas coordenadas (z,y).
Esta funcao é utilizada amplamente em computacao grafica a diferenca do arctan
dado que permite distinguir entre vetores com igual direcao e sentidos opostos.
Finalmente com estes angulos ja calculados rotamos todos os pontos de cada

contorno segundo a convenc¢do x (Figura 6.14) da seguinte forma
e Rotamos respeito ao eixo z 7y graus;
e Rotamos respeito ao eixo x 3 graus;
e Rotamos respeito ao eixo z o graus.

Em seguida, deslocamos os contornos ja corretamente orientados até a posicao
correspondente aos nods associados. Isto sera simplesmente somar a cada né do
i-ésimo contorno o valor de c;.

O resultado de aplicar esta metodologia é apresentado na Figura 6.15. E
possivel ver nestes resultados como as medigoes volumétricas efetuadas na recons-
trucao do IVUS sem posicionéd-lo no espago podem resultar incorretas. Em parti-
cular, observamos na metade do percorrido sobre a artéria, onde a se¢ao transversal
do limen esta maiormente diminuida, que o comprimento desta zona parece maior
quando nao posicionamos os contornos nas posicoes correspondentes. Isto pode

afetar indices que involucrem o volume de placa de ateroma para analisar o estado
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X

Figura 6.14: Cadeia de rotacoes que transformam o sistema de referéncia zyz no
sistema especifico x'y’z’.(Superior) Rotagao respeito ao eixo z «y graus; (Centro)
Rotagao respeito ao eixo x [ graus; (Inferior) Rotagao respeito ao eixo z « graus.
No caso especifico do posicionamento dos contornos IVUS temos que ' = T,
Yy =Nez=B.
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do paciente.

Figura 6.15: Resultados da integragao entre o estudo IVUS e o estudo angiogra-
fico: (Superior) Malha do estudo IVUS sem posicionamento no espago. (Inferior)
Mapeamento da malha do estudo IVUS nos planos ortogonais a trajetoria do trans-
dutor.

6.4 Ajuste rotacional dos contornos

O resultado da secao anterior mostra uma reconstrucao do vaso que ainda
precisa de ajustes, em particular, o angulo com o qual o transdutor inicia a
adquisicao de imagens é desconhecido. O incremento ou decremento deste angulo
incide como uma rotacao dos contornos respeito ao eixo descrito pelo percurso do
transdutor. Encontrar este angulo é de interesse dado que permitira a localizagao
efetiva das bifurcagoes, estenoses, e em geral uma adequada definicao da geometria
visando realizar simulacoes numéricas. Desta forma, abordamos a problematica
formulando o problema inverso de encontrar a configuracao do vaso via variagoes
do angulo de adquisicao tal que suas projegoes sobre as angiografias fornecidas
tenham erro minimo.

A necessidade de calcular este erro divide o problema inicial em trés partes:
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segmentar a artéria objetivo em cada angiografia, projetar a artéria reconstruida so-
bre as angiografias ja segmentadas e, finalmente, empregar um processo de otimiza-
¢ao para minimizar o erro.

Antes de segmentar a artéria sobre cada projecao, o usuario deve fornecer
quadros da angiografia com contraste para cada angulo no mesmo instante cardio-
respiratorio que foi utilizado na segmentacao da trajetéria do transdutor. Esta
ultima condi¢ao é necessaria para que o percurso do transdutor segmentado e re-
construido seja valido. Este método é similar ao utilizado na Se¢ao 4.3.1 com a
diferenca que utilizamos o filtro em varias escalas e, finalmente, compomos uma
imagem resultante onde para cada pixel tomamos o valor médximo em todas as es-
calas. Esta variacao ao método apresentado anteriormente é o método apresentado
em Frangi et al. (1998) especificamente para realgar vasos dentro de uma faixa de
diametros e atenuar o fundo, vasos fora dos diametros preestabelecidos e outras
estruturas de geometria nao tubulares. Em seguida, criamos uma versao binéaria da
imagem via thresholding (Jain, 1989) onde os pixeis verdadeiros indicam presenca
da estrutura de interesse. Por tltimo, sendo que o transdutor percorre o interior da
arteria de interesse, projetamos o percurso segmentado do mesmo (obtida no Segao
6.2) e utilizamos nds projetados sobre a imagem para refinar os resultados. Para
isto aplicamos um método de region growing onde cada pixel verdadeiro que estéa
sobre o percurso do transdutor sera uma semente e a vizinhanca de espalhamento
serd composta pelos quatro vizinhos axiais (os que compartem as arestas do pixel
atual). Neste método cada pixel que seja verdadeiro e vizinho de um pixel se-
mente também é semente. Uma vez identificadas todas as sementes é segmentado
o vaso como todos os pixeis sementes da imagem. Na Figura 6.16 apresentamos o
resultado da segmentacao da artéria mostrando todos os passos recém citados.

Por outra parte, a projecao da artéria reconstruida sobre as angiografias é
feita projetando cada né dos contornos sobre o projetor que registrou a imagem
de igual forma que ao projetar os pontos do espago sobre as imagens na Secao 6.1.

Porém, este volume de informacao é excessivo e desnecessario dado que sé pre-
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Figura 6.16: Secuéncia de passos ordenados verticalmente para segmentar os va-
sos presentes nas angiografias: 1) Imagens adquiridas do estudo angiografico. 2)
Filtragem para realgar os vasos com (4.23) utilizando parametros 5. = 2 e 7, = 10
e calculando em escalas s = 2,3,4,5,6 e para cada pixel é escolhido o valor mais
alto entre todas as escalas. 3) Binariza¢ao das imagens via threshold com valor de
umbral 0,08. 4) Utilizagao do region growing com conectividade de 4 vizinhos.
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cisamos dois nés de cada contorno para cada projecao. Estes nds sao aqueles que
mais distem do transdutor uma vez projetados (extremos da “sombra” projetada).
Desta forma, projetamos todos os pontos sobre o detector e aproximamos o trans-
dutor como o centro de massa do contorno (dado que é mais simples e eficiente).
Logo, calculamos a distancia euclidea entre cada né projetado e o centro de massa
e compomos uma fungdo como a apresentada na Figura 6.17. Nesta funcao iden-
tificamos os dois maximos locais que correspondam com os extremos da “sombra”
projetada. Para isto, tomamos o né de maior distancia euclidea, estabelecemos
uma janela centrada neste né que abarque um 25% dos nés do contorno (é impor-
tante destacar que os nés na funcao estao ordenados por conectividade do contorno
percorrido) e procuramos fora dela o né de maior distancia euclidea. Desta forma

evitamos tomar dois nés correspondentes a um mesmo lado da sombra projetada.

Distdncia euclidea sobre a projecao {mm)

1
0 a0 100 150 Zoo Zal ano
Mimero de na

Figura 6.17: Funcao da distancia euclidea entre os nés projetados de um contorno
e seu centro de massa. Em vermelho é destacada a janela de exclusao de busca
centrada sobre o méaximo absoluto da fungao.

Uma vez j& conseguidos os nds projetados da artéria reconstruida sobre uma
angiografia especifica, devemos calcular os pontos da angiografia segmentada com

0s quais estes serao comparados. Para o contorno i-ésimo da reconstrucao da
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artéria, sendo N, ; e N, o 0s nés projetados da artéria reconstruida, serao os pontos,

P, e P,, sobre a j-ésima angiografia segmentada, I;(x,y), calculados como:

Passo i) calculamos a projecao do né do transdutor associado ao contorno como

N; ;1 sobre I;

Passo ii) calculamos a pendente da reta que une os dois nés projetados da artéria
reconstruida como

Mi,j = NL‘J‘Q — Ni,j,l; (625)

Passo iii) partindo do ponto N, ;7 movimentamos duas particulas, P, j; e P, 2. A
movimentacgao sera em sentidos opostos seguindo a direcao dada pela pen-
dente M, ;, utilizando um incremento de Ac em cada passo (igual a largura

de um pixel), até sair da zona correspondente a artéria segmentada.

Uma representagao grafica de todos estes elementos projetados é apresentada na

Figura 6.18.

