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RESUMO

O diagnéstico de intimeras patologias cardiacas é realizado a partir do estudo das
camaras e estruturas diversas que compdem o coragdo. Para a elaboracdo deste estudo, na

maior parte das vezes, € realizado um método manual de delimitacdo das estruturas cardiacas.

O presente trabalho apresenta a descricdo de algoritmos, compostos de técnicas de
processamento de imagens, que tém por objetivo implementar a segmentacdo automatica da

artéria aorta em exames realizados em um aparelho de ressonincia magnética nuclear.

Faz parte do escopo do trabalho apresentar uma anélise da fisiologia do coragdo bem
como apresentar um estudo sobre os principios envolvidos num exame de ressondncia

magnética nuclear.

Este é um projeto que visa auxiliar médicos especialistas a elaborarem diagndsticos
precisos de patologias cardiacas a partir da investigacio das caracteristicas anatdmicas de

estruturas cardiacas como a artéria aorta.

Durante a etapa do pré-processamento, faz-se o estudo de uma seqiiéncia de quadros
consecutivos de um determinado batimento cardiaco, obtendo-se uma estimagdo de
movimento entre os pixels desses quadros. A partir desse procedimento, obtém-se um quadro
que apresenta menos movimento relativo entre os pixels. Em seguida, faz-se a implementagdo
da corre¢do gamma (y), seguida da aplicagdo de um filtro de alto-reforco do tipo FIR (Finite
Impulse Response) e outro do tipo LoG (Laplacian of Gaussian). O préximo passo é
constituido da segmentacio propriamente dita através da limiariza¢do de niveis de cinza.

Finalmente, realiza-se a extracdo do contorno da artéria aorta.

O segundo método proposto difere do primeiro pelo fato de que ndo foi feita a
estimacdo de movimento, mas sim a escolha de um quadro com boa riqueza de detalhes da
estrutura da artéria aorta. O restante da etapa do pré-processamento foi equivalente ao do
primeiro método. Neste método a segmentagdo foi feita utilizando-se multi-crescimento de
regides seguida da segmentacdo watershed para fazer a extragdo do contorno. Neste método
foi feito o uso do programa SAPPI (Sistema de Auxilio & Pesquisa em Processamento de

Imagens).
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As bordas da artéria obtidas sdo sobrepostas as imagens originais para verificagdo dos
resultados do estudo. Quando comparadas com as imagens originais, pdde-se verificar, até

mesmo visualmente, o €xito na delimita¢do da borda da artéria
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1. INTRODUCAO

Meétodos para diagndsticos de patologias diversas, andlises clinicas de parametros e
morfologia humanos t€m sido realizados nos dias de hoje, principalmente, através de
aquisi¢do de imagens em duas ou trés dimensodes. Alguns dos meios mais comumente usados
para estes fins sdo: raios-X, tomografia computadorizada, ecocardiograma e ressonancia

magnética.

Com a disponibilizacdo de imagens digitais, geradas por tomografias
computadorizadas, ressonancia magnética e ultra-sonografia, por exemplo, a pesquisa na drea
de processamento de imagens médicas cresceu exponencialmente. As aplicagdes sdo
indimeras, abrangendo desde o auxilio ao diagndstico médico a sistemas de arquivamento e

transmissao de imagens por meio de redes de comunicacao [1].

Na engenharia elétrica e ciéncia da computag@o, processamento de imagens consiste
no processamento de sinais onde o sinal de entrada é uma imagem enquanto o de saida pode
ser uma imagem ou um conjunto de pardmetros e caracteristicas relacionados a uma imagem.
O processamento de imagens constitui técnicas que tentam extrair informagdes das imagens,
como textura, densidade, volume e drea, por exemplo. As técnicas que tratam da compressao,
reconstrugdo e deteccdo de bordas em objetos, também sdo do escopo do processamento de

imagens [1].

O interesse em métodos de processamento de imagens digitais decorre de duas dreas
principais de aplicacdo: melhoria de informagdo visual para a interpretacio humana e o

processamento de dados de cenas para percep¢do automadtica através de maquinas [2].

Na Figura 1.1 pode-se observar o modelo de um sistema de processamento de

imagens:

sensor ~
re-processamento || segmentacdo
E(aquisi{’:ﬁu) > PP > 1 ? ’

extragﬁo de
L
caracteristicas

\ ~
classﬂ’ica(’:ao,
interpretacao

Figura 1.1 Passos fundamentais em processamento de imagem [3].



O presente trabalho propde um estudo direcionado para a etapa de segmentacdo de
imagens, que pode ser definida como sendo um método computacional que divide a imagem
de entrada em partes ou objetos constituintes usando atributos como forma textura, cor,

movimento dentre outros [2].

Um campo do processamento de imagens extremamente pesquisado atualmente é a
segmentacdo de 6rgdos e estruturas em imagens cardiacas. O presente trabalho apresenta um
estudo feito através da implementacdo de um algoritmo que realiza a segmentagdo da artéria
aorta, a maior e mais importante artéria cardiaca, em imagens obtidas através de um exame de

ressonancia magnética.

Técnicas de segmentacdo como as utilizadas neste trabalho podem auxiliar no
diagnéstico de doengas graves como o aneurisma da aorta, definido como uma dilatagdo
anormal, localizada e permanente de uma artéria como conseqiiéncia de um enfraquecimento
de sua parede, ou de uma solicitacdo anormal sobre a estrutura normal da parede da artéria
[4]. A estenose adrtica, patologia do coracdo definida como uma abertura incompleta da valva
adrtica, gerando um gradiente pressorico sistélico entre o ventriculo esquerdo e a raiz da
artéria aorta [S]. Outra doenga seria a coarctacdo da aorta, patologia que se caracteriza por um
estreitamento segmentar da artéria aorta, geralmente localizado a montante da emergéncia da
artéria subcldvia esquerda e, em dois tercos das criancas, leva ao desenvolvimento de

hipertensio arterial [6].

Grande parte do diagndstico de patologias cardiacas pode ser realizado gragas a
capacidade do exame de ressondncia da visualiza¢io em trés dimensdes e em tempo real. E
com a utilizacdo destas propriedades, por exemplo, que se pode monitorar a variabilidade do
fluxo sanguineo no coracdo a cada batimento. Variabilidade esta que mede o volume de
sangue ejetado pelo ventriculo a cada batimento cardiaco, é o chamado volume sistélico. A
importancia do estudo deste pardmetro de variabilidade se dd pelo fato de que através da
andlise de como o valor do volume ejetado varia batimento a batimento é possivel se obter
informagdes a respeito do controle autondmico do sistema nervoso sobre o sistema cardio-

respiratorio.

No presente estudo, as aquisi¢des foram realizadas em tempo real justamente para

poder mensurar este volume. O volume é medido a partir da drea obtida na segmentacdo



multiplicando-se este valor pela velocidade de fluxo calculada pela diferenga de fase entre

duas imagens consecutivas.

A variabilidade do volume sistélico, ou seja, a variagcdo do volume de sangue ejetado
pelo coracdo a cada batimento cardiaco, fornece informacdo sobre o sistema nervoso
autdénomo, conectando a variabilidade da freqiiéncia cardiaca com a variabilidade da pressao
sanguinea e a variabilidade de retorno venoso. Tal varidvel pode ser medida de maneira nio
invasiva por meio de ressonancia magnética, usando a técnica de contraste de fase em tempo
real com aquisi¢es em espiral [7] e [8]. O fluxo sangiiineo € calculado multiplicando a area
de secdo da artéria aorta pela velocidade média do sangue. No entanto, devido a baixa
resolucdo das imagens adquiridas em tempo-real, e aos diversos artefatos associados ao uso de
aquisi¢des em espiral, o cdlculo da drea de secdo da aorta se mostra um desafio. O presente
estudo apresenta o desenvolvimento de um método para segmentacio da parede da artéria
aorta em imagens de ressonincia magnética cardiaca, com o objetivo de melhorar a precisao
na medicdo da variabilidade do volume sistélico, oferecendo assim uma ferramenta inédita

para o estudo do controle autondmico sobre o sistema cardiorrespiratdrio.

No presente trabalho é também apresentado um estudo dos exames de ressonancia
magnética bem como dos principios envolvidos na aquisicdo dos sinais envolvidos nesta

tecnologia.

1.1 OBJETIVOS E METAS

O principal objetivo do presente trabalho € propor um algoritmo, usando o software
MatLab, capaz de realizar a segmentacdo automadtica de bordas da artéria aorta, permitindo o

calculo do volume sistolico associado a cada batimento cardiaco.

Com o intuito de atingir o objetivo proposto, tragou-se um conjunto de metas a serem
cumpridas:
e pré-processamento das imagens, reduzindo o ruido presente na maioria dos
quadros;
e segmentacdo automdtica do didmetro da artéria aorta em exames de

ressonancia magnética;



® minimizar a influéncia do operador ou médico afim de reduzir a variabilidade
nas bordas obtidas a partir dos exames;

e propor a comparagdo dos resultados obtidos com resultados obtidos a partir de
segmentacdes manuais;

e propor a implementacio completa do algoritmo utilizando-se o software

MatLab.

1.2 ESTRUTURA DO DOCUMENTO

O presente trabalho € constituido de seis capitulos. Este € o primeiro composto de uma
visdo geral dos assuntos que constituirio o documento e da introdugdo ao tema a ser

abordado.

O segundo capitulo apresenta uma andlise fisioldgica do coragdo, descrevendo suas
principais estruturas, com é&nfase a artéria aorta, e a funcdo de cada uma delas no
funcionamento cardiaco, apresentando as principais etapas do ciclo cardiaco e fazendo um
estudo sobre a variabilidade cardiaca, uma das principais motivacdes para realizacdo de um

projeto como esse.

O terceiro capitulo fornece uma visdo sobre os principios envolvidos em ressonancia
magnética nuclear. Descreve-se como se da seu funcionamento na obtencio de imagens bem
como etapas do processo de formacao destas e os principais componentes do equipamento que

possibilitam a aquisi¢do dos sinais.

No quarto capitulo é feita uma andlise sobre os principios e a origem do conceito
processamento de imagens, sua aplicacdo na drea médica e por fim uma descri¢do dos
métodos de processamento e segmentacdo utilizados no trabalho, nas etapas de pré e pods

processamento.

O quinto capitulo apresenta todo o procedimento feito no estudo, mostrando a
aplicacdo de cada método utilizado e uma andlise detalhada sobre a motivacdo da realizacdo
de cada passo experimental. Sd@o mostradas as imagens resultantes de cada etapa,
possibilitando assim a observancia do efeito de cada ferramenta de processamento sobre a

imagem cardiaca original.



O sexto capitulo destina-se a apresentar as conclusdes sobre o projeto feito bem como
sugestdes de aplicacdes diversas do algoritmo e propostas para desenvolvimento de projetos

futuros nas dreas de conhecimento abordadas ao longo do projeto.

Finalmente, é apresentado um Apéndice, onde é dada uma abordagem aos principios
de morfologia matemadtica, interpolagdo bictibica além dos principios envolvidos nos filtros de

alto-reforco utilizados no estudo.



2. FISIOLOGIA DO CORACAO

O desenvolvimento de algoritmos para detectar o contorno de partes do coragdo requer
o conhecimento bdsico de suas estruturas, formas e cortes utilizados nas rotinas clinicas.
Assim, este capitulo procura dar ao leitor uma melhor compreensdo da estrutura e fisiologia
desse Orgdo tdo importante para o corpo humano, trazendo alguns conceitos bdsicos, sua

estrutura interna € o ciclo cardiaco.

2.1. LOCALIZACAO

O coragéio situa-se na cavidade tordcica, atrds e ligeiramente a esquerda do osso do
esterno, acima do musculo diafragma sobre o qual em parte repousa. Sua maior por¢io se
encontra a esquerda do plano mediano do corpo, disposto obliquamente de forma que a base é
medial e o dpice lateral. O maior eixo do coracdo, denominado eixo longitudinal (da base ao
dpice), € obliquo e forma um angulo de aproximadamente 40° com o plano horizontal e

também com o plano mediano do corpo [9, 10].

2.2. FORMA E CARACTERISTICAS BASICAS

Um coragio adulto é do tamanho aproximado de um punho fechado e pesa em média
cerca de 400g, medindo cerca de 12 cm de comprimento por 8 a 9 cm de largura. E um 6rgio
muscular e oco, formado por um tipo de tecido especial, denominado tecido muscular estriado

cardiaco, que o reveste [11].

Ele tem a forma aproximada de um cone truncado, apresentando uma base, um apice e
faces. Sua base ndo tem uma delimitagéo nitida. Isto porque corresponde a area ocupada pelas
raizes dos grandes vasos da base do coragdo, isto €, vasos através dos quais o sangue chega ou

sai do coracdo [9].



2.3. MORFOLOGIA

Quando as paredes do coracdo sdo abertas, verifica-se a existéncia de septos,
subdividindo-o em quatro cdmaras ou cavidades distintas. O septo horizontal (ou septo atrio-
ventricular) divide o coracdo em duas porcdes, superior e inferior. Na por¢cdo superior
encontra-se o septo sagital (ou septo inter-atrial), que a divide em duas camaras: atrios direito
e esquerdo. Na porc¢do inferior encontra-se o septo sagital (ou septo interventricular), que a
divide em duas camaras: ventriculos direito e esquerdo. O septo atrio-ventricular possui dois
orificios, um a direita e outro a esquerda, chamados Ostios atrio-ventriculares direito e
esquerdo, os quais possibilitam a comunicacdo do étrio direito com o ventriculo direito e do
atrio esquerdo com o ventriculo esquerdo. Eles s@o providos de dispositivos que permitem a

passagem do sangue somente do 4trio para o ventriculo: sdo as valvas atrio-ventriculares (vide

Figura 2.1).

Ostio atrio-ventricular

Septo inter-atrial
esquerdo

Septo atrio-
ventricular

Ostio atrio-
ventricular direito

septo inter-ventricular

Figura 2.1 — Esquema das quatro cavidades do coragdo humano [9].

