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Abstract: Real-time magnetic resonance spiral
phase contrast imaging makes it possible to measure
the stroke volume associated with each individual
heartbeat. The analysis of stroke volume variabili
may provide unique information about the control
of the autonomic nervous system over the
cardiovascular system. The quality of these stroke
volume measurements depends on how good the
segmentation of the aortic wall/lumen interface (in
cross-section) is. However, real-time spiral magniet
resonance imaging (MRI) at 3 Tesla generally
provides low-resolution and low-contrast images,
which makes it difficult to accurately segment the
region of interest. We present and discuss a novel
model-based image processing approach that is
capable of very accurately segmenting the aortic
wall in real-time spiral MRI, and, therefore,
improves the accuracy of stroke volume variability
assessment.

Palavras-chave: segmentacdo de imagens médicas,
ressonancia magnética de fluxo, débito cardiaco.

Introducéo

As doencgas cardiovasculares sdo a principal causa
de mortalidade no mundo ocidental e, quando ndo
levam a morte, podem causar invalidez total ouiglarc
do individuo. Um dos parametros mais importantes na
avaliacao do funcionamento cardiovascular é o débit
ou volume sistdlico. A variabilidade do volume
sistélico pode fornecer informacfes impares acdoca
controle do sistema nervoso sobre o sistema
cardiovascular. No entanto, ndo ha padrdo-ouro
estabelecido para a sua medigéuivo.

A ressonancia magnética (RM) por espirais usando
contraste de fase de tempo real [1-3] é capaz d& me
o volume sistolico associado a cada batimento
individualmente [4,5], de forma totalmente n&o
invasiva. No entanto, a precisdo dessa medida depen
da correta segmentacdo da interface entre a pdeede
aorta e seu limen, em secdo perpendicular. Tal
processo € severamente dificultado pela baixa
qgualidade e baixo contraste das imagens obtidas pel
técnica, especialmente em aparelhos de 3 Tesla. A
segmentacao das imagens utilizando médias temporais
e filtros convencionais [6] se mostrou pouco roaust

Este trabalho apresenta um método de segmentacao
mais confiavel e consistente, o qual é capaz de

delimitar a parede da aorta com grande precisao,
mesmo em imagens com qualidade bem abaixo da
média. Para essa segmentacdo, o algoritmo se baseia
em uma imagem modelo, obtida multiplicando uma
versdo passa altas da imagem original por uma
Gaussiana, centrada no centro geométrico da aorta.
Este é calculado para cada quadro por um algoritmo
iterativo, que também usa Gaussianas, além da
diferenca entre Gaussianas, para enfatizar a regiao
central da aorta e a sua borda e, assim, montar uma
imagem apropriada para o calculo do centro. Essas
ideias sé@o contribui¢cBes originais deste trabalma p
campo de segmentagdo de imagens médicas.

O algoritmo proposto melhora a qualidade das
medidas de fluxo sanguineo e, consequentemente, da
variabilidade do volume sistolico, tornando uma
técnica unicamente capaz de medir essa variavel ndo
invasivamente.

Materiais e Métodos

Aquisicdo das imagens- A aquisicdo de dados foi
feita com RM de tempo real, usando a técnica de
contraste de fase com aquisicdes em espiral [to8),
resolucdo temporal de 56 ms e resolucdo espacial de
3 mm [4,5]. Além da imagem morfolégica, a qual
corresponde a distribuicdo espacial gfens (nucleos
'H) no plano de corte, essa técnica fornece também o
mapa de velocidades associado ao plano (Figura 1).
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Figura 1:

(a)
perpendicular
morfolégica obtida no plano de corte; e (c) mapa de
velocidades no plano.

Os dados foram adquiridos em um aparelho de RM
modelo Signa EXCITE HD de 3 Tesla (GE Healthcare,
Inc.). As imagens foram reconstruidas de acordo com
0s passos descritos na ref. [5]. No entanto, fbzadio
zero padding na reconstrucdo, de modo a obter uma
imagem 2x maior (em pixels/mm). Esse processo nao
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adiciona informagdo aos dados. Portanto, embora o
tamanho dos pixels passe a ser de 1,5 mm, a imagem
mantém resolucdo de 3 mm, isto &, aparece borrada.