Figura 6.18: Representacgao grafica dos elementos utilizados das proje¢oes angiogra-
ficas sobre a segmentacao do vaso de interesse: (Esquerda) Os pontos vermelhos
representam N; ; 7, os pontos verdes NV; ;o e os pontos azuis N;,;o; (Direita) Os
pontos vermelhos representam [V; ; 7, os pontos verdes P ;o e os pontos azuis F; ;2.

Respeito ao passo i, se a projecao do né do transdutor nao coincide com a

posicao da artéria segmentada, movimentamos as duas particulas como no passo iii
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até alguma atingir a artéria segmentada. A primeira particula em alcangar a zona
da artéria serd utilizada como N; ;r para os passos ii e iii pré-escritos. Com isto
ultimo garante-se que o ponto inicial da movimentacao das particulas sempre esteja
no interior do vaso. O pseudo-codigo que especifica este processo é apresentado no

Algoritmo 1.

Pi,j,l = Ni,j,T;
while [;(P, ;1) = Verdadeiro do

Piji1 =P+ AC(Ni,j,Z - Ni,j,l)
end while
Pi,j,2 = Nz‘,j,T;
while [;(P, ;2) = Verdadeiro do

]Di,j,2 = Pz’,j,2 - AC(Ni,j,Q - Ni,j,l)
end while
return [P ;1; P ;o]

Algoritmo 1: Calculo dos pontos F; 1 e P .

O seguinte serd definir a fungao custo que estabelece uma medida do erro de
uma configuragao do vaso respeito a informagao obtida das angiografias. Antes de
definir as fungoes que utilizamos é importante detalhar algumas questoes sobre os
dados que estamos comparando. Em primeiro lugar, esta o fato que o contraste nao
preenche com a mesma claridade as angiografias de todos os angulos. Isto produz
que algumas angiografias sejam segmentadas com menor qualidade. O segundo
ponto a tomar em conta é que o percurso do transdutor é uma aproximacao a
qual pode ser mais precisa para cateteres com funda como foi mencionado no
inicio deste capitulo. Esta aproximacao pode ser deteriorada se o instante cardio-
respiratorio nao é o mesmo no quadro em que foi segmentado o cateter e no quadro
com o contraste que o vaso foi segmentado. Outro fator de deterioragao para este
percurso é movimentagoes do cateter pelos batimentos cardiacos.

Levando em consideracao estes pontos, sao propostas diferentes fungoes custo
com distintos niveis de confiabilidade para a hipotese que estabelece que o percurso
do transdutor seja exato. O fato de apresentar todas as funcoes é que a medida
que reduzimos a confiabilidade sobre o percurso obtemos algoritmos mais robustos,

porém menos precisos. Os equipamentos mais comuns nao aportam uma alta
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confianca nesta hipétese e, portanto, os algoritmos mais robustos serao os mais
atrativos neste trabalho. Contudo, a futuro com equipamentos mais precisos ou
técnicas mais avangadas de seguimento do transdutor (como a apresentada em
Honda e Fitzgerald (2008)) onde a hipétese é totalmente valida ou com alto nivel de
confiabilidade serao mais titeis as fungoes que maior precisao aportem ao resultado.
Desta forma apresentamos trés fun¢oes em ordem de maior a menor precisao: erro
respeito ao transdutor, erro respeito ao diametro projetado e erro respeito a area
de projecao total.

O erro respeito ao transdutor é calculado como

C 2
&= > Y I Nijr—=Niji | = | Nijr — Pijie || (6.26)

=1 i=1 k=1

onde P sao a quantidade de projecoes e C' a quantidade de contornos da recons-
trugao. Vemos que este erro é nulo quando para cada contorno a distancia do
transdutor a parede do limen é a mesma registrada nas angiografias segmentadas
com o transdutor reconstruido. Qualquer erro na estimacao do percurso do trans-
dutor sera percebivel neste erro. Porém, esta funcao de erro leva em consideracao a
posicao do transdutor na curva do percurso assim como no plano tangente a curva
do percurso.

O segundo erro é o erro respeito ao diametro e o objetivo é permitir que o
transdutor se movimente no plano normal a curva do percurso. Este é calculado

simplesmente como

P C
ea=Y Y M Niji=Nija | = | Prji— Pija - (6.27)

j=1 i=1

Vemos que no calculo no é levado em consideragao diretamente o transdutor,
porém, este define a diregao em que sao escolhidos F; ;1 e P; 2 o que esta dado
pela posicao do transdutor sobre a curva aproximada do mesmo.

Por 1ltimo, o erro respeito a area de projecao total permite que o percurso

do transdutor esteja desfasado na direcao axial do vaso respeito ao registrado nas
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angiografias dado que agora nao serao comparados pontos pareados pela posicao
do transdutor senao que serd medida a diferenca entre a superficie dada pelos
segmentos N; ;1 N; ;o e a superficie dada pelos segmentos P ;1 F; ;2. Desta forma

definimos, €, como

r P C
€a = ZZ | Nij1— Nijo | _ZZ | Pij1— Pije I | (6.28)

j=1 i=1 =1 i=1

Dado que efetuar uma rotacao sobre o contorno e calcular as diferentes
fungoes de erro nao apresenta um costo computacional elevado, a procura pela
minimizagao do erro serd feita de forma exaustiva. Para isto rotaremos os con-
tornos IVUS sem posicionamento no espaco e, logo, estes serao posicionados como
na Figura 6.15. Este processo sera feito 720 vezes incrementando de a 0,5 graus o
angulo de rotacao e calculando os trés erros a cada vez. Os resultados das fungoes
custo sao apresentados na Figura 6.19 e as projecoes das reconstrugoes associadas
ao erro minimo de cada funcao sao mostrados na Figura 6.20. Para os erros res-
peito a area e diametro temos uma periodicidade intrinseca das func¢oes dado que
utilizam o diametro que é projetado que sera equivalente rotando a vaso 180° dado
que projetaremos o mesmo diametro em posicao invertida. Na pratica a funcao
nao é totalmente periédica pelas discretizacoes dos contornos e as projegoes so-
bre a matriz discreta da imagem, embora consideremos equivalentes ja que isto é
causa de um efeito da discretizacao e nao do problema tratado. Desta forma fica
a decisao do usuario escolher a projecao mais adequada com estas duas fungoes de
erro. Em particular, na Figura 6.20 foram escolhidas as rotagoes, dentre as duas
com menor valor de erro, que eram coincidentes com as bifurcacoes.

Neste exemplo apresentado as funcoes de erro respeito ao diametro e a area
apresentaram melhores resultados. Também é percebivel na segunda projecao nao
temos uma qualidade boa na projecao principalmente pelo fato que as angiografias
nao correspondem a uma mesma configuracao no momento da adquisicao como
seria utilizando angiografias biplanas (dado que as angiografias neste tltimo caso

sao simultaneas). Isto produz uma dificuldade para estimar a trajetoria do cateter
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Figura 6.19: Fungoes custo para estimagao do erro: (Superior) Erro respeito ao
transdutor; (Centro) Erro respeito ao didametro; (Inferior) Erro respeito a area de
projecao total.
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Figura 6.20: Projecao das reconstrugoes associadas ao erro minimo, N; ;i e N; ;o
(em azul) e os pontos de segmentacao da imagem, P, e P,;o (em amarelo)
utilizando Ac = 0,25: (Superior) Minimo erro respeito ao transdutor (rotagao
de 49°); (Centro) Minimo erro respeito ao diametro (rotagdo de 82°); (Inferior)
Minimo erro respeito a drea de projecao total (rotacao de 131°30").
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e o erro associado a reconstrugao. Porém, é visto que as fungoes mais robustas

apresentam resultados mais coerentes neste caso, como era esperado.