Para a total separagfo entre essas quatro camaras (dois atrios e dois ventriculos) que
constituem a cavidade interna do coragdo, existem orificios entre os 4trios e ventriculos com
dispositivos orientadores da corrente sanguinea que sdo chamadas de valvas ou vélvulas. As
valvas que separam o atrio direito do ventriculo direito e o atrio esquerdo do ventriculo
esquerdo sdo chamadas, respectivamente de valva tricispide e valva mitral. Essas e outras
véalvulas cardiacas podem ser observadas na Figura 2.2 [12]. Suas respectivas fungdes e

localizagdes serdo discutidas mais adiante.
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Figura 2.2 - Principais estruturas do coracdo. Adaptado de [11].

2.4. O ARRANJO DOS VASOS SANGUINEOS

Além dos vasos que chegam e saem do coracdo, no dtrio direito desembocam a veia
cava superior e a veia cava inferior. No atrio esquerdo desembocam as veias pulmonares, em
nimero de quatro (duas de cada pulmio). Do ventriculo direito sai o tronco pulmonar, que
apds curto trajeto bifurca-se em artérias pulmonar direita e esquerda, para os respectivos
pulmdes. Do ventriculo esquerdo sai a artéria aorta, que se dirige inicialmente para cima e

depois para tras e para a esquerda, formando assim o arco aértico (vide Figura 2.2) [12].

Ao nivel dos orificios de saida do tronco pulmonar e da aorta, respectivamente no
ventriculo direito e esquerdo, existem dispositivos para impedir o retorno do sangue por
ocasido do enchimento dos ventriculos (didstole ventricular): sdo a valva do tronco pulmonar

e a valva adrtica. Cada uma dessas valvas € constituida por trés valvulas semilunares.



As veias cava superior e inferior sdo 0s vasos responsdveis por trazer ao atrio direito o
sangue proveniente do corpo humano, pobre em oxigénio. Do atrio por sua vez, o sangue
segue para o ventriculo direito, de onde € bombeado através da artéria pulmonar para os
pulmdes. Esse sangue realiza as trocas gasosas nos pulmdes, e retorna rico em oxigé€nio pela
veia pulmonar até o atrio esquerdo. Do atrio esquerdo o sangue passa para o ventriculo
esquerdo, de onde € bombeado para o restante do corpo, através da aorta. Depois disso, o ciclo
recomeca, com o sangue retornando do restante do corpo humano para o coragdo [13]. A
Figura 2.3 apresenta a dire¢do e o caminho que o sangue percorre dentro do coragdo e apds ser

bombeado para o restante do corpo.

0 ARRANJO DOS DIVERSOS VASOS
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Figura 2.3 - O caminho do sangue no sistema cardiovascular: (a) arranjo das vias paralelas por onde a circulacdo passa da

aorta a veia cava. [14]; (b) o coracdo em corte de quatro cdmaras [15].

2.5. A FUNCIONALIDADE DE CADA PARTE DO CORACAO

A funcdo principal do coracdo é impulsionar o sangue nos vasos do sistema
circulatério. Assim, seu funcionamento é semelhante ao de uma bomba e ¢ dividido em

etapas, que compdem o ciclo cardiaco [10].



Essa “bomba” contrétil-propulsora chamada coracdo é formada, na realidade, por duas
bombas distintas: uma é o coragio direito, que bombeia o sangue para os pulmdes e a outra €
o coragdo esquerdo, que bombeia o sangue para as outras partes do corpo. Cada um desses
113 N ~ ' 2z A y IR s ., .

dois coragdes” é formado por duas cdmaras separadas: o dtrio e o ventriculo, ja citados
anteriormente. Como visto, ndo ha comunicagdo direta entre esses dois lados do coragdo.
Entre o ventriculo e o atrio de cada um dos lados ha uma valvula que separa completamente as

duas cavidades.

Os éatrios funcionam como bombas de reforco, que forcam a passagem de sangue
adicional para os ventriculos, antes que ocorra a contra¢do ventricular. Isso aumenta a
eficiéncia ventricular. Entdo, os ventriculos direito e esquerdo contraem-se com grande forga,
bombeando o sangue para os pulmdes e para a circulag@o sistémica, respectivamente. Dessa

forma, o sangue flui ao longo de um circuito continuo, que € o sistema circulatorio [16].

Tendo a responsabilidade de bombear o sangue para todo o corpo, os ventriculos sdo a
fonte principal de poténcia para gerar o movimento do sangue através do sistema vascular.
Portanto, os ventriculos sdo chamados de bombas de poténcia. Ainda, se compararmos os dois
ventriculos, o ventriculo esquerdo realiza mais trabalho, e sua parede apresenta, normalmente,
mais que o dobro da espessura da parede do ventriculo direito. Outro fato € que o ventriculo
esquerdo, em sua funcdo sistdlica, é responsdvel por bombear o sangue oxigenado para a
artéria aorta e, conseqiientemente, para todos os tecidos, incluindo o préprio miocardio,

através das artérias corondarias [17].

As quatro vélvulas cardiacas participam do ciclo cardiaco com a funcio de orientar o
fluxo sanguineo, ndo deixando o sangue fluir para trds, e garantindo que ele siga unicamente
para frente quando o corag¢do contrai. A vdlvula tricispide impede o refluxo do sangue do
ventriculo direito para o atrio direito e a védlvula mitral impede o refluxo do ventriculo
esquerdo para o atrio esquerdo, enquanto as véalvulas pulmonar e adrtica, respectivamente,
impedem o refluxo para os ventriculos direito e esquerdo do sangue dos sistemas pulmonar e
arterial sistémico. Essas valvas exercem funcgdes idénticas as das vdlvulas de qualquer bomba
de compressdo, pois nenhuma bomba desse tipo pode funcionar eficientemente se houver

fluxo em ambos os sentidos [16].
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2.6. O CICLO CARDIACO

Agora que jd discutimos toda a anatomia e as funcdes de cada parte que forma o
coracdo, é possivel reunir todas essas informacdes em uma seqii€éncia de eventos que

denomina-se ciclo cardiaco.

O ciclo cardiaco é a seqiiéncia de fatos que acontece a cada batimento cardiaco.
Ciclicamente, o coracdo se contrai e relaxa. Na fase da contracdo ou sistole, o sangue é
ejetado na direcdo das artérias. Quando relaxa, recebe o sangue proveniente das veias, na fase

chamada diastole [18].

O sangue, ao atingir o atrio direito, trazido pelas grandes veias, é forcado pela
contracdo atrial a passar pela védlvula tricispide enchendo o ventriculo direito. O ventriculo
direito bombeia o sangue através da valvula pulmonar para a artéria pulmonar e, daf para os
pulmdes e, finalmente, pelas veias pulmonares, para o atrio esquerdo. A contragcdo do atrio
esquerdo forca o sangue a passar pela valvula mitral para o ventriculo esquerdo, de onde, pela
véalvula adrtica, atinge a aorta e, por essa artéria, atinge toda a circulacio sistémica (vide

Figura 2.2 € 2.3 (b)) [16].

Depois que a valvula adrtica se fecha, a pressdo adrtica cai lentamente, durante toda a
didstole, porque o sangue armazenado nas artérias eldsticas distendidas flui continuamente
pelos vasos periféricos e volta as veias. Antes que o ventriculo se contraia novamente, a

pressdo adrtica cai novamente até cerca de dois ter¢os de sua pressdo maxima.

A curva de pressdo da artéria pulmonar € similar a da aorta, com a diferenca de que as

pressdes sdo cerca de um sexto dos valores aorticos [17].

O ciclo cardiaco pode assim ser dividido nas seguintes etapas (Figura 2.4):

a) Fim da diastole: ao fim da didstole, as vdlvulas mitral e tricispide situadas entre os
atrios e os ventriculos estdo abertas enquanto as valvulas adrtica e pulmonar estdo fechadas. O
sangue flui para o coragdo durante a didstole, enchendo os atrios e ventriculos. A velocidade
do enchimento diminui & medida que os ventriculos se distendem. E especialmente quando a
freqiiéncia cardiaca é baixa, as ctispides das valvulas atrioventriculares (AV) deslocam-se em

direcdo a posicao de fechamento. A pressao nos ventriculos permanece baixa.
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b) Sistole atrial: a contrag@o do atrio impulsiona um volume de sangue adicional para os
ventriculos aumentando sua eficiéncia, porém cerca de 70% do enchimento ventricular ocorre
passivamente durante a didstole. Os orificios da veia cava superior e inferior e das veias
pulmonares séo estreitados pela contragcdo do miocardio atrial que os circunda. Desta forma, a
inércia do sangue que se movimenta para o coracdo tende a manter sangue em seu interior.
Entretanto, existe algum refluxo para as veias durante a sistole atrial.

¢) Sistole ventricular: a sistole ventricular pode claramente ser dividida em duas fases
distintas, como apresentado a seguir:

i. Contracao Ventricular Isovolumétrica: essa fase perdura até a abertura das
valvas adrticas e pulmonares. Inicialmente as vélvulas mitral e tricispide estdao
fechadas, o mdusculo ventricular se encurta relativamente pouco, mas a pressao
intraventricular aumenta rapidamente & medida que o miocardio pressiona o sangue no
interior do ventriculo. Esse periodo dura até que as pressdes nos ventriculos esquerdo e
direito excedam as pressdes na aorta e na artéria pulmonar fazendo com que suas
védlvulas se abram. Durante a contra¢do isovolumétrica, as vdlvulas AV formam um
abaulamento em dire¢do aos atrios, causando pequena e rdpida elevacdo da pressdo
atrial.

ii. Expulsao Ventricular: no instante em que a pressdo do ventriculo esquerdo
ultrapassa a pressdo diastdlica na aorta e a do ventriculo esquerdo ultrapassa a pressao
diastolica da artéria pulmonar, abrem-se as valvulas adrtica e pulmonar e comecga a fase
de expulsdo ventricular. Inicialmente a ejec@o ventricular € rdpida tornando-se mais
lenta 2 medida que a sistole progride. A pressdo intraventricular aumenta até um
maximo e depois comeca a diminuir gradualmente até o término da sistole ventricular.
No fim da sistole, a pressdo adrtica excede a intraventricular, porém, devido a inércia, o
sangue continua seu movimento durante um curto periodo. As vdlvulas AV sdo
puxadas para baixo pela contracdo do miocardio ventricular causando uma queda na
pressdo intra-atrial. Ao final da sistole, cerca de 50 ml de sangue ainda permanecem em
cada ventriculo.

d) Inicio da Diastole: essa fase inicia-se quando o musculo do miocardio ventricular estd
completamente contraido e a pressdo intraventricular que j4 se encontra em declinio comeca a
diminuir mais rapidamente, periodo chamado de protodidstole. Esse processo termina quando
a inércia do sangue ejetado € superada e as vélvulas adrtica e pulmonar se fecham,
provocando vibragdes transitérias no sangue e nas paredes dos vasos sanguineos. Apds o
fechamento das valvulas, a pressdo nos ventriculos continua a cair rapidamente durante a fase

12



do relaxamento isométrico dos ventriculos. Esse relaxamento termina quando a pressdo
ventricular atinge valor abaixo da pressdo atrial e as valvulas AV se abrem, permitindo o
enchimento dos ventriculos novamente. Inicialmente o enchimento é rdpido, diminuindo
quando a contragdo ventricular seguinte se aproxima. Nesse ponto, a pressdo intra-atrial cai

para depois se elevar até a proxima sistole atrial.
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Figura 2.4 — Fluxo sanguineo no coracdo e nos grandes vasos, durante o ciclo cardiaco [15].

Um clinico, ao examinar o coragdo, pode notar os periodos de sistole e didstole pelas
bulhas cardiacas. Normalmente, dois sons sdo ouvidos durante cada ciclo cardiaco. O primeiro
¢ baixo, ligeiramente prolongado (primeira bulha), causado pelas vibragdes produzidas pelo
fechamento sibito das vélvulas mitral e tricispide no inicio da sistole ventricular. O segundo
¢ mais curto, agudo (segunda bulha), causado pelas vibragdes associadas ao fechamento das
vélvulas adrtica e pulmonar, logo apds o final da sistole ventricular. Uma terceira bulha suave
e grave € ouvida no terco inicial da didstole em muitos individuos jovens e normais. Ela
coincide com o periodo de enchimento rdpido do ventriculo, e € provavelmente conseqiiéncia

das vibragdes provocadas pelo influxo do sangue [18].

A Figura 2.5 mostra os diferentes eventos durante o ciclo cardiaco para o lado
esquerdo do coracdo. Os trés tragados superiores mostram as variagdes da pressdo na aorta, no
ventriculo e atrio esquerdos. O quarto tracado mostra as variagcdes do volume ventricular € a o

quinto tracado mostra a curva de um eletrocardiograma (ECG).
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Figura 2.5 — Eventos do ciclo cardiaco mostrando a onda P, complexo QRS e onda T [19].

O eletrocardiograma (ECG) é um exame, amplamente utilizado nos diagndsticos
cardiacos, que estuda a atividade elétrica no coracdo. Ele mostra em sua saida uma forma de
onda bastante caracteristica, através da qual € possivel acompanhar as fases do ciclo cardiaco,
o ritmo e o intervalo das contragcdes. Dessa forma, pode-se identificar cardiopatias diretamente
associadas a estes parametros. O sinal de ECG também pode ser utilizado como um meio de
sincronizar outros exames, através dos quais sdo obtidos outros pardmetros importantes. A
Figura 2.6 ilustra a forma de onda comum do ECG, com a correspondéncia as fases do ciclo

cardiaco:

Excitagdo Sistole Didstole Excitagdo Sistole Didstole
Arial Airial Arial Wentricular Wentricular Wentricular

Figura 2.6 - Onda caracteristica do ECG. Adaptado de [20].
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Na Figura 2.6 pode-se observar as principais componentes da onda de ECG [18]:

i) Onda P: corresponde ao inicio do ciclo cardiaco e despolarizagio do éatrio;

ii) Intervalo PR: representa o tempo durante o qual o sinal elétrico é conduzido pelas
paredes do atrio e através do nddulo AV;

iii) Complexo QRS: corresponde a despolarizacdo dos ventriculos e repolarizacdo dos
atrios;

iv) Onda T: representa a repolarizacdo ventricular.