Sete voluntarios saudaveis participaram do estudo.
O comité de ética da University of Southern Catifar
aprovou o protocolo utilizado e os voluntarios rasi
ram um termo de consentimento informado.

Processamente- A reconstrugdo e processamento
das imagens, e todos os demais calculos, forawsfeit
em MATLAB (The Mathworks, Inc., Natick, EUA).

No método de segmentacdo, ha primeiramente um
recorte manual da area que é efetivamente de $stere
na imagem, o coracdo, visto que a imagem de
ressonancia traz um corte axial mostrando todogaxto
(Figura 2a). Durante o batimento, a aorta se dastoc
plano da imagem juntamente com o coracao, e este se
desloca também seguindo 0 movimento respiratdrio do
térax. Assim, a area da regido recortada deve ser
suficientemente grande de modo a garantir que ta aor
estard completamente dentro da imagem recortada,
durante todo o periodo de aquisicdo. A imagem
recortada é ampliada por um fator de 5x, usando
interpolacdo bicubica (Figura 2b). Esse processo
auxilia na vizualizagdo, mas também n&o adiciona
informagdo aos dados. Portanto, embora o tamardio do
pixels passe a ser de 0,3 mm, a imagem mantém
resolucao de 3 mm, isto &, continua borrada.

a b
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Figura 2: Recorte: (a) imagem original, na qual o
retdngulo destaca a regido da aorta; (b) imagem
recortada, mostrando somente a vizinhanca da aorta.
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O que diferencia este método de segmentacédo de
outros [4,5,6] é o pré-processamento, que aproesita
caracteristicas anatdbmicas da regido da aorta. Uma
imagem modelo, com um elemento de formato circular,
€ criada a partir da original. Esse modelo pode ser
facilmente segmentado através da limiarizagdo. O
modelo precisa ter seu centro geométrico definito b
préximo ao centro geométrico da aorta para garantir
sucesso na segmentacdo. A Figura 3 apresenta um
diagrama com todos os passos do algoritmo de
segmentacdo, o qual que é detalhado logo em seguida

Centro geométrico da aorta— A determinacédo do
centro geométrico da aoria,, y,), é feita através de
um processo iterativo que combina 2 imagens binaria
determinadas pelo formato da aorta (Figuras 4 e 5).

Uma imagem é fruto da binarizacdo (Fig. 5d) da
imagem resultante de uma multiplicacdo (Fig. 5c)
entre: i) uma imagem passa-altas (filtro LoG) (Fa)
da imagem recortada (Fig. 2b); e ii) a subtracé&ceen
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duas Gaussianas (Fig. 5b). Esta dltima amplifica um
regido de raio aproximadamente igual a da aorta. A
outra imagem binaria (Fig. 5h) passa pelo mesmo
processo, mas tem origem na multiplicacdo (Fig. 59g)
entre: i) uma Gaussiana (Fig. 5f); e ii) uma imagem
passa-baixas (filtro Gaussiano) (Fig. 5e) da imagem

recortada (Fig. 2b).
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Figura 3: Diagrama de blocos do algoritmo de

segmentacao proposto.

(menor)
Imagem
Recortada

Limiarizacao

Localizacao
do centro
geomeétrico
da aorta

Mascara
Binaria

Passa-baixas
Gaussiano
(maior)

Multiplicag@o com a
diferenga de duas
Gaussianas
centradas em
(xnyn)

Filtro
Passa-altas
(LoG)

(i, y\) inicial

Multiplicagéo com
uma Gaussiana
centrada em
(Xnyn)

g

kS

[ | £

‘ Binarizagao | | Binarizagéo ‘ g
z

@

. £

Gaussiana ]