6.5 Criacao das malhas de superficie

Para gerar as malhas de superficie relacionadas a reconstrucao do vaso se op-
tou por utilizar uma parametrizacao dos contornos que facilitasse o procedimento.
Logo depois de obter os contornos resultantes da segmentacao de IVUS, estes sao

reparametrizados da seguinte forma

e Contamos para cada contorno a quantidade de nds que o integram e tomamos
o valor méximo destas quantidades que representamos como N, (esta
é uma escolha feita para preservar a qualidade do contorno com maior
nimero de nods, mas este valor pode ser maior obtendo o mesmo resul-

tado).

e Tomando como o centro a posicao central do transdutor na imagem, repara-

. . Ve o
metrizamos novamente cada contorno localizando um né cada <%= graus

Nmaz
de maneira que todos os contornos contenham N,,,, nds nas mesmas di-
regoes radiais. O posicionamento destes angulos ¢é igual ao apresentado na
Figura 6.12. A forma escolhida para realizar esta nova parametrizagao é
para cada novo no tragamos uma semirreta com origem na posicao central

da imagem e que descreva o angulo correspondente respeito a semirreta

horizontal com direcao esquerda. Em particular, para o i-ésimo né este

- 360°

angulo é de 15—

graus.

e Para cada semirreta tracada procuramos a intersecao com a poligonal que
une os nés da parametrizacao anterior. Estes pontos de intersecao serao
as posicoes dos novos nos. Para realizar o calculo da intersecao é utilizado

o algoritmo de Cyrus-Beck (Cyrus e Beck, 1978).

Desta forma temos que para todos os quadros, os contornos contém a mesma

quantidade de pontos e, além disso, estes estao nas mesmas direcoes radiais. Além
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disso, a forma pela qual estao reparametrizados permite relacionar os nés de dife-
rentes quadros de uma forma simples.

Com esta reparametrizacao ja efetuada se realiza o posicionamento da artéria
no espaco como foi apresentado nas se¢oes anteriores e logo comecamos o processo
da criagao das malhas.

O método de triangularizagao que utilizamos trabalha localmente em um
conjunto reduzido de quatro pontos por vez e forma um fragmento da malha.
Nestes quatro pontos declaramos dois triangulos que serao os elementos base da
malha. Tendo ordenados os contornos por tempo de adquisi¢ao (desde a zona distal

a proximal) e, por sua vez, os n6s do contorno em sentido anti-horario, definimos

para um fragmento conformado pelos pontos, ¢}, ¢i,,, ¢! e c;.fl, os triangulos
associados como
i (i g it
Tin = (4,65, 657)
i (il i+l g
Tio = (5 6, i) - (6.29)

onde o supra-indice esta associado ao nimero do contorno e o sub-indice ao niimero
de né. Alias definimos o fragmento de borde que coneta os tltimos nés do contorno
com 0s primeiros,

i (0 i+1

71 = (1 N M)

}?‘;"2 = (Cé\}trlLaz7 C’L1+17 C’Ll) ° (630)

Aplicando o método de triangularizacao de um fragmento para todos os gru-
pos de quatro nés adjacentes de dois contornos adjacentes obtemos a malha para

o0 i-ésimo anel do vaso, composto pelos contornos 7 e 7 + 1, da seguinte forma

. Nmaz—1 2 ‘ 2 ‘
A= U U v |UT) (6.31)
j=1 k=1 k=1
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Finalmente, compomos a malha total de superficie do vaso, composto por M

contornos, como

V=[] A (6.32)

Na Figura 6.21 é apresentado um detalhe grafico das entidades denominadas
T, AeV.
As reconstrucoes que apresentamos neste trabalho estao compostas por duas

malhas de superficie que denominaremos, segundo a estrutura de interesse, como

Vimen € VEEM.
6.6 Conclusoes

Neste capitulo foi apresentada uma metodologia para reconstruir artérias
baseando-nos em um estudo de IVUS e duas angiografias ortogonais. Os métodos
utilizados sao suficientemente flexiveis para incorporar angiografias de mais angulos
com o que ¢ esperado aumentar a qualidade da reconstrugao dado que a informacao
também seria maior.

As contribuicoes desta parte do trabalho estdao presentes principalmente nas
técnicas de posicionamento de fontes e fungoes custo relativas ao diametro e a
area que permitem utilizar de forma mais acurada equipamentos impossibilita-
dos de realizar angiografias biplanas. Alids, o trabalho com cateteres/técnicas de
adquisicao que nao permitam recuperar a trajetoria do transdutor de uma forma
tao precisa, com estas estratégias melhoram sua confiabilidade. Estes sao pontos
importantes dado que possibilitam a utilizacao desta metodologia em uma faixa
maior de instituicoes da saude.

Na reconstrucao espacial do cateter utilizada como aproximacao do percurso
efetuado pelo transdutor é preciso destacar que as segmentacoes tém sido exitosas,
mas nao sempre é possivel utilizar estar aproximacao, principalmente se sao uti-
lizados cateteres de ponta flutuante, como foi dito ao comeco deste capitulo. Além

disso, é importante ter os mesmos instantes cardio-respiratérios com contraste que
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Figura 6.21: Etapas de construgao de uma malha de superficie arterial em ordem
lexicografico.
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Figura 6.22: Renderizacao da malha de superficie arterial construida.
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sem contraste, de forma que utilizar a configuracao espacial do cateter seja valido.

Para integracao dos dados IVUS com as projecoes obtidas pelas angiografias,
vimos que com a utilizacao do ferramental matematico dado pelo marco de Frenet-
Serret e a utilizacao dos angulos de Euler, é facil efetuar o mapeamento dos con-
tornos IVUS sobre o percurso do transdutor. Logo, no ajuste rotacional dos con-
tornos vimos que as alternativas desenvolvidas proporcionam um maior nivel de
precisao quando a trajetoria do transdutor ou a sincronia entre as angiografias nao
é totalmente confidvel.

Por tdltimo, apresentamos uma metodologia de criagao de malhas superficiais
compostas por triangulos com a caracteristica fundamental de ser simples. A
base desta é a parametrizacao regular dos contornos de forma que a identificacao
dos nos vizinhos seja trivial. Desta forma a construcao da malha nao precisa de

processamentos ou algoritmos custosos.

205



Capitulo 7

Combinacao de IVUS e angiografias em

estudos médicos

Neste capitulo apresentamos a metodologia que integra todos os métodos
anteriormente descritos para estudos de imagens IVUS e angiografias associadas.
Esta metodologia sera apresentada como um fluxo de trabalho onde sao explicitadas
as interagoes do usudrio e a integracao entre os métodos dos Capitulos 3, 4, 5 e 6.

Além da descricao do fluxo de trabalho, analisamos os parametros utilizados
para a filtragem, segmentacao e reconstrucao para a reconstrucao de vasos especi-
ficos. Para isto, a partir de trés estudos médicos fornecidos pelo Hospital Uni-
versitario da Universidade Federal de Rio de Janeiro, realizamos a reconstrugao
dos vasos de interesse e registramos os parametros utilizados em dita tarefa. A
finalidade deste estudo é identificar a faixa de variabilidade dos parametros e as
causalidades destas variancas. Também, é de interesse procurar relagoes de de-
pendéncia entre parametros ou de parametros invariantes inter-estudos, porém a
identificacao destes cenarios nao pode ser adotado como conclusivo devido ao re-
duzido numero de estudos disponiveis para este trabalho.

Desta forma iniciamos este capitulo apresentando a metodologia para a apli-
cagao dos métodos e técnicas propostas nos capitulos anteriores. Posteriormente
é feito um detalhamento dos equipamentos médicos utilizados e condicoes das
adquisigoes dos estudos médicos nos quais aplicamos o esquema de filtragem, seg-

mentacao e reconstrucao. Em seguida, sao analisados os parametros para cada
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etapa da metodologia e apresentados os resultados finais das reconstrucoes dos va-

sos. Por 1ltimo, apresentamos as conclusoes da utilizacao desta metodologia assim

como dos métodos envolvidos nela.

7.1

Metodologia para a reconstrugao

Dado o elevado nimero de métodos apresentados é necessario estrutura-los

em um unico processo que permita de forma metédica obter a reconstrucao do vaso

de interesse. A metodologia que propomos (Figura 7.1) consta de quatro partes:

1)

Adquisi¢ao: corresponde a realizacao do estudo IVUS e a captura das
angiografias para o vaso de interesse. Logo, estes dados sao extraidos dos

equipamentos com os arquivos DICOM associados aos estudos.