O ECG ¢, portanto, uma importante ferramenta importante para diagndsticos

relacionados ao coracdo.

2.7. O PULSO E A AORTA

O pulso € um pardmetro relativamente simples de ser medido. O pulso, gerado pelo
fluxo sanguineo durante a ejecdo rdpida do sangue pelo ventriculo no momento da sistole,
propaga-se através das artérias do corpo humano, e pode ser mais facilmente percebido em
alguns pontos particulares, como nas artérias localizadas nos punhos e nas laterais do pescogo.
Como o pulso é gerado por cada contracdo do ventriculo, ele pode ser usado como um
indicador da freqiiéncia cardiaca e do ritmo das contragdes do ventriculo — se estas ocorrem de
forma regular ou irregular. Dessa forma, algumas cardiopatias, como a arritmia, podem ser

identificadas através da observacdo do pulso.

Durante a sistole ventricular, a entrada de sangue na aorta faz com que sua parede se
distenda e sua pressdo se eleve, como mostra a curva de pressdo adrtica na Figura 2.5. Entao,
ao final da sistole, depois que cessa a ejecdo de sangue pelo ventriculo esquerdo e que a
vélvula adrtica se fecha, a distensdo eldstica da aorta mantém uma pressdo elevada na artéria,
mesmo durante a didstole. A pressdo sanguinea normal, na aorta, é de cerca de 100 mmHg

[17].

O sangue ejetado para a aorta durante a sistole ndo apenas impulsiona o sangue dos
vasos para frente como também estabelece uma onda de pressdo que se propaga ao longo das

artérias. A onda de pressdo expande as paredes arteriais a medida que se propaga, e essa

expansio ¢é palpavel como um pulso. A velocidade com que a onda de pressdo se movimenta,
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de aproximadamente 4 m/s na aorta, independe e é muito mais rdpida do que a velocidade do
fluxo sanguineo. Com o avancar da idade, as artérias se tornam mais rigidas, e a onda do

pulso se movimenta ainda mais rdpido. Esse avanco pode ser observado na Tabela 2.1.

Tabela 2.1 - A relacdo da velocidade da onda do pulso com a elasticidade da aorta.*

Idade (anos) Velocidade média da Elasti(.:idade da aorta (aument(j percentua} do Vol}lme
onda do pulso (m/s) arterial por mmHg de elevagdo da pressdo arterial)
5 5,2 0,47
20 6,2 0.33
40 7,2 0,24
70 8,3 0,18

*Dados de Keele e Neil, em Samson Wright's Aplied Physiology, 11° ed. Oxford University Press, 1965.

Depois que a vdlvula adrtica se fecha, a pressdo adrtica cai lentamente, durante toda a
didstole, visto que o sangue armazenado nas artérias eldsticas distendidas flui continuamente
pelos vasos periféricos e volta as veias. Antes que o ventriculo se contraia novamente, a

pressdo adrtica cai novamente até cerca de dois ter¢os de sua pressdo maxima.

A intensidade do pulso € determinada pela pressdo diferencial, apresentando pouca
relacdo com a pressdo média. Por isso, ele continua fraco no caso de choque. Durante ou ap6s
um exercicio, o aumento do volume sistdlico causa um pulso forte. O pulso se torna
especialmente forte na insuficiéncia adrtica, com isso a forca de expulsdo sistdlica pode
causar uma leve palpitagdo na cabega a cada batimento cardiaco. O pulso na insuficiéncia

aortica € chamado pulso de colapso de Corrigan ou de “martelo de dgua” [14].

2.8. VARIABILIDADE DA FREQUENCIA CARDIACA

A variabilidade da freqiiéncia cardiaca (heart rate variability, on HRV) constitui um
reflexo dos vdrios fatores psicolégicos que determinam o ritmo normal do coragdo. Na
verdade, ele fornece um meio poderoso de observar a relacdo entre os sistemas nervosos
parassimpdtico e simpdtico. No caso da freqiiéncia cardiaca, os ramos simpatico e
parassimpdtico controlam o ritmo dos batimentos do coragdo atuando diretamente no médulo

sino-atrial que € nosso marca-passo natural.
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Portanto a andlise de sinais de HRV € importante quando se estuda o sistema nervoso
autdénomo porque ajuda a avaliar o equilibrio entre as influéncias simpdtica e parassimpatica
no ritmo cardiaco. O ramo simpdtico do sistema nervoso aumenta a freqii€ncia cardiaca,
implicando em intervalos mais curtos entre batimentos, enquanto o ramo parassimpatico
desacelera o ritmo cardiaco, resultando em intervalos maiores entre os batimentos. Assim, a
variabilidade da freqiiéncia cardiaca pode ser medida com base nos intervalos entre
batimentos, os quais sdo mais facilmente observados como intervalos R-R. O intervalo R-R é

o intervalo entre duas ondas R consecutivas (vide Figura 2.6).

O intervalo R-R é inversamente proporcional a freqiiéncia cardiaca. Quando se esta
relaxado, o coracdo bate mais lentamente. Porém, quando uma pessoa sofre um estimulo
emocional ou comeca a realizar uma atividade que requer mais energia, 0 organismo se ajusta
a sua nova realidade de modo a corrigir deficiéncias metabdlicas que possam surgir ou para
poder oferecer recursos para uma reag¢ao a nova situagio. Assim, a respiracdo fica mais forte,
e a freqiiéncia cardiaca mais rdpida. Quando o estimulo acaba, o organismo volta a relaxar e a
respiragdo e a freqii€ncia cardiaca diminuem. Quem controla essa varia¢do na respiracio e na

freqii€ncia cardiaca, entre outras coisas € o sistema nervoso autonomo [21].

E baseando-se na informagdo sobre os instantes dos batimentos cardiacos que se
constréi o sinal R-R, que é o sinal de HRV que descreve o intervalo entre batimentos
consecutivos ao longo do tempo. Como € o sistema nervoso autdénomo que controla o ritmo
cardiaco, € possivel obter, a partir da andlise da variacdo dos intervalos entre os batimentos,
um indicador sobre a atuacdo dos ramos simpdtico e parassimpdtico do sistema nervoso sobre
o nédulo sino-atrial. Dessa forma, pode-se diagnosticar patologias no sistema nervoso, mesmo

que estas estejam relacionadas a outros 6rgdos do corpo humano.

2.9. VARIABILIDADE DO VOLUME SISTOLICO

Volume sistélico é o volume de sangue ejetado pelo ventriculo a cada batimento
cardiaco. A variabilidade do volume sist6lico, assim como a variabilidade da freqiiéncia
cardiaca, fornece informagdes sobre o controle autondmico do sistema nervoso sobre o
sistema cardiorrespiratério. Em vez do volume sist6lico, normalmente mede-se o débito

cardiaco, que € o total de sangue bombeado pelo ventriculo por minuto. No entanto, nesse
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caso perde-se a informagdo sobre a variabilidade dessa varidvel, pois o débito cardiaco

consiste em uma média ao longo de vérios batimentos.

A variabilidade do volume sistélico fornece informacdo sobre o sistema nervoso
autdénomo, conectando a variabilidade da freqiiéncia cardiaca com a variabilidade da pressao
sanguinea e a variabilidade de retorno venoso. Atualmente, ndo existem métodos
estabelecidos para a medi¢do da variabilidade do volume sistdlico. Métodos recentes de
ressondncia magnética sdo capazes de medir o débito cardiaco integrando-se o volume de
fluxo de sangue ao longo dos ciclos cardiacos [22, 23], no entanto essas técnicas nao sio

capazes de medir o volume ejetado pelo ventriculo a cada batimento.

Para se medir variabilidade do volume sist6lico, que mostra a variacdo do volume
ejetado pelo ventriculo batimento por batimento, é preciso usar aquisi¢des de imagem em
tempo-real [7, 8]. O objetivo € medir volume ejetado. Com a segmentagdo da aorta proposta
nesse trabalho, é possivel medir a drea de secdo interna da aorta. A velocidade do sangue que
atravessa a drea de seccdo transversal da aorta pode ser medida por meio de ressondncia
magnética com a técnica de contraste de fase [24]. Multiplicando a velocidade média pela area
de secdo transversal da aorta obtém-se o fluxo sangiiineo. Integrando o fluxo sangiiineo ao
longo de um batimento cardiaco, obtém se o volume de sangue que passou pela aorta durante

um determinado batimento cardiaco.

Esse volume corresponde ao volume total ejetado pelo ventriculo naquele batimento
(menos uma pequena fracdo, que vai para as artérias corondrias). Medindo-se a variabilidade
desse volume, ou seja, como esse valor varia batimento a batimento, € possivel extrair

informagdes a respeito do controle autondmico do sistema nervoso.

As técnicas de segmentacdo das paredes da aorta propostas neste trabalho té€m,
portanto, o objetivo de melhorar a precisdo com a qual se mede a variabilidade do volume
sistolico, oferecendo assim uma ferramenta inédita para o estudo do controle autondmico

sobre o sistema cardiorrespiratorio.
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3. PRINCIPIOS E APLICACOES DE RESSONANCIA MAGNETICA
NUCLEAR

O presente capitulo tem por objetivo apresentar um breve histérico e os principios
basicos envolvidos na ressonincia magnética nuclear para que se possa entender de uma
forma mais consistente suas limitag¢Ges, seus resultados e suas aplicagcdes. Do mesmo modo,
descreve-se como se constitui o processo de formacdo de imagens para diagndsticos médicos

utilizando-se esse método.

3.1. HISTORICO

Ressonancia magnética nuclear (RMN) é o termo usado para conceituar a técnica criada
na década de 40 para andlises quimicas e bioldgicas e para investigacdes em nivel molecular,
obtendo-se estudos sobre determinadas fungdes fisioldgicas e imagens dindmicas da
densidade dos prétons constituintes de algum tecido ou 6rgdo. Dois cientistas americanos
foram os precursores na implementagdo de experimentos utilizando-se os principios da RMN.
Felix Bloch e Edward Purcell descobriram que ao se inserir um nicleo em um determinado
campo eletromagnético, aquele passa a ser capaz de absorver energia numa determinada faixa
de radiofreqiiéncia do espectro eletromagnético e em seguida é capaz de reemiti-la quando
transferido para seu nivel energético inicial [25]. Em 1952, por este trabalho eles receberam o
prémio Nobel em fisica. Duas décadas depois, em 1973, Lauterbur descreveu como aplicando
gradientes de campo magnético seria possivel formar imagens por ressonancia magnética
como as geradas por raio-X. Por esta descoberta ele recebeu, juntamente com Mansfield, o

prémio Nobel de medicina em 2003.

As imagens obtidas utilizando o principio de ressonancia magnética, magnetic
resonance imaging (MRI), foram introduzidas na década de 80 em rotinas clinicas e
amplamente utilizadas para a obtencdo de diagndsticos clinicos anatdomicos devido a sua alta
resolucdo espacial e a Stima capacidade de contraste em tecidos moles. O hidrogénio
apresenta um papel primordial na realizacdo desse tipo de imagens gragas, principalmente, a
sua alta concentragdo presente no corpo humano e a propriedade de spin de seus prétons. Nos
itens subseqiientes é feita uma andlise das propriedades do hidrogénio e um estudo sobre o

conceito de spin.
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3.2. RMN COMO METODO DE DIAGNOSTICO

Comparada a outros equipamentos de diagndstico, a ressonancia magnética nuclear se
apresenta de forma bem mais eficaz quando da determinacdo do contraste entre tecidos
macios. Fazendo, assim, de suas principais 4reas de aplicacdes: neuroldgica, cardiovascular e
oncolégica (para diagndsticos de pacientes com cancer). Ao contrario da tomografia
computadorizada e do raio-X, um equipamento ressondncia magnética ndo faz uso de radiagdo
ionizante, usando, em vez disso, campos magnéticos com intensidades extremamente
elevadas, comumente 1.5T e 3.0T, como meio de se obter os dados para a elaboracdo de um

exame.

Aparelhos de ressondncia magnética apresentam algumas caracteristicas que podem
ser consideradas como pontos negativos quando se compara esse método com tomografia
computadorizada, raio-X e medicina nuclear, por exemplo. A primeira delas € o nivel de ruido
do equipamento durante a realizagio do exame que causa desconforto, sendo preciso, na
maior parte das vezes, a utilizacio de protetores auriculares durante a realizagdo dos
protocolos de exames, ja que o nivel de ruido pode chegar a 130 dB, ruido equivalente a um

jato pousando [26].

Outra limitacdo € o formato cilindrico do magneto, fato este que impossibilita que
pacientes portadores de claustrofobia facam exames de ressonéncia, tendo em vista o espago
reduzido a que o paciente fica limitado, o formato de um longo tubo do magneto e a duragdo

média da realizacdo dos exames que pode chegar a quarenta minutos.

O forte campo eletromagnético ao qual ficam submetidos os objetos ou pessoas dentro
da sala do magneto € outra caracteristica que deve ser analisada com muita atencdo. Os
magnetos supercondutores, tipo mais comercializado nos dias de hoje, produzem campos com
intensidade magnética que variam de 1,5 T a 3,0 T. Tendo em vista que essa intensidade é
suficiente para atrair grandes objetos que contenham materiais ferromagnéticos, como
cadeiras, cilindros de oxigénio, enceradeiras e cadeiras de rodas para dentro do magneto,
deve-se treinar os operadores que terdo acesso a sala do equipamento para evitar acidentes
relacionados com a atracdo de objetos para dentro do mesmo, prevenindo que acidentes

possam ser provocados por um efeito “missel” desses objetos para dentro do magneto. Outra

limitacdo provocada por campos magnéticos dessa natureza é a impossibilidade da realizagcdo
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de exames em pacientes que tenham algum tipo de prétese metélica ou marca-passo, devido as

propriedades ferromagnéticas dos materiais que compdem esses aparelhos.