(xn,yn) %

@

=l

Al

Ganho 1 + Ganho 2 =
:Ij |:|:\ ITF
s e

‘ Calculo do centro de massa (xo,yo) = ?@;

|| %=, | < deslocamento minimo

4
(xa.y0)
Figura 4: Algoritmo iterativo de localiza¢do do ten
geometrlco da aorté_xo, yo

e

oo

Figura 5: Imagens de uma primeira iteracdo (a)
imagem passa-altas; (b) subtracdo de Gaussianas; (c
multiplicacéo entre (a) e (b); (d) binarizacéo dg (e)
imagem passa-baixas; (f) Gaussiana; (g) multipfioag
entre (e) e (f); (h) binarizac&o de (g).
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O processo iterativo para encontrar o centro
geométrico da aorta tem, para a primeira imagem
processada, seu ponto inicial determinado
manualmente. Para as imagens seguintes, utiliza-se
centro geométrico calculado da imagem anterioraCad
nova estimativa do centro geométrico da aorta é
calculada como:

Z$n=1 Z%:1(xn1(xan’m)rYn1(xan’m))
Z$n=1 Z%:l(l(xnvym))

(X0, Y0) = (1)

onde a imageni(x,y), de tamanhaaxb (Figura 6),
consiste na soma entre: i) uma Gaussiana de ad®litu
maxima unitaria, centrada na estimativa atual cdroe
geométrico da aorta; ii) a imagem binaria obtida a
partir da imagem passa-altas, multiplicada por um
ganhog; (Figura 5d); e iii) a imagem binaria obtida a
partir da imagem passa-baixas, multiplicada por um
ganhog, (Figura 5h). Os ganhay e g, sdo definidos
pelo operador, e podem ser ajustados de acordasom
caracteristicas de resolucdo e contraste da imagem.
Este processo iterativo se repete até que o
deslocamento do centro de massa de imaidamny)
seja menor que um determinado valor, definido com
base no tamanho da imagem recortada (Figura 6).

a

b c
CRORC),
e - Y

Figura 6: Sequéncia de trés iteracbes da imagem
I(x,y), com seus centros de ma$sg y,) indicados:

(a) Primeira iteracdo; (b) terceira iteracdo; @jta e
Ultima iteracdo. Note que o deslocamento do ceddro
massa foi muito pequeno de (b) para (c), o qudigast

o fim do processo iterativo.

Pré-processamento -Antes do célculo da imagem
modelo, a ser submetida ao processo de limiarizacao
uma imagem passa-altas (Fig. 7c¢) € obtida subtraind
uma versdo passa-baixas (com filtro Gaussiano) (Fig
7b) da imagem recortada (Fig. 7a). Note que este
passa-baixas (Figuras 3 e 7) tem efeito mais brgodo
0 passa-baixas usado na etapa de busca do centro
geomeétrico (Figuras 4 e 5).

Obtencdo da imagem modelo —-A imagem
modelo (Fig. 7f) é obtida pelo produto entre: i) a
imagem (Fig. 7d) fruto da subtracdo da imagem passa
altas obtida no pré-processamento (Fig. 7c) de uma
imagem onde todos os pixels sdo brancos (iguais a
255); e ii) uma Gaussiana bidimensioGék, y) (Fig.
7e). Essa Gaussiana tem amplitude maxima unitaria e
centro geométrico erfx,,y,). Seu raior é definido
pelo operador, e deve ser similar ao raio médio da
aorta. Assim, temos:

_(x=x0)2+(y-y0)?
212

Gx,y)=e )
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A mascara binaria (Fig. 7g) que representa o limen
da aorta (Fig. 7h) é obtida a partir de um proce&so
Iimiarizagéo da imagem modelo (Fig. 7f).
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Flgura 7 Passo -a-passo da segmentacdo: (a) imagem
recortada; (b) imagem passa-baixas; (c) imagendabti
subtraindo (b) de (a); (d) imagem obtida subtraifcjo

de uma imagem branca (255); (e) Gaussiana; (f)
multiplicacdo entre (d) e (e); (g) binarizacao fJe(b)
contorno gerado a partir da mascara (g), sobregosto
imagem (a).