Filtragem: corresponde a eliminagao de elementos nao desejados no estudo
IVUS como é apresentado no Capitulo 3. As atividades desta etapa sao:
identificar a posigdo do cabo guia (Secao 3.1.1), remover as marcas de
medigdes (Secao 3.1.3) e o speckle noise (Segao 3.2) para cada quadro do

estudo; e as mesmas podem ser executadas paralelamente.

Segmentacao: corresponde a extragao dos contornos do limen e da EEM
para cada quadro do estudo IVUS com a utilizagao dos métodos apresenta-
dos nos Capitulos 4 e 5. Em primeiro lugar sao criados os mapas de bordas
apresentados na Secao 4.3.1 de forma paralela eliminando os artefatos do
anel central (Secao 3.1.4). Em seguida, é feita a classificacdo dos quadros
estéticos de forma automatica (Segao 5.2) ou manual (indicando o quadro
em que sucede a onda P em cada batimento) segundo se o estudo nao
apresenta arritmias ou objetos visiveis movimentando no interior do vaso
(ver Segao 5.1). Logo é fornecido o primeiro quadro estdtico ao usudrio
para que inicialize o contorno ativo correspondente a EEM. Diferentemente
deste, o contorno do limen ¢ inicializado de forma automatica tomando um

contorno centrado na imagem com raio igual ao anel central, removendo
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artefatos relacionados ao anel central e ao cabo guia, nas proximidades do
contorno inicial. Se a inicializagao do contorno inicial falha o usuério ini-
cializa o limen de igual forma que o contorno da EEM. Com os contornos
inicializados a imagem ¢é segmentada pelo método de contornos ativos com
as extensoes correspondentes apresentadas nas Secoes 4.1 e 4.2. Para a ini-
cializagao dos contornos posteriores ocorrem duas situacoes: se o quadro ¢é
estatico sao utilizados os contornos do quadro anterior; se o quadro é movi-
mentado se identifica o movimento rigido do contorno para os quadros do
batimento em curso (Secao 5.3) e sao utilizados os contornos do iltimo
quadro estatico com o movimento rigido registrado neste quadro. Este
processo de inicializacao e segmentacao ¢é levado adiante até segmentar to-
dos os quadros do estudo. Em qualquer parte deste processo o usuario
pode examinar a segmentacao e reinicializar o processo nos quadros que
apresentam erros. Para os quadro anteriores ao primeiro quadro estatico é

utilizada a mesma metodologia invertendo a ordem dos quadros.

Reconstrucao: corresponde a identificacao do percurso do transdutor no
espaco e a localizacao sobre este dos contornos segmentados. Na primeira
etapa se faz uma leitura dos arquivos DICOM com os quais sao localizadas
as fontes e os detectores para cada angiografia. Se o estudo das angiografias
nao é de captura em paralelo (angiografia biplana), é feito um ajuste no
posicionamento das fontes (Se¢do 6.1) para diminuir o erro proveniente
de movimentos no vaso de interesse. Posteriormente o usuario deve esco-
lher dois quadros de cada estudo angiografico que pertencam a um mesmo
instante do batimento cardio-respiratério, um quadro com contraste (para
visualizar o limen do vaso) e outro sem (para visualizar a trajetéria do
cateter). Adicionalmente, no quadro sem contraste o usuério deve indicar
os pontos na trajetéria do transdutor em que o estudo IVUS comeca e fi-
naliza. Com esta informacao é feita a segmentagao do cateter nos quadros

sem contraste (Se¢ao 6.2) para aproximar a trajetéria do transdutor. Com
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esta trajetéria sdo posicionados os contornos do estudo IVUS (Segao 6.3) e
determinada a rotagao sobre o eixo intrinseco ao transdutor que minimiza
o erro da reconstrucao segundo a informacao dos quadros com contraste
(Secao 6.4). Por ultimo sao criadas as malhas de superficie que unem os
contornos, segmentados e posicionados no espaco, do limen e da EEM
(Segao 6.5). Vale a pena frisar que o usudrio pode escolher outro instante
cardio-respiratorio e repetir o processo de reconstrucao, e assim até recu-

perar os instantes do batimento cardiaco que sejam necessarios.

Desta forma sao integrados todos os métodos apresentados nos capitulos
anteriores em um unico processo que permite ao usuario automatizar uma parte
substancial da segmentacao e obter a reconstrucao espacial e temporal do vaso de
interesse.

Nas se¢oes subseguintes aplicamos esta metodologia a um conjunto de es-
tudos médicos, detalhando os equipamentos médicos utilizados, e analisamos a

configuragao dos parametros dos diferentes métodos.

7.2 Equipamentos médicos e adquisicao dos estudos

Os estudos utilizados para aplicar a metodologia proposta foram fornecidos
pela equipe do Departamento de Cardiologia da Clinica Médica da Faculdade de
Medicina pertencente a Universidade Federal de Rio de Janeiro. Os equipamentos
e a metodologia da adquisi¢ao foram os mesmos para cada estudo restringindo a
variabilidade dos parametros que puder acontecer perante a mudanca de equipa-
mentos.

O equipamento utilizado para a adquisicao dos estudos IVUS foram cateteres
Atlantis® SR Pro Catheter com transdutores de 40 Mhz e uma estacio iLab®
Ultrasound Imaging System de Boston Scientific Corporation com o software iLab-
SCU (pertencente a iLab versao 1.3). Os dados foram exportados como imagens
ja convertidas em representacao cartesiana e com ajuste de ganho no sinal. As

imagens apresentam uma resolucao de 512 x 512 pixeis, uma quantizacao de 256

209



Adquisicdo do estudo WUS Ezr?nceg;géias marcas
e das angiografias associadas (Secao 3.1.3)

b L

‘ Identificacdo do

Classificacdo de quadros

Filtragem IVUS via OSRAD segundo o instante cardiaco

(Secdo 3.2) cabo guia

(Segdo 5.2) (Sec¢do 3.1.1)
Inicializar contorno da EEM Criar mapas de bordas
e do ldmen semi-sutomaticamente para a segmentacdo
(Secdo 4.3.2) (Secdo 4.3.1)

Determinar configuracéo
dos detetores e fontes

Tem mais quadros
para segmentar? '\

E angiografia
biplana?

Ajustar fontels
(Secdo 6.1)

Segmentacdo via
contornos ativos
(Secdo 4.2 e 4.3)

0 quadro esta
movimentado?

Escolher quadros com e sem
contraste para cada dngulo
angiogréfico, todos no mesmo
\_instante cardio-respiratério

Reconstruir o vaso
em outro instante
cardio-respiratério?

Localizar os contornos
iniciais segundo o movimento
rigido previamente identificado

~~-{Selecdo dos pontos
correspondentes ao
infcio e ao fim da

E o primeiro quadro
movimentado?

Criar malhas de superficie
para o limen e EEM
(Segdo 6.5)

adquisi¢do WVUS em
cada angiografia

Determinar a rotagio dos
contornos por reducdo do
erro com as angiografias
(Secdo 5.4)

Segmentac&o do cateter
via Bi Snakes
(Segdo 6.2)

Identificar o movimento
rigido do batimento
(Secdn 5,3.2)

Posicionamento dos contornos
ativos do IMUS no espago
(Secdo 6.3)

Figura 7.1: Diagrama de atividades para a metodologia utilizada na reconstrucao
de um vaso de interesse.
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niveis por pixel (representacdo em tons de cinza) e o fator de escala de cada pixel
¢ de 18um x 18um. No estudo, o transdutor foi retirado a uma velocidade de 0,5
mm/s registrando 30 quadros por segundo.