3.3. HIDROGENIO

Os prétons de Hidrogénio que compdem os tecidos e Orgdos apresentam,
individualmente, um pequeno campo eletromagnético, e estdo todos girando sobre seu préprio
eixo. Devido a sua orientaco aleatoria, o resultado da soma de todos os vetores de momentos
do dipolo magnético serd nulo. Ao se aplicar um campo magnético externo, os prétons
passam a funcionar como imas e se alinham com o campo aplicado, fazendo com que o vetor
campo magnético deixe de ser nulo [27]. Esse alinhamento produz um vetor de magnetizagdo
My na direcdo do campo eletromagnético. Ao se aplicar o campo B, os niicleos dos dtomos
alteram seus niveis energéticos gracas a absor¢do da radiacdo de radio freqiiéncia, RF,
aplicada. Desse modo, alinhados ao campo B;, os prétons passam a apresentar uma
modificacdo na direcdo do eixo de rotacdo, apresentando um movimento de precessdo ao

longo dos eixos do campo By, como ilustrado na Figura 3.1.

Figura 3.1: Representagdo do movimento de precessdo do préton, onde M é o vetor magnetizagdo B, € o campo

eletromagnético fornecido pelo magneto e B o campo ortogonal provocado pelo pulso de RF.

Para que se possa explicar o motivo pelo qual se toma como base de estudo o préton
do 4tomo de hidrogénio faz-se necessdrio uma explicacdo sobre a definicdo de momento
angular intrinseco ou spin. Como citado anteriormente, a base do fendmeno da ressonédncia
magnética parte do principio de que os prétons dos nidcleos dos dtomos possuem spins
caracteristicos. Sem a presenga do momento angular, o niicleo ndo apresentaria 0 movimento
de precessio quando colocado em um campo eletromagnético, conseqiientemente sem o

movimento de precessdo ndo haveria ressonancia.
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3.4. SPIN

Spin é uma propriedade intrinseca da particula atbmica assim como massa e carga. O
spin das particulas ndo pode ser aumentado ou diminuido. Cada particula precessa ao redor de
seu proprio eixo gerando um campo eletromagnético. Os elétrons possuem um campo
magnético de spin maior do que outras particulas. De fato, o campo magnético formado por
prétons e néutrons € tdo fraco que produz pouco efeito. Entretanto, a somatéria de todos os
spins de todas as particulas no dtomo contribui para aumentar o campo magnético usado em

ressonancia magnética nuclear [28].

Denomina-se de spin nuclear o momento angular total do nicleo. O momento angular
do nicleo é determinado pelo spin dos prétons que ndo estdo pareados dentro do nicleo e pelo
momento angular orbital dos néutrons e prétons [27]. As projecdes do momento angular,
designado por I, em relacdo a um eixo de quantizacdo sdo determinadas pelos possiveis
valores que o nimero quantico magnético I pode assumir. O nimero quantico I pode assumir
valores como 0 (zero), multiplos de 1/2, ou valores inteiros, diferindo assim do nimero
quéntico do elétron por exemplo que sempre assume o valor de 1/2. Desse modo, existem
somente trés tipos de nidcleo no que se refere a caracteristica do spin: se o nimero de massa
do dtomo (nimero de prétons somado ao niimero de néutrons) for impar, I serd um mdultiplo
de 1/2; se o nimero de massa e o nimero atdmico do dtomo (quantidade de prétons) forem
ambos pares, o nimero quintico serd 0; por dltimo se o nimero de massa for impar mas o
numero atdmico for par, I serd um nimero inteiro. Por exemplo, o nicleo de 1H que possui
somente um préton, tem um ndmero quantico de spin I = 1/2, com duas orientagdes possiveis
I=1/20ul=-1/2. Asimagens médicas geradas pela RMN sdo obtidas pela ressonancia do
préton do hidrogé€nio porque outros niicleos ndo s6 tém menor sensibilidade, mas também sdo
encontrados em muita menor concentragdo no corpo humano. Alguns nicleos como o 160

tém I =0 e, por isso, sdo insensiveis a presenca de um campo magnético.

A aplicacdo de um campo magnético estdtico By sobre um sistema de spins nucleares
produz uma interacdo entre o sistema e o campo magnético. Segundo a mecanica quantica, um
nucleo com spin I vai receber 2I + 1 valores discretos de energia. Temos a energia dada pela

seguinte relacdo [29].

Em=-BjmIyh [3.1]
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Em que y é a razdo giromagnética (para o H = 42,577 MHz/T), h é a constante de
Planck (1, 055 x 107" Ws?) e By é um campo magnético na dire¢io do eixo z. Observa-se
que, no caso do hidrogénio, t€ém-se dois valores possiveis para a energia do proton. Uma

ilustracdo sobre esses dois niveis energéticos é mostrada na Figura 3.2:

I'T‘I:—'I .I'EE

ThB

M= 1.1!2

Figura 3.2: Estados de energia do préton de Hidrogénio em um campo magnético.

A relacdo entre a intensidade de campo eletromagnético e a faixa de radiofreqii€ncia
correspondente € determinada pela denominada equagdo de Larmor, demonstrada pelo fisico

irlandés Joseph Larmor:

w=7y.B, [3.2]

Onde w € a freqii€ncia angular de precessdo do préton, y € a taxa giromagnética e By é

a densidade de campo magnético externo.

Em RMN lidam-se com quantidades de energia muito inferiores as presentes em Raio-
X ou mesmo presentes na luz visivel. Como conseqii€ncia, tendo em mente que a energia de
uma onda eletromagnética é diretamente proporcional a sua freqiiéncia, as freqiiéncias em

questdo também apresentam valores muito menores [30].

3.5. O EXAME DE RMN

z

Um exame de ressondncia € constituido basicamente por trés procedimentos. O
primeiro deles é posicionar o paciente em um campo magnético uniforme By, dessa forma os
spins dos prétons dos atomos de hidrogénio do paciente irdo se alinhar na direcdo
correspondente a esse campo. Em seguida, emitir um pulso de RF, campo B; perpendicular a
By, e centrado na freqiiéncia de Larmor. Como conseqiiéncia dessa aplicacdo, os spins dos
prétons de hidrogénio em ressondncia com o pulso de RF se alinham com o campo B;.
Finalmente, utilizando-se bobinas nas regides do corpo onde a investigacdo estd sendo feita,

capta-se o sinal emitido pelos prétons ao se realinharem com o campo By [27].
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Durante o dltimo passo descrito para a confeccio de um exame de ressondncia
magnética, pode-se analisar a anatomia do corpo gragas ao fato de que cada parte do mesmo
apresenta uma determinada quantidade de hidrogé€nio em sua composi¢do e seus protons
apresentam tempos de realinhamento distintas, desse modo, € possivel distinguir os tecidos e
orgdos que o compdem através dos diferentes valores do sinal captado pelas bobinas

posicionadas nas regides a serem investigadas.

Um problema que surge apds a ultima etapa da elaboragdo do exame de ressonéncia é
como restringir o sinal recebido a somente alguma parte do corpo. Em outras palavras, o sinal
gerado terd origem de todas as partes do corpo e ndo somente da parte a ser examinada. Essa
limitacdo é solucionada através do processo de posicionamento espacial que possibilita a
criacdo da imagem. Esse processo requer a utiliza¢do de bobinas posicionadoras, as chamadas

bobinas de gradiente.

Um gradiente em qualquer dire¢do (x, y ou z) € definido como sendo uma variag¢do do
campo eletromagnético ao longo de alguma dessas dire¢Oes, sendo a linear a forma de
variagdo mais comum. Dessa forma, na pratica o gradiente seria sindnimo de uma variagdo
espacial do campo. As bobinas de gradiente causam perturbacdes na homogeneidade do
campo eletromagnético, fato esse que permite a determinagdo da informacao espacial a partir
do sinal recebido e a localizacdo do mesmo, pois a freqiiéncia de precessdo de cada spin estd
associada ao campo magnético percebido por ele. Essa variacdo no campo eletromagnético
apresenta ordem de magnitude muito inferior a intensidade de campo externo, entretanto, é

significante o bastante para a determinagao espacial [30].

Nos subitens que se seguem, sdo apresentadas as estruturas e os principios envolvidos

na realizacdo dessas trés etapas descritas.

3.5.1.AMPLIFICADOR DE RF

O sistema de transmissdo de radiofreqiiéncia, consiste em um sintetizador de RF, um
amplificador de poténcia e uma bobina de transmiss@o. Esse dispositivo € construido no corpo
do magneto. A poténcia do transmissor é varidvel podendo apresentar picos de 35 KW ou
sendo capaz de manter uma poté€ncia média de 1 KW. O receiver é constituido de uma bobina,

um pré-amplificador e um sistema de processamento de sinais. Apesar de ser possivel realizar
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o scan usando a bobina integrada para transmissdo e recepg¢do, se a regido a ser investigada for
pequena, a melhor qualidade de imagem € obtida utilizando-se uma bobina menor. Existe uma
grande variedade de bobinas para se posicionar em volta do local a ser investigado como

cabeca, joelho ou coluna [26].

Estudos recentes em RMN permitiram o desenvolvimento de arranjos de bobinas
multi-canais, phased array coils, que sdo utilizadas em paralelo de forma a obter relagdes
sinal-ruido mais eficientes para os estudos realizados, permitindo uma resolugdo de imagem

mais elevada.

3.5.2.GRADIENTES

As bobinas de gradiente sdo trés grupos de bobinas de fios condutores embalados em
torno de cilindros de fibra de vidro localizados na carcaca do magneto. A corrente elétrica flui
por essas bobinas de gradiente, e € ligada e desligada muito rapidamente e, conseqiientemente,
produz a expansio e contracdo das bobinas de gradiente. Essa expansdo e contra¢do criam o

som de pequenas batidas durante a varredura [28].

As bobinas sdo posicionadas de forma ortogonal entre si cada uma correspondendo a
um eixo, x, y e z em um sistema de coordenadas tridimensional. Para cortes axiais, a bobina ao
longo do eixo z, (Gz) é usada para selecdo de corte. Nesse caso € ela quem determina qual
porcdo ao longo do corpo serd investigada. Esse processo € feito de maneira que, variando o
campo eletromagnético ao logo do eixo z, cada por¢do do corpo passard a ser submetida a um
campo magnético ligeiramente distinto, conseqiientemente, cada porcdo apresentard uma
freqiiéncia de Larmor diferente. O que se faz, finalmente, é gerar um pulso de RF em
ressonancia com a precessdo dos spins localizada na por¢ao (fatia, ou corte) a ser investigada,
ja que cada posicdo espacial ao longo do eixo z estard associada a uma freqiiéncia de
precessdo distinta. O pulso de RF ¢ portanto centrado na freqiiéncia de precessao da posi¢do z
que se deseje estudar , e abrange uma determinada faixa de freqii€ncias. Assim, a largura de
banda do pulso determinara a espessura da fatia a ser selecionada. A largura de banda pode ser
mensurada, observando-se a transformada de Fourier do pulso de RF em questio.
Conseqiientemente, quanto maior for a largura de banda, maior serd a espessura do corte

selecionado. Em contrapartida, tem-se uma relacdo diretamente proporcional entre a largura
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de banda e a relacdo sinal ruido do sinal, SNR, de modo que quanto mais estreito o corte,
menor serd a SNR obtida [30]. Nas Figuras 3.3 e 3.4 pode-se observar como se da a selecdo

do corte e a espessura do mesmo.

Corte Selecionado
— Ndo-ressonante

>l el el

’

oy
Isocentro

Figura 3.3: Selec¢do do corte e variagdo do campo eletromagnético.

Fulso de RF
Transmitida

! pozigEo

Gradiente Fouen

Selecionado

Figura 3.4: Espessura do corte a partir da largura de banda.

Apds a etapa de selecd@o do corte a ser estudado, € preciso determinar as caracteristicas

dos elementos que compdem cada por¢do deste corte, ou seja, ainda ndo se tem informacgio
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espacial dos elementos que compdem o mesmo. Para este fim, sdo utilizados os outros dois

gradientes: Gx e Gy.

A aplicacdo do gradiente ao longo do eixo y, Gy, é feita, em cortes axiais, para
codificar, na fase dos spins, a informacdo espacial ao longo do eixo y. Isto é denominado
“phase-enconde”, é o préximo passo para que se possa determinar a posicio espacial dos

sinais medidos durante a aquisicdo dos dados de RMN.

Tomando-se a por¢do selecionada como uma matriz de trés linhas e trés colunas pode-
se ter uma ilustracdo de como os gradientes irdo agir. No caso do gradiente na dire¢do y, tem-
se que o papel desempenhado por ele é determinar diferentes fases para cada linha do corte.
Isso € feito aplicando-se um pequeno gradiente de campo na dire¢do y, de forma que cada
linha de voxels (do inglés volume elements, ou elementos de volume) ird apresentar prétons
com spins em fases diferentes. Imediatamente em seguida, o gradiente Gy € desligado e as
linhas do corte selecionado comecam a apresentar a mesma freqiiéncia de precessdo,
entretanto, os vetores de magnetizacdo mantém as fases que foram geradas com a aplicag¢do do

gradiente. A Figura 3.5 auxilia a visualizag¢do desses eventos.
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Figura 3.5: Aplicac@o do gradiente Gy.
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Depois de se determinarem a posi¢do e largura do corte, e de diferenciar as linhas
desse corte (na fase dos spins), a etapa final € distinguir as colunas da matriz que representa a
imagem do corte. Essa é a funcdo desempenhada pelo gradiente Gx, que codifica, na
freqiiéncia dos spins, a informagdo espacial ao longo do eixo x. Esse processo é chamado

“frequency-encode” e é detalhado a seguir.