Limiarizagdo — Em processamento de imagens, a
limiarizacdo destaca uma imagem de seu fundo & part
de um limiar L. Isso é possivel ap6s um pré-
processamento apropriado, que amplifique as batolas
objeto. Podemos definir a limiarizagdo como:

1seM(x,y) =L

Myim (x,y) = T{M(x,y)} = {0 seM(x,y) <L’

3)

A limiarizacdo consiste na binarizacao (Fig. 7g) da
imagem processada (Fig. 7f), ap6s um estudo de seu
histograma. Embora um contorno (Fig. 7h) possa ser
trivialmente obtido a partr da mascara binaria
resultante do processo de limiarizagdo, obter xanas
binaria (Fig. 7g) € o objetivo final deste trabalbhma
vez que ela é necesséria e suficiente para o oadul
fluxo sanguineo, permitindo conhecer a area daoseca
da aorta (contando o nimero de pixels na mascaaa) e
velocidade do sangue que flui por ela (avaliando o
mapa de velocidades (Fig. 1 ¢) nos pixels da makcar

Neste trabalho, a limiarizacao é aplicada na imagem
modelo (Fig. 7f). Assim, o limiat. controla o raio
médio de uma regido aproximadamente circular, que s
aproxima a regido real da aorta. O valoLdedefinido
pelo operador para a primeira imagem, com base no
raio médio da aorta nessa imagem. Para as imagens
seguintes, seu valor é ajustado adaptativamenta, co
base no desvio padrdo da imagem, o qual apresenta
uma variacdo aproximadamente periédica, relacionada
com o ciclo cardiaco (Figura 8). O desvio padrao é
utilizado para quantificar variacdes no contrasée d
imagem, o qual aumenta com o volume de sangue, que,
por sua vez, esta diretamente relacionado a dlatdag
aorta. Quanto maior o desvio padrdo dos valores de
amplitude dos pixels da imagem, maior sera o raio
médio da regido segmentada. Assim, esta é capse de
ajustar a dilatacdo e contracdo da parede da aorta
durante ciclo cardiaco.
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Figura 8: Desvio padrdo méaximo e minimo dos pixels
de quadros de um batimento relacionados com seus
respectivos mapas de magnitude.

Resultados

Os resultados podem ser separados de acordo com o
contraste da aquisicdo (Figura 9), mesmo com baixo
contraste (Figura 9c), e definicdo visual do qua é
regido da aorta, o algoritmo se mostra bastante
eficiente na captura do fluxo sanguineo. As imagens
mostram trés voluntarios distintos nos quadros e u
batimento em que h& maior fluxo sanguineo.

Discusséao

A técnica proposta oferece alta precisdo e robustez
especialmente se comparada a outros métodos
previamente propostos com o0 mesmo objetivo [4,5,6].
O algoritmo proposto se diferencia por ndo dar guo
a uma segmentacdo milimetricamente precisa da

parede da aorta, mas sim em separar, com precisao,
fluxo adrtico dos fluxos vizinhos (ver Figura 9%sb

deve ser, de fato, a principal meta, uma vez que o
objetivo final € medir o fluxo adrtico, e ndo aade
secdo da aorta em si. Embora o célculo de fluxo
requeira conhecimento tanto da velocidade do sangue
guanto da area de secdo da aorta, a velocidade do
sangue da parede da aorta é praticamente nula, bem
como 0 sangue em sua vizinhanca mais proxima
(especialmente na auséncia de estenose, quando é
seguro supor que o fluxo é laminar, isto &, terdilper
aproximadamente parabdlico). Assim, uma leve
sobreestimacao da area da aorta, desde que a area
segmentada nado inclua fluxos ndo nulos externos a
aorta, € muito menos danosa que uma subestimacao.

A qualidade da segmentacédo depende dos seguintes
fatores: i) contraste da imagem; ii) definicdo do
deslocamento minimo que da fim ao processo it@rativ
de rastreamento do centro geométrico da aorta.