Por outra parte, o equipamento utilizado para a adquisicao das angiografias
foi uma estacdo de raios-X para angiografias Toshiba® DFP-2000A. Dado que
este equipamento nao permite angiografias biplanas, foram efetuados dois estudos
ortogonais entre si para cada paciente em diferentes instantes de tempo. Estes
estudos foram registrados antes de efetuar a extragao do cateter de forma que
seja visivel a posicao de inicio do estudo IVUS e a funda do cateter que marca a
finalizacao do estudo. Isto permite que o usuario possa indicar as posicoes de inicio
e fim do estudo IVUS de uma maneira simples. A adquisicao das angiografias foi
feita com uma amostragem de 33 quadros por segundo, onde cada quadro tem uma
resolugao de 512 x 512 pixeis, cada pixel quantizacao de 256 niveis (representacao
em tons de cinza) e o fator de escala de cada pixel é de 240um x 240um.

E interessante destacar que a diferenca entre o fator de escala entre ambos
estudos mostra o importante valor agregado que o estudo IVUS aporta em ter-
mos de resolucao ao estudo angiogréafico. Além disso, o IVUS aporta informagoes
ainda mais importantes que a precisao geométrica tais como a caracterizagao dos
materiais e a visualizacao da EEM.

Por 1ltimo, indicamos que os trés estudos registrados sob as condigoes pre-
escritas serao identificados como PDATN&3P, PDP7INUC e PDWDPAAY a fim

de identifica-los na configuracao dos parametros e apresentagao dos resultados.

7.3 Configuragao dos parametros

Os numerosos métodos que integram este processo de reconstrucao permitem
um refinamento deste problema em partes mais simples, mas também aportam uma
quantidade grande de parametros que devem ser indicados corretamente para atuar
com sucesso. Para contornar esta situacao realizamos um estudo dos parametros

para cada etapa da metodologia com trés fins fundamentais:
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e Estabelecer a faixa de variabilidade para cada parametro e tentar identi-

ficar o motivo da variagao;

e Identificar aqueles parametros invariantes a fim de indicar os valores cons-

tantes correspondentes;

e Identificar relagoes entre parametros que permitam escrever alguns parame-

tros em termos de outros e assim diminuir a quantidade deles.

7.3.1 Parametros da filtragem

As atividades que correspondem a esta etapa sao a identificacao da posicao do
cabo guia (Segao 3.1.1), a remogao das marcas de medicoes (Segao 3.1.3) e a redugao
do speckle noise (Secao 3.2). As duas primeiras nao contém parametros e sao
completamente automaticas (a nao ser pela inicializagao do primeiro quadro para
identificar o cabo guia). Portanto, sé devemos analisar os parametros envolvidos
no método OSRAD, utilizado para remover o speckle noise.

Na execucao do método sobre os trés estudos nao foi necessario mudar ne-
nhum dos parametros envolvidos. Possivelmente pelo fato de estar tratando com
elementos de interesse (artérias), sensores de adquisigao e estruturas de imagem
similares. Os sensores de adquisicao e o entorno determinam as caracteristicas do
ruido e podem condicionar a escolha dos parametros o, § e 3, enquanto que o
elemento de interesse, em particular sua geometria, esta relacionado com a escolha
da difusao nas direcoes correspondentes as curvaturas maximas e minimas, isto €,
0s parametros Cuz € Cmin-

Desta forma, a etapa de filtragem é totalmente automatica configurando os

parametros com os valores apresentados na Tabela 7.1.

7.3.2 Parametros da segmentacao

As atividades que compoem esta etapa sao: classificar os quadros segundo
o instante cardiaco; criar mapas de bordas para a segmentacao; segmentar via

contornos ativos e identificar o movimento rigido produzido pelo batimento.
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Parametro | Valor | Equagao associada
B 0,05 (3.10)
o 0,7 (3.1)
) 20 (3.11)
Crmaz 0,4 (3.12)
Crmin 0,75 (3.13)
dt 0,05 (3.10)
max; 40

Tabela 7.1: Parametros para a etapa de filtragem. O parametro maz;; determina
o numero maximo de iteragoes a serem realizadas.

A classificacao dos quadros segundo o instante do batimento cardiaco é efe-
tuada com sucesso no estudo PDATNS&3P e na primeira parte do estudo PDP71INUC.
Na segunda parte deste ultimo estudo se perde sincronia entre os quadros classifi-
cados e os efetivamente estaticos, pela circulagao de elementos suspendidos dentro
do canal limitado pelo limen, mostrando presenca de movimento também naqueles
quadros correspondentes a didstole. Em ambos casos o tinico parametro escolhido é
e = 0.1. No ultimo estudo, PDWDPAAY, nao é possivel aplicar este método dado
que nao apresenta quadros estaticos nitidos como nos outros casos. Isto é prin-
cipalmente dado pelo fato que os batimentos sao muito préximos no tempo para
permitir um estado de repouso nas imagens. Em particular, a frequéncia cardiaca
média neste estudo é de 65,17 batimentos por minuto (nos estudos anteriores é de
54,25 e 59,21 batimentos por minutos), e portanto é esperado que estudos com
frequéncias cardiacas iguais ou maiores tampouco possam fazer uso deste método.

Na criacao de mapas de bordas sao utilizados os mesmos parametros para os
trés estudos. Desta forma, os mesmos sao fixados com os valores apresentados na

Tabela 7.2. Isto permite que esta fase seja completamente automatica.

Parametro Valor para Valor para Equacao associada
detetar o limen | detetar a EEM
s 1 3 (4.23)
Be 1 1 (4.23)
Ye 7 7 (4.23)

Tabela 7.2: Parametros para a criacao de mapas de bordas de acordo com o modelo
da Secao 4.3.1.
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A segmentacao via contornos ativos, apesar de todos os parametros inicial-
mente envolvidos, apresenta variacoes somente em dois parametros do contorno do
limen (ver Tabelas 7.3, 7.4 e 7.5). Estes parametros sdo o coeficiente relacionado
a elasticidade do contorno ativo entre quadros definido na Secao 4.3.5 e o coefi-
ciente de pressao definido na Se¢ao 4.3.3. O primeiro parametro é utilizado para
limitar a faixa de busca da estrutura a vizinhanca do ultimo contorno segmentado
e o segundo para afastar o contorno ativo do transdutor em direcao das bordas do
vaso. Isto contribui na segmentacao dado que a sequéncia inicial de quadros nao
permite a visualizagao correta do limen.

O resto dos parametros involucrados na segmentagao permanecem invariantes.
De fato, é observado que o coeficiente de forca de repulsao, 7, pode ser escrito em
termos do coeficiente de ajuste da forca externa, denominado x (Segao 4.3.1), dado
que as forcas externas produzem o colapso entre os contornos. Para preservar a
relacao estudada na Secao 4.3.4 relativa ao espessor minimo do vaso coronario,
propomos calcular 17 como

n=——K. (7.1)

Adicionalmente, pode ser utilizado o parametro x, (Segao 4.3.3) para conseguir
inicializacao automatica do limen quando as bordas estao afastadas do anel cen-
tral (drea de inicializagdo da snake na inicializacdo automadtica) ou para evitar o
colapso do contorno da EEM perante a presenca de calcificacoes. Nas segmentacoes
efetuadas as reinicializagoes utilizaram «, = 0,1 e s, = 0,05 para o contorno ativo
do limen e da EEM respectivamente.