Logo apds a aplicacdo do gradiente Gy, os prétons voltam a apresentar a mesma
freqiiéncia de precessdo. Com a aplicacio de um gradiente na direcdo x os prdtons nas
diversas colunas do corte serdo submetidos a campos eletromagnéticos com intensidades
ligeiramente distintas. Protons submetidos a campos eletromagnéticos distintos apresentam
freqiiéncias de precessdo diferentes, dessa forma o gradiente Gx € o que permite a
diferenciagdo das diferentes colunas da matriz que representa a imagem do corte. A Figura 3.6
seguinte ajuda a visualizar a influéncia do gradiente Gx nos spins dos prétons das diversas
colunas da matriz. Assim utilizando-se os gradientes Gx e Gy, pode-se localizar, dentro do

corte inicialmente selecionado pelo gradiente Gz a coordenada (x,y) associada ao sinal

medido, por meio de sua freqiiéncia e fase, respectivamente.
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Figura 3.6: Aplicacdo do gradiente Gx.
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Para a determinacéo espacial com os trés gradientes, de modo a obter informacdo que
possa ser usada para formar uma imagem, conforme descrito acima, € importante que o pulso
de RF e os gradientes sejam aplicados numa ordem especifica, para que seja obtido, nesta
ordem, a selecdo de corte, seguida pelo phase-encode, e finalmente o frequency-encode [27].
O modo e a ordem como as bobinas de RF e as de gradiente sdo ligadas e desligadas definem

a idéia de seqiiéncia de pulsos.

Os diferentes protocolos utilizados nos diversos tipos de exames que podem ser
realizados com um aparelho de ressonancia magnética sdo elaborados a partir de uma rotina
de pulsos de RF e gradientes. Essas rotinas s@o definidas justamente pelas seqiiéncias de

pulsos descritas anteriormente.

3.6. MECANISMOS DE CONTRASTE T1, T2 E T2*

Ap6s determinados os protocolos (seqiiéncias de pulsos) a serem utilizados, utilizam-
se técnicas de contraste para se avaliar cada tipo de tecido e 6rgdo especificamente. Essa

técnica é feita avaliando-se o chamado tempo de relaxamento dos spins dos prétons.

Durante o processo de criagdo de imagem, apds o pulso de RF ser desligado, tem-se
um processo de relaxamento, mecanismo pelo qual a magnetizagdo vai voltar lentamente ao
estado inicial de equilibrio (alinhada com Bj). A taxa com a qual um nicleo volta ao seu
estado de energia mais baixo é chamada de relaxamento e € inicialmente descrita por sua
constante de tempo (T). Temos T1 (tempo de relaxamento longitudinal- spin-lattice ou

rotagdo quadratura) e T2 (tempo de relaxamento transversal- spin-spin ou rotagdo) [28].

Na Figura 3.7 observa-se diferentes tipos de contrastes para um mesmo corte axial do
cérebro. Estes diferentes tipos de contrastes podem ser obtidos alterando os parametros de TE
(tempo de eco) e TR (tempo de repeticio) da seqii€ncia de pulso. Tais pardmetros sio
discutidos em maior detalhe mais adiante. Cada tipo de contraste oferece ao médico diferentes
informagdes sobre os tipos de tecidos sendo estudados (ex: massa cinzenta, massa branca,

tumor, etc.).
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Figura 3.7 — Comparacdo entre imagens de RM obtida através de contraste. Em a) densidade protdnica; b) T1 e c) T2

(modificado — [31]).

A influéncia das interagdes spin-spin depende do grau de proximidade dos spins em
relacdo aos adjacentes, sendo ligada a propriedade de cada tecido. Para um atomo em
particular, esses tempos de relaxacdo variam de composto para composto. Por exemplo, o
hidrogénio tem um tempo de relaxa¢do muito mais curto em lipidios (ou gorduras) do que na
dgua. Tempos de relaxagdo podem também variar de acordo com a condicédo local do tecido.

Desse modo pode-se obter o contraste desejado entre os tecidos.

Em T1, a gordura € tipicamente clara e os fluidos s@o escuros. Isso significa que a
gordura tem um T1 curto e os fluidos um tempo de T1 maior, ou seja, quanto mais rapida for

a dissipag@o de energia mais clara a imagem.

A componente M = decresce rapidamente a uma taxa caracterizada por T2, onde:
M ()=Me"'" [3.3]

M, comega, vagarosamente, a se restaurar ao longo do eixo z 2 uma taxa caracterizada

por T1:

M_(t)=M,1-e") [3.4]

Observa-se na Figura 3.8, que o decaimento do chamado T2 para o plano xy é bem
mais rdpido do que a recuperagdo do tempo de relaxag@o longitudinal T1 para o plano z. Essa
caracteristica das curvas exponenciais € explicada por dois fatores que acabario fazendo com
que os spins saiam novamente de fase: interacdes entre spins individuais (inomogeneidades

internas) e inomogeneidade do campo magnético externo do equipamento.
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Figura 3.8: Relacdo entre T1 e T2.

A seguir s@o mostrados alguns valores para T1 e T2 para diferentes tipos de tecido na

Tabela 3.1.

Tabela 3.1 — Valores de T1 e T2 para tecidos e érgdos diversos

Tipo de Tecido Valor aproximado de T1 em ms | Valor aproximado de T2 em MS

Tecidos Adiposos 240-250 60-80
Sangue desoxigenado 1350 50
Sangue oxigenado 1350 200

Fluido cérebro-espinhal (similar a d4gua pura) 2200-2400 500-1400

Massa cerebral cinzenta 920 100
Massa branca cerebral 780 90
Figado 490 40

Rins 650 60-75
Musculos 860-900 50

3.7. PARAMETROS TR, TE

Para a aquisicdo de toda a informacdo necessdria para a reconstru¢do de uma imagem
completa de RMN, s@o necessdrias inimeras repeticdes da seqii€éncia de pulsos, ou seja,
diversos “phase-encodes” (de 128 a 512, em geral). Para alterar o contraste obtido nesta
imagem (ex: contrate T1, contraste T2, contraste de densidade protonica), alteram-se os

valores de tempo de eco (TE) e tempo de repeti¢do de pulso (TR). TE e TR sdo pardmetros da
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seqiiéncia de pulso, e podem facilmente serem alterados. A grosso modo, TE define quanto
tempo se espera entre a excitacdo (pulso de RF) e a leitura dos dados (durante o frequency-

encode), enquanto TR define o tempo entre duas excitagdes consecutivas.

Diferente de T1 e T2 que sdo caracteristicas intrinsecas do tecido, logo fixas, TR e TE
podem ser controlados e ajustados pelo operador. Variando TR e TE pode-se controlar o peso

dos parametros T1 e T2 no contraste da imagem, dependendo da aplicag@o clinica [30].

O tempo de repeticio de pulso (TR) identifica o intervalo de tempo entre duas
transmissdes de pulso de RF, ou seja, controla o grau de magnetizacdo longitudinal que pode

ser recuperado antes de ser recuperado o proximo pulso de excitagdo [28].
T TR — Re cuperacdo total da magnetizacdo longitudinal — T SNR
L TR — Recuperacio parcial da magnetizagdo longitudinal —{ SNR

Tem-se que SNR define a chamada relacdo sinal-ruido do sistema, que é dada pela
razdo entre o sinal captado pela bobina receptora e o ruido apresentado no momento da
medida do sinal. O ruido € caracteristica inerente do sistema provocado, principalmente, pela

presenca do paciente dentro do magneto

A constante de tempo varia de acordo com o seguinte processo até chegar ao valor de

TR [30]:

1. Quando t=0, o vetor de magnetiza¢do aponta para a dire¢do z, chamado M =M.

2. Imediatamente apés t=0, o vetor passa para o plano Xy, sem componente na dire¢ao
do eixo z, temos M, =M.

3. Com o passar do tempo e ao atingir t = TR, temos uma recuperacdo da magnetizacio
ao longo do eixo z, e uma perda gradativa de magnetiza¢do no plano xy. Se neste
momento, aplicarmos outro pulso, o vetor de magnetiza¢cdo que existe neste momento
em z, voltard ao plano xy. Entretanto, a magnitude deste vetor ndo serd a mesma do

estado inicial antes da transmiss@o. Neste momento o novo vetor serd dado por:

M. (t)=M,1-¢"™") [3.5]
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O tempo de eco (TE) € o tempo entre a transmissdo do pulso de RF e a recep¢do do
sinal de RF, ou seja, controla o grau de magnetizacdo transversa que pode declinar antes de

colher-se um eco [32].

Em vez de se medir o sinal logo apds a aplicagdo do pulso de RF, espera-se um tempo
e em seguida realiza-se a medida. E justamente esse tempo que é definido por TE. Se a
medida do sinal € feita logo apds a aplicagdo do pulso de RF sem que haja tempo para o sinal
decair, o sinal captado serd equivalente a magnetizacdo original plotada no eixo xy.
Entretanto, ao se esperar TE, temos que o sinal captado serd variado de acordo com a férmula

de T2 parat=TE:

M ()=Me"" [3.6]

3.8. SEQUENCIA DE PULSOS

A seqiiéncia de pulso é uma série de eventos compreendendo pulsos de RF, formas de
onda de gradientes e aquisicdes de dados durante um estudo de ressonéncia. O propésito da
seqiiéncia de pulsos € manipular o vetor magnetizacdo de forma a produzir o sinal desejado.

Inseridos neste contexto estdo os pardmetros TE e TR [33].

A combinagdo da ativacdo das bobinas de RF com a utilizagdo das bobinas de
gradiente e o ritmo com o qual elas sdo ativadas e desligadas vao gerar os protocolos para
cada seqiiéncia de pulsos. Essas seqiiéncias serdo determinadas a partir de cada tipo especifico

de tecido e densidade protonica.

Duas seqii€ncias de grande relevincia para o escopo do presente trabalho sdo os

protocolos de spin echo e gradient echo.

3.8.1.ECOS DE SPIN

Uma seqii€ncia de pulso spin echo pode ser descrita por uma série de procedimentos, a
cada intervalo TR. O primeiro deles € a aplicagdo de um pulso de RF de 90°, associado a um

gradiente (ex: Gz), para a excitacdo seletiva de corte. A proxima etapa é a aplicacdo de um
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pulso de 180° para correcdo da fase (cancelamento do relaxamento T2*) no momento
equivalente a TE/2. Durante a ultima etapa correspondente a essa seqiiéncia, faz-se a leitura

do sinal no momento equivalente a TE [34].

Essa série de eventos € repetida a cada intervalo TR. A cada repeticdo realizada, tem-
se o preenchimento de uma linha do espaco K gracas a diferenca de fase aplicada pelas
bobinas de gradiente de phase-encode, ou seja, a cada repeticio uma linha da matriz
transformada de Fourier é preenchida. A funcdo do pulso de 180° aplicado € corrigir a
heterogeneidade do campo eletromagnético, de forma que se possa obter um eco que serd

ponderado em fungdo de T2 e ndo de T2*.

Na Figura 3.9 apresenta-se o diagrama de pulsos para a realizacdo de uma seqiiéncia

de spin echo.
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Figura 3.9: Diagrama de pulsos de uma seqiiéncia spin echo.

Uma limitacdo de seqiiéncias de spin echo geradas a partir de T2 é gerar TR muito
longos resultando em tempo de aquisi¢do impraticaveis. Enquanto seqii€ncias de spin echo
podem ser utilizadas em rotinas clinicas para se obter imagens anatomicas com boa qualidade
dependentes de T1, imagens determinadas a partir do pardmetro T2 de contraste sdo feitas a

partir de seqiiéncias mais rapidas do que a spin echo [34].
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3.8.2.ECO DE GRADIENTE

A seqiiéncia de gradient echo difere da seqiiéncia de spin echo pela auséncia do pulso
de 180° para correcdo da fase e pelo pulso de giro ser, em geral, muito inferior a 90°. O
angulo de magnetizacdo transversal menor do que 90° reduz a magnetizacdo no plano
transverso, ja que nesse caso o vetor magnetizagdo transversal seria dado em fungdo do seno

do angulo aplicado, ou seja [35]:
M., = sen(a) My [3.7]

A conseqiiéncia pratica dessa redugdo é uma recuperagdo mais rapida da magnetizacio
longitudinal, fato que permite TR e TE menores e, conseqiientemente, um tempo de aquisi¢do
menor. Com a redugdo no tempo de recuperacdo da magnetizagdo longitudinal, obtém-se
aquisi¢des mais rapidas e um sinal de amplitude maior no caso de um TR menor. Nesse caso,

processo de excitagdo é feito antes da magnetizagdo se recuperar completamente.

O angulo do vetor magnetizagdo do plano transverso que determinard a fracdo de
magnetizacdo nesse plano, a qual produz o sinal de RMN e a quantidade de magnetizagdo que
ird restar no plano longitudinal. Se esse dngulo diminui, a magnetizacdo residual no plano
longitudinal sera maior e a recuperacdo da magnetizagdo para um dado T1 e TR serd mais
completa. Em contrapartida, outro resultado da diminuicdo desse angulo € a diminui¢do da

magnetizacao transversal, o que implica SNR mais baixa [26].

3.9. ESPACO K E AQUISICOES 2DFT

O sinal de RMN se apresenta na forma de amplitude versus tempo enquanto que os
dados transformados se encontram na forma de amplitude versus freqii€ncia. Essa
transformacg@o de dominio € feita utilizando-se a ferramenta matematica da transformada de
Fourier, que permite converter um sinal no dominio do tempo para o dominio da freqii€ncia.
A transformacdo para o dominio da freqiiéncia se torna interessante & medida que, num sinal
de RMN, a posicdo espacial é determinada a partir de valores distintos de freqiiéncia de
precessdo determinados a partir da aplicacdo dos gradientes. A grande maioria dos exames de
RMN, atualmente, é feita a partir da transformada de Fourier em duas ou trés dimensdes,

2DFT ou 3DFT [28].
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Como discutido anteriormente, uma imagem € composta de freqiiéncias espaciais com
diferentes orientagdes e amplitudes. A transformada de Fourier em duas dimensdes permite
expressar essas ondas como uma matriz de freqiiéncias espaciais: é o chamado espaco K.
Freqii€ncias espaciais mais baixas sio representadas no centro do espaco K, enquanto que as
freqiiéncias maiores sdo representadas na periferia. Os gradientes de fase e freqiiéncia sdo
utilizados para codificar a informaco espacial da imagem no espaco K. Na seqiiéncia 2DFT
(Figura 3.10), um pulso de RF e um gradiente sdo aplicados para determinag@o espacial do
corte. Logo em seguida, gradientes de phase-encode e frequency-encode sao utilizados para

codificar as informagdes espaciais das imagens nas linhas e colunas do espaco K.