Contraste das imagens —-O contraste é fator
determinante na qualidade da segmentacdo, pos afet
diretamente a capacidade do algoritmo de encoatrar
centro geométrico da regido da aorta com preci&do.
parédmetro é importantissimo para o célculo da image
modelo, a qual é a imagem efetivamente utilizada na
segmentacdo em si. Além disserros na estimacéo do
centro geométrico de uma imagem podem se propagar
para imagens seguintes, uma vez que a busca pelo
centro geométrico de cada imagem se inicia usando
como parametro inicial o centro geométrico calcolad
para a imagem anterior.
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Figura 9: Sequéncias de imagens segmentadas cdronf@ontraste; (b) médio contraste; e (c) baixtraste.
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O contraste nas imagens varia ao longo do fluxo
sanguineo, pois o tempo de relaxamentdd sinal de
ressonancia magnética associado ao sangue
(aproximadamente 1500 ms [7]) € muito maior que o
tempo de repeticdo de pulso (TR) da sequéncia de
aquisicao utilizada (7 ms). Assim, o sangue fluindo
pela a aorta (durante a sistole) aparece maisahtédh
na imagem que 0 sangue aproximadamente estatico
(durante a diastole), resultando em contraste
temporalmente variavel. Desse modo, a segmentagéo
tende a ser mais precisa em quadros temporais@mnde
fluxo € maior, pois as bordas aparecem mais bem
definidas. Contudo, se os erros acarretados p@ ess
perda de contraste ndo forem grandes o suficigates
levar a inclusao de fluxos externos a aorta na area
segmentada, isto terd pouco ou nenhum efeito nos
valores de fluxo sanguineos medidos.

As nuances das imagens variam de voluntario para
voluntario, devido a diversos fatores, como, por
exemplo, a posicao e a altura do corte de imageamen
Em algumas imagens, a aorta aparece circundada pelo
coracdo ou por tecidos que oferecem pouco contaaste
ela; em outras, esta se encontra parcialmente em
contato com tecidos que propicia melhor contraste.

Essas diferencas de contraste no contorno da aorta
podem interferir na imagem binaria obtida apos
filtragem LoG. Isto pode fazer com que o centro
geométrico estimado se desloque para uma regido
indesejada. Nessa situacdo, € vantajoso, durante o
calculo do centro de massa das imagens binarias, us
um peso maior para a imagem passa-baixas que para a
imagem passa-altas (ver Figura 4). Contudo, isso
diminuira a precisao da segmentacdo, que podeara fic
parcialmente deslocada de sua posicao correta.

Determinacdo do deslocamento minimo -No
rastreamento do centro geométrico as primeiras
iteracbes mostram um de valor deslocamento
consideravel deste centro. A cada iteracdo, edse va
diminui e o centro geométrico estimado se aproxdma
valor real. O processo iterativo para uma imagem é
interrompido quando o deslocamento da estimativa
observado é menor que um deslocamento minimo,
especificado pelo operador.

Quanto menor for o valor do deslocamento minimo
especificado, maior serd o nimero de iteracdesieo q
aumenta a probabilidade do algoritmo nao convergir.
Em casos de imagens com contraste muito ruim, um
valor extremo para esse parametro, visando veldeida
de convergéncia e minimizagao de erros, € de 15% do
tamanho do raio estimado para a adetantudo, para
0s sujeitos avaliados, trabalhou-se com valoreee ent
1% e 10% do raio estimado.

Concluséao

Foi apresentado um novo método de segmentacao
para imagens de ressonancia magnética em tempo real
de fluxo aértico, visando estimar o débito sistblic
associado a cada batimento, individualmente. O
algoritmo proposto apresenta diversas contribuicdes
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originais para a area de imagens médicas, se
diferenciando de meétodos anteriores por ndo dar
enfoque a uma segmentacdo milimetricamente precisa
da parede da aorta, mas sim em separar, com recisa
o fluxo aodrtico dos fluxos vizinhos. Assim, 0 novo
método oferece maior precisdo no célculo do débito
cardiaco a partir dessas imagens, especialmenge par
imagens com baixo contraste ou baixa relacao sinal-
ruido. Com isso, o algoritmo apresentado tem p@énc
para transformar a ressonancia magnética em tempo
real em uma técnica unicamente capaz de medir, ndo
invasivamente e com precisdo, a variabilidade do
volume sistélico.
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