Em relacao as reinicializacao observamos que a principal causa é a falta de
definicao nas bordas das estruturas. Isto sucede pelo baixo contraste no equipa-
mento (pode ser melhorado pela utilizacdo das radiofrequéncias) ou pela falta de
precisao do transdutor conforme as estruturas se afastam dele. A perda parcial
ou total da visualizacao da membrana elastica externa pela presenca de calcio na
placa é outra das causas de erro onde nao é possivel obter informacao alguma da

posicao do contorno. Por tltimo, temos as bifurcacoes que incrementam a area
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Intervalo Limen EEM Causa
segmentado v Kp Tipo de Tipo de da
(em quadros) reinicializacao | reinicializacao reinicializacao
1-373 0,2 | 0,1 | Automatica Manual Inicio
374 - 438 0,2 ] 0 Automaética Manual Definicao do limen
439 - 503 0,2 0 Automatica Nao precisa Bifurcagao
504 - 538 0,2 ] 0 Manual Manual Bifurcacao
539 - 666 0,2 ] 0 Automética Manual Definicao da EEM
667 - 731 0,056 0 Automética Nao precisa Definicao do Itimen
732 - 828 0,05 0 Automaética Nao precisa Definicao do limen
829 - 959 0,05 0 Automatica Manual Sombra por célcio
960 - 1151 0,05 | 0 Nao precisa Manual Sombra por calcio
1152 - 1249 0,06 0 Manual Manual Bifurcagao
1250 - 1285 0,06 0 Automética Manual Bifurcagao
1286 - 1364 0,056 0 Nao precisa Manual Sombra por célcio
1365 - 1402 0,05 0 Automatica Manual Definicao da EEM
1403 - 1467 0,05 | 0 Nao precisa Manual Definicao da EEM
1468 - 1629 0,05 0 Automatica Nao precisa Definicao do limen
1630 - 1759 0,05 0 Automatica Manual Sombra por calcio
1760 - 2084 0,05 0 Nao precisa Interpolacao Sombra por céalcio
2085 - 2248 0,05 0 Automatica Interpolagao | Defini¢ao do limen
2249 - 2312 0,05 0 Nao precisa Manual Aparicao da EEM
2313 - 2541 0,05 | 0 Manual Manual Sombra por célcio
2542 - 2668 0,05 | 0 Nao precisa Manual Sombra por calcio
2669 - 2701 0,05 0 Nao precisa Manual Bifurcagao
2702 - 2993 0,05 0 Automética Manual Definicao das bordas
2994 - 3468 0,05| 0 Automatica Manual Defini¢cao das bordas
Tabela 7.3: Parametros varidveis correspondentes a segmentacao do estudo

PDATNR3P via contornos ativos.
a = 0,01, B =1000, v =15, n = 1,11, k = 1, dt = 0,5, € =

max§VE = 500 e maxreke
a = 0,01, 8 = 4000, v = 0,2, kK = 1, K
maz§VE = 500 e maxsreke
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Os parametros invariantes neste estudo sao

0,9, u = 0,01,

= 500 para o contorno correspondente ao limen e
0,dt =1, ¢ =
= 500 para o contorno correspondente a EEM.

0,9, u = 0,01,




Intervalo Limen EEM Causa
segmentado Tipo de Tipo de da
(em quadros) | reinicializacdo | reinicializagao reinicializacao
1-685 Manual Manual Inicio
686 - 714 Manual Manual Bifurcagao
715 - 774 Automatica Manual Bifurcacao
775 - 877 Nao precisa Manual Defini¢ao do limen
878 - 931 Manual Manual Bifurcacao
932 - 956 Automaética Manual Definicao das bordas
957 - 985 Manual Manual Definicao das bordas
986 - 1014 Nao precisa Manual Definigao da EEM
1015 - 1269 Nao precisa Manual Definigao da EEM
1270 - 1301 Automaética Manual Definigao da EEM
1302 - 1501 Manual Manual Definicao das bordas
1502 - 1863 Manual Manual Definicao das bordas
1864 - 2054 Automatica Nao precisa Definicao do limen
2055 - 2597 Nao precisa Manual Definigao da EEM
2598 - 2727 Manual Manual Sombra por célcio
2728 - 2784 Manual Manual Bifurcagao
2785 - 2821 Automatica Manual Sombra por calcio
2822 - 2887 Manual Manual Definicao das bordas
2888 - 3006 Manual Manual Definicao das bordas
3007 - 3047 Nao precisa Manual Definigao da EEM
3048 - 3100 Manual Manual Defini¢cao do limen
3101 - 3210 Automatica Nao precisa Definicao do limen
3211 - 3619 Nao precisa Manual Sombra por célcio
3620 - 3757 Manual Manual Sombra por célcio
3758 - 3896 Nao precisa Manual Sombra por célcio
Tabela 7.4: Parametros varidveis correspondentes a segmentacao do estudo

PDP7INUC via contornos ativos.

p = 0,01, maz;

GVF

Os parametros invariantes neste estudo sao

a=0,01,3=1000,y=15n=1,11, v =0,05 k=1, k, =0, dt = 0,5, ¢ = 0,9,
GVF

= 500 e max;rk¢ = 500 para o contorno correspondente ao
limen e o = 0,01, 8 =4000, v =0,2, k =1, Kk, =0,dt =1, =0,9, p = 0,01,
snake — 500 para o contorno correspondente & EEM.

max;,

=500 e max
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Intervalo Limen EEM Causa
segmentado Tipo de Tipo de da
(em quadros) | reinicializacao | reinicializacao reinicializacao
1-131 Manual Manual Inicio
132 - 161 Manual Manual Definicao das bordas
162 - 251 Manual Manual Definicao das bordas
252 - 340 Manual Manual Definicao das bordas
341 - 431 Manual Manual Definicao das bordas
432 - 493 Manual Nao precisa Definicao do limen
494 - 647 Manual Nao precisa Defini¢ao do limen
648 - 710 Manual Manual Definicao das bordas
711 - 1018 Manual Manual Definicao das bordas
1019 - 1082 Manual Manual Bifurcagao
1083 - 1114 Manual Manual Bifurcagao
1115 - 1148 Automaética Manual Definigao da EEM
1149 - 1243 Automatica Nao precisa Definicao do Ilimen
1244 - 1274 Manual Manual Bifurcagao
1275 - 1305 Nao precisa Manual Definigao da EEM
1306 - 1368 Nao precisa Manual Definigao da EEM
1369 - 1458 Nao precisa Manual Sombra por célcio
1459 - 1518 Manual Manual Sombra por calcio
1519 - 1604 Nao precisa Manual Sombra por calcio
1605 - 1693 Nao precisa Manual Sombra por célcio
1694 - 1898 Nao precisa Manual Definicao da EEM
1899 - 1960 Manual Manual Bifurcagao
1961 - 2052 Manual Nao precisa Defini¢cao do limen
2053 - 2169 Manual Nao precisa Definicao do limen
2170 - 2321 Automatica Manual Definigao da EEM
2322 - 2355 Manual Manual Definicao das bordas
2356 - 2415 Nao precisa Manual Defini¢cao do limen
2416 - 2504 Nao precisa Manual Definicao da EEM
2505 - 2845 Manual Manual Definicao da EEM
Tabela 7.5: Parametros variaveis correspondentes a segmentacao do estudo

PDWDPAAY via contornos ativos. Os parametros invariantes neste estudo sao
a=0,01, 3=1000,v=15,n=1,11,v=0,05, k =1, Kk, =0, dt = 0,5, e = 0,9,
p = 0,01, maz§VF = 500 e mazir*¢ = 500 para o contorno correspondente ao
limen e = 0,01, 8 =4000, v = 0,2, k =1, Kk, = 0,dt =1, ¢ = 0,9, p = 0,01,

max§VE = 500 e mazi**¢ = 500 para o contorno correspondente & EEM.
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Reinicializagoes | Reinicializagoes
Estudo do limen da EEM IEU
N FMR N FMR
PDATN83P 17 204 18 192,6 24
PDP7INUC | 18 216,6 23 169, 39 25
PDWDPAAY | 21 135,48 24 118,54 29

Tabela 7.6: Analise de reinicializagao dos contornos ativos por estudo apresentando
a quantidade (N) e frequéncia média de reinicializagdes (FMR, em quadros por
reinicializagao) para cada contorno ativo e a quantidade de interagoes efetivas do
usudrio (IEU).

do vaso em poucos quadros, produzindo que o contorno, em parte pelo termo
agregado na Secao 4.3.5, nao se consiga adaptar a nova topologia. Contudo, vé-
se na Tabela 7.6 que a quantidade de reinicializagoes efetivas que deve realizar
um usuario para segmentar um estudo nao excede das 29, o que pode ser con-
siderado um valor relativamente baixo em comparagao com os -acima de- 2800
quadros a serem segmentados em um estudo IVUS completo (aproximadamente
um 1% dos quadros). Em particular, foi preciso reinicializar algum ou ambos
contornos com uma frequéncia média de 144,5, 155,84 e 98,10 para os estudos
PDATNS3P, PDP7INUC e PDWDPAAY, respectivamente. Destacamos que nen-
huma das causas de reinicializagdo é predominante inter-estudos (Figura 7.2), as
mesmas dependem das caracteristicas particulares do estudo, como por exemplo,
da qualidade da adquisicao, da porcentagem do vaso com placa calcificada ou da
quantidade de bifurcagoes presentes na secao do vaso registrada.