Um exame de RMN 2DFT ¢ obtido adquirindo-se uma matriz composta de M sinais
amostrado N vezes (Ex: MxN = 256x256). Cada sinal é obtido de um diferente pardmetro de
fase, e as varias amostras de cada sinal sdo obtidas ao longo do periodo de leitura, realizada
durante o frequency-encode. A imagem correspondente a essa matriz é obtida calculando-se
sua transformada de Fourier bidimensional. Cada imagem pode ser vista como uma
representacdo bidimensional do corte selecionado [33]. O processo da transformada de
Fourier reconstrdi as informagdes de imagem a partir das freqiiéncias e fases detectadas em

imagem utilizavel.
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Figura 3.10: Seqiiéncia de pulso 2DFT.
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Como ressaltado nos pardgrafos anteriores, espaco K é o espaco de imagem
temporario onde os dados provenientes dos sinais digitalizados da ressonancia magnética sdo
armazenados durante a aquisi¢do dos mesmos. Ao final da aquisicdo os dados sdo processados
matematicamente a fim de produzir a imagem final. Conseqiientemente o espaco K armazena

os dados ndo processados antes da reconstrucdo [36].

Durante o processo de aquisicdio de dados num exame de ressonancia, ©O
armazenamento dos mesmos € feito de forma organizada na matriz do espago K. O eixo de
fase é determinado pelo eixo K horizontal, enquanto que o vertical determina o eixo K de

freqiiéncia.

Durante cada TR, uma linha do espago K € preenchida com dados de codificacio tanto
de fase quanto de freqii€ncia, até que todas as linhas sejam preenchidas e a seqiiéncia esteja
terminada. Apds a localizacdo espacial dos dados de coleta e armazenamento, estes dados
estardo prontos para serem transformados em imagens. Deve-se deixar claro que o espaco K
ndo corresponde em momento algum a imagem. Desta forma, a linha superior do espago K

ndo corresponde a primeira linha de pixels da imagem [28].

A transformacao € feita a partir da transformada de Fourier bidimensional da matriz de
dados da imagem. Pode-se observar a seguir na Figura 3.11 o efeito da transformada de

Fourier sobre o sinal de imagem obtido.

2DFT

Espaco-k

Figura 3.11: Geragdo da imagem a partir do espago K.
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3.10. SEQUENCIAS DE PULSO EM ESPIRAL

As imagens utilizadas no presente estudo foram geradas utilizando aquisi¢ées em
espiral com o objetivo principal de reducdo do tempo total de aquisicdo. Posto isso, fica
evidente a necessidade de se analisarem e conceituarem aquisi¢des deste tipo realizadas em

equipamentos de ressonancia magnética.

Aquisi¢oes em espiral consistem em utilizar os gradientes Gy e Gy oscilatorios, de
forma que a trajetéria ao longo do espaco K se dé em forma de curvas espirais (Figura 3.12),
ao invés de linhas como ocorria na seqiiéncia 2DFT. Desse modo, € possivel realizar
aquisicdes mais rapidas que as adquiridas através da 2DFT, pois esse método possibilita a
varredura de ky e ky simultaneamente, até mesmo com uma tnica excita¢do, ndo sendo preciso

realizar-se varios phase-encodes [31].
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Figura 3.12: Seqiiéncia de pulso em aquisi¢des em espiral

Em contrapartida, esta é uma técnica mais sensivel aos efeitos de off-resonance, que
sao causados por pequenos desvios da freqiiéncia de precessdo esperada, devido
principalmente a blindagem eletrdnica, como observado em moléculas de gordura, e a
diferentes susceptibilidades magnéticas apresentadas pelos diversos tecidos e 6rgdos. Este
ultimo evento € também responsavel por perda de sinal. Outra possivel causa do efeito de off-
resonance sao as imperfeicdes ou nio-linearidades apresentadas pelo campo eletromagnético
gerado pelo magneto e gradientes. Finalmente, o surgimento das chamadas eddy currents
constituem mais uma causa do aparecimento de efeitos de off-resonance. Eddy currents

surgem em estruturas condutoras nos aparelhos de ressonancia quando sdo realizadas
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mudancas na amplitude do campo magnético aplicado, isto é, quando os gradientes sio

ligados e desligados. O decaimento dessas correntes provoca efeitos de off-resonance.

Nos casos em que se precisa adquirir imagens em tempo real, € necessério adquirir
toda a imagem em apenas 50 a 200 ms, o que significa que € preciso reduzir o tempo de
aquisi¢do a alguns poucos TR’s. Neste caso, aquisicdes em espiral oferecem a vantagem de
permitir adquirir uma imagem completa em apenas um ou poucos TR’s, enquanto a técnica
2DFT exigiria dezenas de TR’s. No entanto, independente da trajetdria utilizada, a restri¢do

do tempo de aquisicdo compromete a resolucdo espacial do exame.

A aquisi¢do das imagens utilizadas neste trabalho foram realizadas utilizando apenas 8
TR’s, totalizando 56 ms de aquisicdo, e apresentaram, devido a este motivo, uma resolugdo
espacial reduzida. Para que fosse possivel contornar esta limitagdo, seria necessaria a
utilizacdo de um nimero maior de interlaces de espirais e, conseqiientemente, um maior
periodo de aquisicdo, impossibilitando assim a aquisicio em tempo real, que é importante
para que se possa medir o volume sistélico correspondente a cada batimento cardiaco. Além
disso, devido ao uso de trajetdrias espirais, as imagens apresentam artefatos de off-resonance
(borramento) e também de sobreposicdo (“aliasing”). Estes tltimos se apresentam na forma

de pequenos “tornados” que se sobrepdem a imagem.
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4. PROCESSAMENTO DIGITAL DE IMAGENS

Este capitulo tem como objetivo familiarizar o leitor com alguns conceitos, termos e
padrdes bdsicos utilizados na drea de processamento de imagens. Com esse intuito, ele se
inicia fornecendo uma descri¢do dos principios bésicos envolvidos na aquisi¢do de imagens e
suas aplicacdes na area da medicina. Em seguida, apresenta os métodos e as técnicas de

processamento de imagens mais comuns.

O presente capitulo expde uma descricio sobre os detalhes dos métodos de

segmentagdo utilizados no desenvolvimento deste projeto.

4.1. IMAGENS DIGITAIS

Com a disponibilizacdo de imagens digitais - geradas por ressonincia magnética,
tomografias computadorizadas e ultra-sonografia - a pesquisa sobre processamento de
imagens médicas cresceu exponencialmente. As aplicacdes das imagens processadas sdo
indimeras, abrangendo desde o auxilio ao diagndstico médico até sua utilizacdo em sistemas de

arquivamento e transmissdo de imagens por meio de redes de comunicacdo [1].

Um computador trabalha com ndmeros discretos, ndo podendo assim representar
diretamente fungdes. Desta forma, para que o computador possa operar com imagens, elas
precisam primeiramente ser convertidas para dados numéricos discretos. Para fazer a
conversdo, a imagem € subdividida em uma grade. Essa grade é chamada de "imagem matriz"
e cada elemento da matriz € chamado de pixel (picture element). Cada pixel carrega a

informag@o sobre a sua posicdo espacial e sobre o nivel de cinza associado a essa func¢do.

Desta forma, a imagem é amostrada espacialmente e a amplitude de cada elemento é
quantizada em um ndmero finito de niveis de cinza. Cada pixel é representado por f{x, y), onde
f € a intensidade do pixel e (x, y) define a posi¢do espacial do pixel/ ao longo do eixo

Cartesiano, cuja origem € definida no primeiro pixel do canto superior esquerdo da imagem.

A quantidade de linhas e colunas da matriz é representada por MxN, respectivamente.
A quantidade total de pixels na imagem é dada por M.N (quantidade de linhas vezes
quantidade de colunas). A Figura 4.1 ilustra o formato de uma imagem digital. A esquerda

estd a imagem, de uma matriz 4x4. A direita, os valores numéricos correspondentes aos varios
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niveis de cinza de cada célula dessa matriz. Observe que o nivel 255 representa o branco, e

quanto mais préximo de zero (preto) é o valor do pixel, mais escura fica a imagem [37].

¥
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Figura 4.1 - Ilustracdo esquemadtica de uma imagem digital [37].

4.2. IMAGENS MEDICAS

O imageamento clinico pode ser realizado através de métodos invasivos e ndo
invasivos. Os métodos invasivos caracterizam-se pela introdu¢do de um liquido ou
instrumento no interior do corpo humano. Nesta categoria incluem-se as angiografias e as
imagens de medicina nuclear, como tomografia. Os métodos ndo invasivos englobam os raios
X simples, a RMN (ressonancia magnética nuclear), a tomografia computadorizada de raio-X

e a ultra-sonografia, por exemplo [38].

No caso de imagens médicas, o nivel de cinza traduz certas propriedades do 6rgéo na
imagem. Com a ressonancia magnética sdo geradas imagens representando cortes finos de
qualquer parte do corpo, de qualquer angulo, de forma ndo. Nas imagens de RMN
especificamente, os tecidos aparecem na imagem com diferentes niveis de iluminagdo. Os
tecidos que sdo ricos em 4gua sdo bastante brilhosos, tecidos com pouca dgua s@o escuros. Os
0ss0s quase nao sao vistos enquanto tecidos como os miusculos, ligamentos, tenddes e 6rgaos
podem ser reconhecidos claramente em tons de cinza, sem contar que grandes volumes de

sangue podem ser facilmente detectados por sua alta concentracdo de dgua.

A imagem por ressonancia magnética fundamenta-se, no dominio médico, na medida
do magnetismo nuclear das substincias que compdem os tecidos bioldgicos. Esta técnica de
investigacdo originou-se de um fendmeno fisico descoberto em 1946, chamado de ressonéancia
magnética nuclear (RMN), empregada inicialmente nos estudos da quimica e da bioquimica

gracas a espectroscopia.
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As imagens por ressonancia magnética foram introduzidas nos anos 80 em rotinas
clinicas, e amplamente utilizadas para a obten¢@o de imagens clinicas anatdmicas devido a sua

alta resolucdo espacial e a 6tima capacidade de contraste em tecidos moles.

Atualmente, a ressonincia magnética encontra-se como uma das ferramentas mais
poderosas para a geracdo de imagens médicas, possuindo uma série de vantagens sobre outras
técnicas visto que € possivel a visualizacdo de estruturas anatdmicas com alta relagcdo sinal-
ruido sem necessidade de exposicdo a radiacdo. Contudo, existe uma caracteristica que pode
ser considerada problemdtica nas imagens de RMN, a variacdo temporal do nivel de ruido.

Segundo [38] e [39], as distor¢des em imagens médicas podem ser dividas em duas

categorias:
i Devido a fatores fisicos dos dispositivos e equipamentos de imagem,
incluindo as limitagdes da reconstru¢do matemdtica das imagens.
ii Devido as caracteristicas anatdmicas-bioldgicas dos pacientes.

Em ressonancia, existem duas formas de se adquirir dados dindmicos (videos): CINE e

tempo-real.

Aquisi¢des CINE sao sincronizadas usando o sinal de eletrocardiograma (ECG) ou um
pletismégrafo. A cada batimento cardiaco adquire-se uma pequena fracio dos dados para cada
um dos quadros temporais. No final da aquisicdo juntam-se os dados de cada batimento para
formar um conjunto completo de dados para cada quadro temporal. Por isso, o video
resultante cobre apenas um ciclo cardiaco, mas na verdade reflete dados adquiridos durante
vérios ciclos cardiacos (para isso, supde-se que o ciclo cardiaco é razoavelmente periédico). A
vantagem das aquisicdes CINE € que possibilita adquirir imagens com alta resolucg@o, ja que

pode-se segmentar a aquisicdo em dezenas de batimentos cardiacos.

J4 a aquisicdo em tempo-real consiste em adquirir uma imagem completa no menor
tempo possivel (50-200 ms). A aquisicdo é feita ininterruptamente e de forma assincrona com
o ciclo cardiaco. Cada quadro temporal € adquirido por completo, para sé entdo iniciar-se a
aquisi¢do do préximo. A aquisicdo de cada quadro temporal leva apenas uma pequena fragdo
do ciclo cardiaco. Isso possibilita fazer videos de vérios ciclos cardiacos consecutivos, ao
invés de apenas um ciclo cardiaco "médio" como é obtido com a técnica CINE. Por outro
lado, como a imagem tem que ser adquirida por completo em poucos milissegundos, a

resoluc@o dessa técnica normalmente € mais baixa. Além disso, faz-se necessério o uso de
42



técnicas de aquisicdo rdpidas, como as trajetorias em espiral. Tal trajetéria tem a desvantagem

de apresentar mais artefatos de aliasing e off-resonance do que a trajetéria 2DF'T.

4.3. CLASSIFICACAO DOS METODOS DE PROCESSAMENTO

Doengas em 6rgdos complexos como o coragdo requerem ferramentas de andlise
adequadas para o diagnéstico, a terapia e o acompanhamento do paciente, fazendo com que a
aplicagdo de processamento de imagens em exames médicos seja cada vez mais utilizada.
Com o avango e conseqiiente popularizacdo dos exames médicos baseados na obtengdo e

andlise de imagens, surgem cada vez mais métodos de processamentos [40].

Com isso, a classificacdo dos métodos de segmentacdo passa a se tornar uma tarefa
dificil de ser realizada, pois os métodos propostos geralmente constituem-se de um conjunto
de técnicas e cada um destes métodos pode ser classificado de uma forma diferente,
dependendo do tipo de classificagio ou da caracteristica analisada para realizar a

classificagao.

Pode-se apontar duas caracteristicas importantes que devem ser levadas em conta na
andlise de métodos de segmentacdo de imagens. Primeiramente, os métodos existentes podem
ser classificados, de uma forma geral, ndo quanto a forma como realizam a deteccdo dos
pardmetros em si, mas em relacdo ao nivel de intervengdo do usudrio nessa detecg¢do. Assim,
eles podem ser classificados como manuais, semi-autométicos e automaticos. Uma segunda
caracteristica € que os métodos geralmente obedecem a um modelo geral de um algoritmo de
processamento e segmentacdo de imagens, € € composto por trés etapas: pré-processamento,

extragc@o de parametros e classificacdo/pds-processamento [41].

Nos métodos manuais, toda a segmentacdo € realizada manualmente pelo operador do
programa. Os métodos deste tipo normalmente operam apenas na obtengdo dos pardmetros,
que sdo extraidos desta segmentagdo manual. Métodos manuais foram os primeiros propostos
e datam da década de 70. Porém, por terem como caracteristica um grande grau de
subjetividade intra e inter-observador, e com o avanco das técnicas de processamento de

imagens, eles perderam espaco para os métodos semi-automaticos e automaticos.

Os métodos semi-automdticos contam com a interacio do operador durante a

segmentacdo. Esta interacdo pode ser realizada de varias formas e depende da natureza do
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método de segmentacdo. Por exemplo, o usudrio pode delimitar uma regido para que o
programa realize a segmentacio; um limiar 6timo para segmentacio pode ser informado pelo
operador; ou pontos especificos para auxiliar na segmentagdo. Independente da forma da
interacdo do operador, todas as interagdes possuem um grau de subjetividade, tanto intra-
observador quanto inter-observador. Este grau de subjetividade varia de método para método,

e € dependente do tipo de interacdo exigida pelo algoritmo.

A categoria de métodos automaticos € a que recebe mais aten¢do ultimamente. Ela tem
como um dos seus objetivos a minimizacio do grau de subjetividade na extracdo dos
pardmetros das imagens, ou seja, quanto menor for a interagdo e participacdo do operador no
processo de segmentagdo e extracio destes parametros, melhor serd o algoritmo no sentido de
alcancar este objetivo. Além da minimizacdo da subjetividade, os métodos automadticos sdo
normalmente mais dgeis na detec¢do e muitas vezes eliminam rotinas tediosas resultantes da

interag¢@o do operador com o programa de segmentagédo [13].

O desenvolvimento de um método automatico de reconstrug¢ao das fungdes cardiacas é
um trabalho bastante laborioso. Mesmo que as imagens de RMN permita uma alta razo sinal-
ruido em comparagdo com técnicas ndo radiantes como ultra-sonografia, complicacdes
surgem por distirbios no fluxo sanguineo, respiracdo e outras funcdes cardiacas naturais.
Adicionando a presenga de ruido e artefatos na reconstrucdo da imagem, a estrutura cardiaca

ndo € representada perfeitamente [42].

A literatura especializada, em geral, considera a segmentacdo automadtica uma das
tarefas mais dificeis no processamento de imagens digitais. Um algoritmo de segmentacdo
robusto favorece a solu¢do bem sucedida de um problema de imageamento. Por outro lado,
algoritmos de segmentagdo fracos ou com vicios de programacio podem levar a erros nos

processos de segmentacdo, representacdo, reconhecimento e interpretacdo [43].

4.4. ESTRUTURA GERAL DOS METODOS DE SEGMENTACAO

Apds a aquisicdo das imagens médicas, segue o processamento para realce,
segmentacdo e reconhecimento de suas estruturas, procedimentos estes que auxiliam
especialistas no diagndstico médico. O interesse em métodos de processamento de imagens

digitais decorre de duas dreas principais de aplicacdo: melhoria de informag¢ado visual para a
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interpretacdo humana e o processamento de dados de cenas para percep¢ao automaética através

de maquinas [2].

Existem vérios métodos de segmentacdo propostos. Contudo, ndo existe um método
universal, ou seja, um método de segmentacdo unico para todos os tipos de imagem. A

selecdo de uma técnica apropriada depende do tipo de imagem e da area de aplicacio.

Entre as dreas de pesquisa em imagens médicas, se destaca a segmentagdo de 6rgaos e
estruturas cardiacas pela presenca intensa e dinamica desta técnica na atualidade. Segmentar
significa fracionar ou dividir um objeto em vdrias partes. Em processamento de imagens,
segmentacdo é definida como um método computacional que divide uma imagem de entrada
em partes ou objetos constituintes, usando atributos como forma, textura, cor € movimento,

entre outros [2].

Assim, através da segmentacdo € possivel identificar em uma imagem regides cujas
propriedades sdo semelhantes, seguindo critérios estabelecidos. As imagens segmentadas sio
mais faceis de trabalhar, porque elas sdo versdes simplificadas das originais que preservam as
caracteristicas principais. Além disso, através das imagens segmentadas é possivel obter

medidas automaticas como distancias, areas € volumes.

Mesmo com toda a diversidade existente entre os varios métodos de segmentacio,
pode-se notar um modelo geral que representa a estrutura de um sistema de visdo
computacional utilizado em processos de segmentacdo de imagens. Segundo este modelo, a
primeira etapa de um sistema para segmentacio é o pré-processamento da imagem. Nesta
etapa, a imagem & preparada para a extragcdo efetiva da borda. Normalmente, sdo aplicadas
técnicas com o objetivo de realcar os elementos utilizados na deteccdo da borda. Tais técnicas
incluem a aplicag@o de filtros - tanto espaciais quanto temporais; aumento da imagem através

de interpolagdo; padronizagdo e realce de pixels e de regides especificas na imagem [41].

O primeiro passo apds a obtencdo da imagem digital é o pré-processamento da
imagem. A fungdo chave do pré-processamento € melhorar a imagem de forma a aumentar as
chances de sucesso dos processos seguintes. Tipicamente, as técnicas que envolvem o pré-
processamento sdo: realce de contraste, aumento do tamanho da imagem através de
interpolagdo, reducgdo de ruido e isolamento de regides cuja textura indique a probabilidade de
informag@o alfanumérica [2]. O pré-processamento destina-se a uma simplificacdo das
imagens, reduzindo o ruido existente nestas, buscando assim facilitar a segmentagao.
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Gonzalez [2] apresenta o fluxograma da Figura 4.2 como passos fundamentais no

processamento de imagens.

Representagio e
descrigio

Resultads
Dominio .
do Base de Conhacimento Recenheciments ¢
Froblema interpretagas {

Aquizsiglo de imagens

Sagmentagdo

||

Pré-processamento

Figura 4.2 - Fluxograma para o processamento de imagens.

Na etapa de segmentagdo, a extracdo de parametros € realizada através de técnicas
classicas de processamento de imagem. O objetivo € extrair parimetros espaciais ou

temporais, que caracterizem a borda do objeto.

No dominio espacial, sdo utilizadas técnicas para extracdo de pardmetros como
aplicacdo do gradiente, aplicacdo do limiar, obten¢do dos cruzamentos por zero resultante da
aplicagdo do Laplaciano e identificacio de pontos-chave na estrutura observada, como o
centro de uma regifo. As técnicas temporais podem ser utilizadas para realcar caracteristicas
dos pixels candidatos a borda, utilizando-se informacdes relativas a outros quadros (frames)

para detectar variacOes caracteristicas nestes pixels.

As diversas técnicas de segmentacdo e os operadores morfolégicos utilizados neste
trabalho foram apresentados nos trabalhos diversos como [2, 12, 13, 43]. No apéndice deste
estudo, € feita uma abordagem aos principios e operacdes bésicas de morfologia matematica

em processamento de imagens.
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5.  DESCRICAO DO METODO PROPOSTO PARA SEGMENTACAO

A qualidade da visualizacdo, manipulagdo e andlise de estruturas médicas em diversas
situacdes dependem da qualidade da segmentagdo e classificagdo dos dados. Devido a esse
fato e a dificuldade de se obter uma solugdo geral e robusta, a segmentacdo e classificacdo
continuam sendo 4reas de intensa pesquisa em processamento de imagens médicas [44, 45,

46].

O presente projeto visa a elaboracdo de um algoritmo de MatLab que seja capaz de
realizar a detec¢do automatica das bordas da artéria aorta através da segmentacido de imagens
cardiacas obtidas por meio de um equipamento de ressonincia magnética. Neste capitulo faz-
se uma abordagem descritiva sobre as técnicas e principios utilizados para se alcangar esse

objetivo.

As imagens analisadas neste projeto foram adquiridas por Carvalho et al. (2008) em
um sistema GE Signa 3T EXCITE HD com um gradiente de amplitude 40 m7/m e Slew Rate
de 150 7/m/s. Mais detalhes a respeito da seqiiéncia de pulsos utilizada para adquirir as
imagens podem ser vistos na Tabela 5.1 e na referéncia [8]. O plano de corte foi prescrito
perpendicular a aorta ascendente, posterior as bifurcacdes que alimentam as corondrias, mas
anterior as bifurcagdes que alimentam as carétidas. Na Figura 5.1 observa-se o plano de corte
adotado. A resolugdo das imagens originais é 83x83 pixels, sendo essas redimensionadas para

128x128 pixels através de interpolacdo de Fourier [8].

Tabela 5.1 - Parametros do escaneamento.

Angulo Vel(/)C}dade Campo ~ | Interlaces . Resolucdo | quadros/
. maxima .~ | Resolugdo . Leitura| TR
de flip . de visdo de espiral Temporal seg
medida
10° 200 cm/s | 25~6 cm 3 mm 4 4ms | 7ms 56 ms 18 fps

**Dados de Carvalho, J. L. A., Carvalho, H. S., Nayak, K. S. (2008). Assessment of stroke volume variability using real-
time spiral phase contrast, 16™ Scientific Meeting, International Society for Magnetic Resonance in Medicine, p. 383.
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Figura 5.1 — Projecéo do corte realizado perpendicularmente a aorta ascendente.

Durante a aquisi¢io das imagens de ressondncia magnética analisadas neste projeto,
foram registrados os instantes dos batimentos cardiacos com o auxilio de um
eletrocardiograma. Assim, foi possivel separar as imagens de acordo com os ciclos cardiacos
correspondentes, além de tornar possivel a reconstrucdo do sinal de variabilidade do volume

sistélico e do sinal de variabilidade da freqiiéncia cardiaca.

Neste trabalho sdo propostos dois métodos para o processo de obtencdo da borda da

artéria aorta, que sao:

. Método de segmentacdo da aorta ascendente com deteccdo e rejeicdo de
quadros com movimento, utilizando elementos conectados e limiarizacao.
. Meétodo de segmentacdo de imagens isoladas, utilizando crescimento de regides

e watershed.

Durante o estdgio de pré-processamento realizado em ambos os métodos foram
encontradas algumas dificuldades para a aplicacdo dos filtros e elementos morfoldgicos.
Percebeu-se que grande parte dessa dificuldade se devia a resolucdo da imagem utilizada
(128x128 pixels), considerada baixa se comparada a imagens médicas tradicionais. A baixa
resolucdo da imagem dificulta a separacdo de regides proximas e reduz a robustez dos
algoritmos empregados. Desta forma, ambos os métodos foram realizados de duas formas

diferentes:

i. Utilizando as imagens em seu tamanho original (/28x128 pixels).
ii. Utilizando as imagens ampliadas por interpolacdo bicubica para 5/2x512

pixels.
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A ampliacdo da imagem foi realizada para solucionar as dificuldades citadas no
pardgrafo anterior e como uma base para trabalhos futuros que possam vir a utilizar imagens
de maior resolucdo. Os resultados obtidos foram satisfatdrios e notou-se que as bordas
adquiridas em ambos os tipos de imagem foram muito proximos. Contudo, foi observada uma
maior robustez nos resultados com imagens ampliadas, visto que os parametros de corte e
janelamento dos filtros empregados na etapa de pré-processamento tinham menor
interferéncia na segmentacdo realizada, podendo ser menos precisos. Assim, o resultado
obtido com imagens ampliadas pode ser considerado mais robusto a pequenas variagdes das
imagens estudadas. Porém, deve-se atentar para o fato de que a imagem redimensionada sofre
uma perda de qualidade e detalhes, por isso foi necessdrio a utilizacdo de um filtro de alto-

refor¢o extra para realizar um maior realce das bordas da aorta para segmentacao.

Cada um dos métodos propostos serd detalhadamente explicado nas secdes seguintes.
Tendo como base o algoritmo utilizado para as imagens ampliadas, visto que € mais completo
e ao fim de cada método serd mostrado como foi realizada a segmentagdo das imagens com

resolugdo original e seus resultados.

51. METODO DE SEGMENTACAO DA AORTA ASCENDENTE COM
DETECCAO E REJEICAO DE QUADROS COM MOVIMENTO
UTILIZANDO ELEMENTOS CONECTADOS E LIMIARIZACAO

A primeira etapa desse método, chamado de pré-processamento, consiste em aplicar
uma seqiiéncia de operacdes para mudanca do tamanho da imagem, reducdo de ruido e
elevacdo do contraste. Na segunda etapa ocorre a segmentacdo da aorta através de
limiarizacdo e deteccdo de componentes conectados. Por ultimo, a extracdo da borda é feita
utilizando operacdes de vizinhanca. O algoritmo utilizado é mostrado na Figura 5.2. As etapas

e as técnicas utilizadas no método de segmentacio serdo explicadas nas se¢des deste capitulo.
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Imagem

Estédgio de pré-processamento:
*Minimizag¢do de ruido através da média dos
quadros
e Ampliacdo da imagem
*Minimizag¢ao de ruido através de correcdo gamma
* Aumento de contraste
* Fechamento morfolégico

\_ J

Estdgio de segmentacio:

*Segmentacio por limiarizacdo e deteccdo de
componentes conectados

Extragc@o do Contorno:
*Operagdes de vizinhanga

Resultado

Figura 5.2 — Diagrama de blocos do algoritmo de segmentagio com detec¢io

e rejeicdo de quadros com movimento.