Por 1ltimo, na identificagao do movimento rigido todos os parametros per-
maneceram constantes ao longo dos trés estudos. Nestes casos os valores escolhidos
sao J = 2 e v = 1 para os coeficientes de penalizacao das traslagoes e rotagoes,

respectivamente.

7.3.3 Parametros da reconstrucao

Nesta secao somente sao registrados os parametros referente ao estudo PDAT-
N83P dado que os outros estudos nao contéem a disposicao do transdutor ou cateter

nas angiografias ortogonais.
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g1 () = 4] [=2]

Quantidade de reinicializagbes

=k

PDATMNB3P PDPTINUC PDWDPAAY
MNome do estudo

B Definicao do limen W Definicao da EEM Definicao das bordas M Sombra por calcio W Bifurcagao

Figura 7.2: Causalidade das reinicializacoes dos contornos ativos por estudo.
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Parametro | Valor | Equagao associada

o 0,5 (6.12)

B 0,1 (6.12)

K 0,1 (6.12)

At 0,0625 (6.12)

Be 2 (4.23)

Ve 10 (4.23)

Ac 0,25 Algoritmo 1

Tabela 7.7: Parametros para a reconstrucao do vaso coronario no estudo
PDATNS3P.

Neste caso tnico o processo ¢ feito utilizando os parametros apresentados
na Tabela 7.7. Adicionalmente, é utilizada a func¢ao custo de estimagao de erro
respeito a area de projecao total. Esta escolha é feita pelo fato que as angiografias
na liberacao do contraste nao registram os mesmos instantes respiratorios e, por-
tanto, o cateter esta deslocado diferentemente nelas. Dado que o erro respeito a
area de projecao total compara areas projetadas, o mesmo nao é afetado por estes

deslocamentos.

7.4 Resultados

Aplicando a metodologia explicitada na Figura 7.1 com os parametros des-
critos na secao anterior sao processados os estudos PDATN&3P, PDP7INUC e
PDWDPAAY. Os contornos resultantes da segmentacao via contornos ativos sao
classificados segundo o instante do batimento cardiaco para dissociar as infor-
macoes espaciais das temporais. Para isto utilizamos as ondas derivadas do estudo
ECG (ou alternativamente utilizando as ondas reconstruidas na Secao 5.2) con-
struindo conjuntos associados a onda P, onda Q, onda R e onda T.

As superficies geradas para cada estudo a partir das ondas P e R (associadas
a fase de didstole e sistole respectivamente) sao apresentadas nas Figuras 7.3, 7.4
e 7.5. Entre estas ondas o vaso experimenta uma leve rotacao segundo o eixo axial
que ¢ caracteristica na visualizagao do estudo IVUS. Na Figura 7.6 observa-se a
vantagem de separar os quadros segundo o instante do batimento cardiaco, onde

a visualizacao do vaso é mais natural devido a classificacao dos quadros segundo o
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instante de tempo correspondente. Deste modo, podemos obter uma sequéncia de
movimento do mesmo, o que tem muita relevancia em problemas de modelagem
computacional e simulagao numeérica.

Para o estudo PDATNS3P é efetuada também a reconstrugao espacial do vaso
dado pelas angiografias ortogonais associadas. A projecao sobre as angiografias
apos do ajuste final do contorno é apresentado nas Figuras 7.7 e 7.8 para as fases
de diastole e sistole, respectivamente. O resultado final desta reconstrucao é a-
presentado nas Figuras 7.9, 7.10, 7.11 e 7.12 mostrando duas vistas ortogonais da

reconstrucao para as fases de didstole e sistole, respectivamente.
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Figura 7.3: Segmentagao do estudo IVUS PDATNS3P: (Esquerda) Superficies co-
rrespondentes ao instante associado a onda P do ECG; (Direita) Superficies corres-
pondentes ao instante associado a onda R do ECG.
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Figura 7.4: Segmentagdo do estudo IVUS PDP7INUC: (Esquerda) Superficies
correspondentes ao instante associado a onda P do ECG; (Direita) Superficies
correspondentes ao instante associado a onda R do ECG.
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Figura 7.5: Segmentagao do estudo IVUS PDWDPAAY: (Esquerda) Superficies
correspondentes ao instante associado a onda P do ECG; (Direita) Superficies
correspondentes ao instante associado a onda R do ECG.
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Figura 7.6: Comparacao entre a reconstrucao IVUS sem e com separagao dos
instantes do batimento cardiaco: (Esquerda) Reconstrucao do estudo IVUS
PDP7INUC com todos os instantes temporais; (Direita) Reconstru¢ao do estudo
IVUS PDP7INUC s6 com o instante temporal correspondente a onda P.
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Figura 7.7: Projegoes da reconstrucgao espacial do estudo PDATNS83P na diastole
cardiaca.

Figura 7.8: Proje¢oes da reconstrugao espacial do estudo PDATNS3P na sistole
cardiaca.
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7.5 Conclusoes

A anadlise efetuada neste capitulo mostra que poucos parametros dos métodos
propostos sao variaveis, o que permite uma automatizagao de uma parte significa-
tiva do processo necessario para reconstruir um vaso coronario.

A etapa de filtragem é totalmente automatizada para os estudos aqui uti-
lizado dado que todos os parametros permanecem invariantes.

A seguinte etapa de segmentacao vemos que a criacao dos mapas de bordas,
a classificacao dos quadros estaticos e a identificagao do movimento rigido nao
presentam tampouco varianca dos parametros, porém, a classificagao dos quadros
estaticos nao é possivel para todos os estudos. Nestes casos deve ser feita a classi-
ficagado manual dos quadros via utilizacao do ECG associado ao estudo.

Particularmente para os contornos ativos s6 dois parametros sao registrados
como variaveis para um dos estudos analisados. A causa da variacao dos mesmos
é para contornar a deficiéncia da definicao da borda do limen no inicio do estudo
permanecendo depois constantes. O restante dos estudos nao apresentou variagao
de nenhum parametro. Adicionalmente observamos apds da segmentacao que a
classificacao dos contornos segundo o instante do batimento cardiaco permite um
melhor aproveitamento e visualizacao das informacoes extraidas do estudo IVUS.

Respeito a etapa de reconstrucao nao podem ser feitas estimativas sobre a
invarianca dos parametros pela falta de casos a provar. Para o estudo particular
aqui tratado nao foram apresentadas variangas de nenhum parametro ao recon-
struir o vaso nos diferentes instantes temporais do ciclo cardiaco, mas estudos
mais exaustivos deveram ser abordados para dar conclusao a esta afirmacao.

Finalmente, obtemos as superficies reconstruidas (do limen e da membrana
eldstica externa) correspondentes aos trés estudos IVUS em diferentes instantes
temporais e para o estudo PDATNS83P com angiografias ortogonais associadas é

feita a reconstrucgao espacial em distintos instantes temporais.
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Figura 7.9: Reconstrugao espacial do estudo PDATNS&3P na diastole cardiaca.
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Figura 7.10: Reconstrucao espacial do estudo PDATNS83P na diastole cardiaca.
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Figura 7.11: Reconstrucao espacial do estudo PDATNS83P na sistole cardiaca.
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Figura 7.12: Reconstrucao espacial do estudo PDATNS83P na sistole cardiaca.
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Capitulo 8

Conclusoes

Neste ultimo capitulo damos finalizagao ao presente trabalho resumindo as
contribuicoes e resultados derivados da metodologia desenvolvida. Adicionalmente,

apresentamos tépicos de pesquisa que surgem dos resultados aqui obtidos.

8.1 Conclusoes gerais

A metodologia apresentada no presente trabalho permite a obtencao da re-
construcao espaco-temporal das artérias coronarias com uma baixa interacao por
parte do usuario. Por sua vez, novos métodos sao propostos para melhorar a qua-
lidade da superficie resultante assim como para aproveitar a informagao degradada
dos quadros com maiores taxas de movimento. Também, é importante destacar
que com a estratégia desenvolvida é possivel utilizar tanto um angiégrafo cléssico

como um angiégrafo biplano, principalmente pelo ajuste das fontes proposto.

8.2 Conclusoes particulares

A filtragem das imagens de IVUS com a qual se trabalhou mostrou ser efe-
tiva dado que preservo as bordas e eliminou parte substancial do speckle noise,
facilitando a segmentacao. Além disso, os parametros envolvidos neste processo
demonstraram ser invariantes para os diferentes estudos aqui utilizados, permitindo
induzir a automatizacao total desta etapa. Os outros métodos de identificacao e

remocao dos artefatos demonstram efetividade, possibilitando a inicializacao au-
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tomaética do contorno ativo em um grande niimero de casos, assistindo desta forma
a0 operario no caso de reinicializar a segmentacao. Esta efetividade também é ob-
servada no decorrer do processo de segmentacao pela diminuigao de reinicializagoes
em casos onde a borda esta proxima ao transdutor ou afastada do mesmo, porém,
amplamente degradada pela sombra do cateter.

A estratégia de segmentacao desenvolvida permite automatizar uma ampla
parte deste processo. Podemos dividir este processo em duas parte. Na primeira
parte, a teoria classica de contornos ativos foi estendida para solucionar os dife-
rentes problemas relacionados a degradacao intrinseca das imagens de ultrassom
e aos artefatos e estruturas correspondentes ao nosso problema particular. Na
segunda parte, uma analise de sensibilidade foi realizada encima dos parametros
deste modelo de forma a identificar os parametros mais relevantes no processo de
segmentacao. Isto ultimo permite operar este modelo complexo, de uma forma
simples, tendo adicionalmente uma guia do impacto pratico da variacao de cada
um dos parametros.

Analisando os elementos constituintes desta etapa, vemos que o método do
GVF em conjunto com um mapa de bordas, somado a remocao dos artefatos,
permitem uma inicializacao automatica do limen. Isto mostrou utilidade em nu-
merosas reinicializacao das segmentagcoes estudadas neste trabalho. Porém, reini-
cializacoes automaticas para a EEM devem ser ainda estudadas e melhoradas. Por
outro lado, a forca de repulsao mostrou sucesso em todos os quadros segmenta-
dos evitando o colapso do limen e da EEM naqueles quadros onde a separacao
entre as duas estruturas nao foi registrada apropriadamente. Com efeito, dita ex-
tensao dos contornos ativos classicos nao precisa de configuragao de parametros
adicionais dado que os mesmos podem ser descritos em relagao aos parametros que
ajustam as forcas externas. No tratamento dos quadros movimentados foi obser-
vado que a identificacao do movimento rigido é beneficiosa por dois motivos. Em
primeiro lugar, permite uma segmentacao mais acurada dos quadros sistélicos por

causa da inicializacao mais préxima aos contornos objetivos. Em segundo lugar,
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fornece uma posicao inicial do quadro estatico que finaliza o batimento cardiaco
de uma maneira precisa, permitindo continuar a segmentacao apesar da exatidao
do movimento rigido resolvido.

Na etapa de reconstrucao tem-se apresentado um processo relativamente sim-
ples para o usuario obter uma reconstrucao espacial do vaso coronario. O processo
semi-automatico sé requere da escolha dos pontos inicial e final do transdutor e
a selecao de dois planos correspondentes ao mesmo instante cardio-respiratorio,
com e sem contraste nas imagens. E importante observar que as informacoes das
localizacoes espaciais dos objetos sao determinadas pelos arquivos associados as
imagens e, para o caso de nao ter angiografias biplanas, o processo de ajuste de
fontes é completamente automatico. Uma andlise de um ntimero maior de casos
permitird uma melhor definicao das faixas de valores dos parametros envolvidos.
Entretanto, pelo observado neste trabalho, isto nao apresenta um ponto critico
devido ao pequeno nuimero de parametros a serem definidos.

Finalmente, com a metodologia estamos em condic¢oes de obter uma represen-
tagao digital dos vasos coronarios para um paciente especifico. Isto viabiliza a intro-
ducao de ferramentas de modelagem computacional e simulacao numérica visando
predizer quantidades hemodinamicas de interesse inacessiveis com os equipamentos
atuais e, além disso, a possibilidade de simular procedimentos médicos para avaliar

os resultados do mesmo antes de involucrar ao paciente.

8.3 Trabalhos futuros

Antes de finalizar o presente trabalho, observamos novamente que a digital-
izacao das estruturas dos vasos coronarios de um paciente especifico permitiria a
utilizacao de ferramentais de modelagem computacional para a andlise e entendi-
mento da hemodinamica daquele paciente especifico. Levando isto em consideracao
sao abertas as portas a numerosos trabalhos futuros que podem ser incursionados
partindo das superficies correspondentes ao limen e a membrana elastica externa

aqui geradas. Em particular, podemos utilizar estas superficies para definir o
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dominio de circulagao do sangue e o dominio da parede arterial de maneira a efe-

tuar simulagoes hemodinamicas com o objetivo de:

e Analisar a proliferacao de placa vulneravel e placa estavel no interior dos
vasos coronarios. Este é um aspecto chave na diagnose a futuro do paciente
dado que placas vulneraveis podem ter implicancias fatais se nao sao de-
tectadas com antecedéncia. De fato, na literatura ja tém sido registradas
correlagoes entre indices hemodinamicos (Cebral et al., 2005; Sforza et al.,
2009; Samady et al., 2011; Cebral et al., 2011a,b) e eventos cardiovascu-
lares e, portanto, as simulagoes hemodinamicas neste contexto podem-nos
levar a um melhor entendimento da fenomenologia envolvida, assim como
também, a possibilidade de obter uma ferramenta preditiva para doencas

ou eventos cardiovasculares.

e Abordar o problema inverso relacionado a identificacao de materiais da
parede arterial. A resolugao deste problema disponibilizaria a histologia,
baseada em fisica e modelos, do vaso em conjunto com diversos novos
estudos derivados, como por exemplo, a elastografia associada ao vaso.
A utilizacao dos materiais constituintes da parede arterial é fundamental
para avaliar cendrios de dano na parede arterial, assim como para pro-
duzir simulagoes hemodinamicas que levem em consideracao a interacao

de fluido-estrutura entre o sangue e o vaso.

e Analisar as condicoes de ruptura da parede arterial com o fim de deter-
minar a situagao de risco de um paciente para avaliar a necessidade do
procedimento cirurgico. Dados os riscos intrinsecos destes procedimentos é
importante identificar aquelas situagoes onde as operacoes sao estritamente
necessarias. Particularmente, um alto porcentagem de pacientes com es-
tas doencas corresponde a pessoas idosas onde a operacao pode pressupor
um risco elevado. Nesta problemética a analise dos indices hemodinamicos

e dos materiais constituintes da parede arterial permitiria efetuar simu-
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lacoes com o objetivo de predizer ruptura na parede arterial, assim como
identificar as variaveis mais significativas nesta situacao e criar indices de

avaliacao de risco de ruptura robustos.

Analisar as condigoes de erosao da parede arterial. Esta é outra causa
de desencadeamento de acidentes cardiovasculares, mas diferentemente da
ruptura, suas causalidades sao menos conhecidas. Estudar estes casos do
ponto do vista hemodinamico e da composicao das paredes arteriais per-
mitiria observar como é a interacao do sangue com a parede a fim de

caracterizar melhor as causas da problematica.

Simular efeitos durante e apés um procedimento cirtirgico. A simulacao da
aplicacao de stents e/ou da execucdo de angioplastias permitiria observar
os efeitos colaterais na parede arterial durante o procedimento e, além
disso, analisar se as condigoes resultantes do procedimento sao prejudiciais.
Neste 1ltimo ponto é importante destacar que tanto os stents como a rea-
lizacao da angioplastia produzem uma modificacao na geometria do vaso e,
consequentemente, do efeito do escoamento sobre o endotélio ocasionando

que zonas anteriormente estaveis possam desenvolver placa instavel.
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