5.1.1. ETAPA DE PRE-PROCESSAMENTO

Como ocorre em diversas situacdes onde é aplicado um método de processamento de
imagens para extracdo de parametros de interesse, € necessdrio primeiro realizar um pré-
processamento. Esse pré-processamento tem como objetivo preparar a imagem para facilitar a

extracdo dos parametros.

As imagens utilizadas neste trabalho foram adquiridas de forma rdpida (em tempo
real), deixando-as com uma qualidade que pode ser considerada baixa para exames RMN.
Assim a etapa de pré-processamento torna-se indispensdvel para uma adequada extracdo de

contornos.

O estagio de pré-processamento foi constituido das seguintes etapas:

e Reducio de ruido através da média de quadros.

* Ampliacdo da imagem.
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e Reducio de ruido pela correcdo gamma.
¢ Aumento de contraste.

e Fechamento morfolégico.

No primeiro passo do pré-processamento foi realizada a minimizagao de ruido através

do célculo da média dos quadros com menor movimento.

5.1.1.1.LREDUCAO DE RUIDO ATRAVES DA MEDIA DE QUADROS DE UM
MESMO CICLO CARDIACO

Virias técnicas diferentes sdo utilizadas, como aplicar a média dos pixels entre
quadros adjacentes no mesmo ciclo cardiaco (utilizando o quadro anterior e o quadro seguinte
ao quadro atual) ou entre quadros correspondentes ao mesmo instante do ciclo cardiaco, mas
de ciclos diferentes. Para isso, os quadros devem ser obtidos de forma sincronizada, o que
normalmente € realizado com o auxilio do eletrocardiograma, de forma a garantir que os
quadros em ciclos diferentes correspondam, de forma mais proxima possivel, a0 mesmo ponto

no ciclo cardiaco.

Para dar inicio a essa primeira etapa do método proposto, foi realizado um
agrupamento dos quadros referentes a cada ciclo cardiaco, para entdo serem selecionados os
quadros para eliminacdo dentro de cada ciclo. Essa separacdo das imagens referentes a cada
ciclo foi realizada j4 durante o processo de obtencdo das imagens, com a ajuda de um
eletrocardiograma. A medida que as imagens eram obtidas, a cada curva R do

eletrocardiograma se considerava um novo ciclo cardiaco.

Com o objetivo de calcular o movimento da aorta entre quadros consecutivos foi
desenvolvido um estudo do movimento relativo entre eles. Esse processo foi realizado de
forma que para cada conjunto de quatro quadros consecutivos a estimagdo de movimento ¢é
calculada entre o segundo e o primeiro quadro, em seguida entre o terceiro e o segundo
quadro, e assim por diante. Esses quadros consecutivos podem ser selecionados
aleatoriamente dentro de um mesmo ciclo cardiaco, bastando-se escolher o quadro inicial. Foi
verificado que usualmente as melhores imagens para segmentagdo de cada ciclo estdo entre o
terceiro e o décimo quadro. Uma seqiiéncia de quadros selecionados para o estudo de

movimento é mostrado na Figura 5.3.
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Figura 5.3 - Sele¢do de quadros de um mesmo ciclo para andlise de movimento.

Tendo os quadros selecionados, calcula-se o fluxo éptico (optical flow) [12] desses
quatro quadros consecutivos com o objetivo de encontrar os movimentos resultantes que
ocorrem entre pelo menos dois quadros. O fluxo Optico é montado com os vetores de
movimento obtidos por essa estimacdo. Na Figura 5.4 é possivel observar um exemplo de

fluxo 6ptico obtido.

Estimagéo do fluxo dptico entre gquadros consecutivos
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Figura 5.4 - Estimacao do fluxo dptico entre quadros consecutivos.
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Entdo, ap0s ter feito a detecgdo de movimento, o objetivo agora é encontrar os quadros
com maior movimento e elimind-los para prevenir a degradacdo na imagem média final. Para
isso, primeiro calculou-se 0 médulo de cada vetor resultante de movimento e em seguida foi
executada a soma absoluta de todos os mddulos encontrados. Um unico valor para cada fluxo
optico foi gerado e utilizado no processo de eliminagdo [12]. Assim, foram removidos os dois
quadros que apresentaram maior movimento e foi realizada a média dos dois quadros

restantes. Dessa forma, cada ciclo € representado pelo quadro médio.

A regido de alta intensidade (clara) mais ao centro da imagem corresponde a aorta, que
se encontra ligeiramente envolvida em uma regido de menor intensidade (escura),
correspondente a parede da aorta. A Figura 5.5 apresenta o resultado obtido apés a etapa de
reducdo de ruido através de médias, onde se pode observar que a imagem resultante sofreu o
processo de suavizacdo sem perda de defini¢do da borda. Além disso, devido a grande
diferencga nos tons de cinza da aorta e do restante da imagem, a média das imagens possibilita

um realce da regido da aorta em relacdo ao resto da imagem.

a)

Imagem resultante

—

L

b)
Figura 5.5 — Imagens ap6s redugdo de ruidos. (a) Imagens com menor movimento.

(b) Imagem resultante da média dos quadros com menor movimento
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5.1.1.2.AMPLIACAO DA IMAGEM ATRAVES DE INTERPOLACAO BICUBICA

Em seguida a esta etapa de eliminagcdo de ruido através da média das imagens, foi
realizada a ampliacdo da mesma através do método de interpolacdo bicibica. Maiores detalhes

sobre este métodos estdo mostrados no Apéndice.

O resultado obtido através dessa interpolag@o pode ser verificado na Figura 5.6.

Irmagem Resultante Ampliada

-

Figura 5.6 - Imagem resultante da média dos quadros nio eliminados interpolada (572x512 pixels).

5.1.1.3.AGUCAMENTO DA BORDA DA ARTERIA AORTA

Apds a primeira etapa de eliminacdo do ruido e a ampliagdo da imagem, foram
aplicados filtros de agucamento para evidenciar a forma do objeto a ser detectado, no caso

presente, a borda da artéria aorta.

Devido ao baixo contraste em algumas regides, a borda aorta pode ndo ser totalmente
detectada visualmente nessas regides. Em imagens de ressonancia magnética, por exemplo,
com 256 niveis de cinza, a diferenca de intensidade entre o sangue e a parede do ventriculo é
da ordem de apenas 7-10 niveis em imagens de boa qualidade e 3-5 niveis na maioria das

imagens [47].

54



O ruido na imagem pode, assim, ter a mesma amplitude do contraste da borda,
dificultando a localizacdo e segmentacio da area de interesse. O problema de ruido é
particularmente grave em imagens pequenas, pois pode juntar partes que deveriam ser

separadas na segmentacao.

A etapa seguinte constitui-se de um processo continuo de melhora do contraste das
imagens visando realgar a cavidade da artéria aorta em relacdo ao resto da imagem. Para isso

foi aplicado filtro que visa eliminar o ruido presente na imagem e evidenciar a borda da aorta.

A primeira ferramenta usada para realce de contraste e alta redugdo de ruidos foi uma
técnica simples, chamada correcdo gamma, utilizada para acentuar os contornos das imagens.
Essa técnica consiste na aplicagdo de uma transformacéo linear para modificar os valores dos
niveis de cinza da imagem original. Esse artificio € utilizado para corrigir o contraste de
imagens que se apresentem muito escuras ou borradas. Na Figura 5.7 sio mostradas

representacdes do efeito da correcdo gamma com este sendo maior, menor ou igual a 1 (um).

gy} y<d gix.y) y=1 gty oyl
top 4 topd topl
bottom bottom bottomn]
low  lugh Ax,») low hagh fix,») lotw I ch fix,»)

Figura 5.7 - Diferentes padrdes de correcdo gamma.

Sendo f(x,y) aimagem de entrada e g(x,y) a imagem de saida.

Nota-se que para y < 1 os niveis de cinza entre os pontos de corte (top - superior e
bottom - inferior) tem um leve ganho. Para y > 1 aconteceria uma leve queda nos niveis de
cinza dentro dos pontos de corte. Ambos 0s casos ndo seriam interessantes no presente
trabalho, visto que no primeiro poderia ocorrer a jungdo da aorta com as regides vizinhas que
possuem um tom de cinza muito proximo e, no segundo caso, perder-se-iam muitos detalhes
referentes a borda. Sendo assim, utilizou-se um gamma igual a 1 (y = 1), de forma que os
pixels dentro do intervalo de corte selecionado ndo apresentaram modificacdes em seus niveis

de cinza entre si.

55



Os valores dos limiares podem ser encontrados por meio da fun¢do densidade de
probabilidade acumulada (FDA), que pode ser encontrada por meio do histograma de cada
imagem (Figura 5.8). Os valores de limiar a serem utilizados nessa etapa foram estipulados
através de uma andlise da imagem e do seu histograma. Para andlise diretamente da imagem
foi utilizada uma ferramenta do MatLab chamada Imtool. Através desta foi possivel analisar o
valor de cinza de cada pixel da imagem (Figura 5.9), podendo-se assim determinar a faixa de
nivel de cinza do ruido e a faixa que ndo deveria ser alterada referente a area preferencial da
borda. Em seguida, o histograma foi analisado para ver a interferéncia destes cortes na
imagem. Com isso, o nivel corte de cinza inferior (low) estabelecido foi 60 e o superior (high)
230, lembrando que os niveis de cinza dos pixels variam de O a 255. Esses niveis foram

levados para zero (bottom) e 250 (top).

N® de Pixels Histograma da Imagem Resultante

T T T T T

‘|| AT L)

Mivel de Cinza
i 1

0 50 100 150 200 220

Figura 5.8 — Histograma da imagem média.
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Figura 5.9 — Andlise pixel a pixel realizada na ferramenta Imtool do Matlab.

Observa-se na Figura 5.10 o efeito da corre¢do gamma aplicada as imagens em estudo.
Comparando-se com a imagem original (Figura 5.6), percebe-se claramente uma grande
reducdo no ruido com a manutencdo dos niveis de cinza dentro dos cortes determinados e um

ligeiro incremento do brilho na regido da aorta a ser segmentada.

Iragern com Corregdn Gamma

Figura 5.10 - Imagem apés reducdo de ruidos (corregdo gammay).

Um histograma das imagens apds a correcdo gamma aplicada é mostrado a seguir na
Figura 5.11. Comparando-se esse histograma com o apresenta na Figura 8.8 (imagem

original) Pode-se reparar como a grande quantidade dos pixels de baixa amplitude (escuros)
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foram levados a zero, reduzindo-se o ruido que era formado basicamente por pixels de baixa
amplitude. Nota-se ainda como os valores intermediarios e de grande amplitude foram

praticamente inalterados, mantendo a qualidade da drea que se deseja segmentar.

H*® de Pixels
Histograma da Imagem com Comecdo Gamma
G000 T . T .

5000 ¢ .

4000 F -

3000 .

2000 .

1000 F

Mivel de Citiza
i

0 50 100 150 200 250

Figura 5.11 - Histograma da imagem média apds correcdo gamma.

O préximo passo do ajuste de contraste foi a aplicagdo de um filtro de alto-reforco
para realcar a diferenca de intensidade entre a aorta e a as paredes ao seu redor. O resultado do
processo de filtragem (convolu¢do no dominio espacial) € adicionado a imagem original.
Logo, mediante a utilizacdo de um filtro passa-alta, é possivel refor¢ar as componentes de

altas freqiiéncias que dizem respeito a regido da aorta, segundo a equacao.

g(x.y) = flxy)+a[hxy) = f(x.y)] [5.1]
onde:
® g(x,y) € a funcdo bidimensional resultante da aplicacdo do filtro de alto-
reforco;
® fix,y) é a funcdo bidimensional original;
® Ji(x,y) € aresposta ao impulso que define o filtro passa-altas, dada por
h(x,¥) = Xumo Lo=o0 b d[x — u]8[y — v], sendo [5.2]
» ue v ascoordenadas da matriz b;

> b(y)€ a matriz de coeficientes da méscara;

® o é um escalar (os melhores resultados foram obtidos com a igual a 1).
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O filtro de alto-reforco implementado utilizou um filtro passa-altas do tipo FIR. Com a
aplicacdo desse filtro foi possivel atenuar as componentes de baixa freqii€ncia da
transformada de Fourier do sinal da imagem realcando as bordas e detalhes da imagem
cardiaca, os quais sdo caracterizados por apresentarem componentes de alta freqiiéncia. Na
Figura 5.12 seguinte percebe-se o efeito da aplicacdo do filtro nas imagens cardiacas,

mostrando a imagem filtrada e sua correspondente soma com a original.

Resulado do fitro FIR FiRra de ahe-refargo (FIR)

a) b)
Figura 5.12 - Filtragem de auto-refor¢o. (a) Resposta da convolugao do filtro FIR com a imagem da Figura 5.10.

(b) Resultado da soma da convolugdo com a imagem original.

Uma limitag¢do do filtro FIR consiste no fato de que, ao realcar componentes de alta
freqii€ncia, ele também realca ruidos presentes na imagem. Esse fato pode ser observado na

Figura 5.12-(b) ao se verificar uma espécie de mancha em volta das regides de alta freqii€ncia.

Essa espécie de borramento da imagem foi o fator limitante para a aplicagdo de outras
etapas de pré-processamento nas imagens de resolucdo mais baixa (/128x/28). Ao se utilizar
mais um filtro de alto-refor¢o para realcar ainda mais as bordas, essa mancha gerada acabava
por se fundir com a regido da aorta, ndo possibilitando a correta segmentacdo da regido.
Contudo, nas imagens ampliadas ndo s6 foi possivel a utilizacdo de mais uma etapa de pré-
processamento como isso se tornou necessdario para melhorar segmentacdo e tornd-la mais

robusta.

O procedimento seguinte da etapa de pré processamento utilizado nas imagens de

512x512 foi a aplicagdo de um filtro do tipo LoG (Laplaciano do Gaussiano) na imagem.
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Dentro de vérios operadores derivativos de segunda ordem, o LoG tem sido um dos mais

utilizados, especialmente em deteccio de bordas [48].

O Laplaciano, derivada de segunda ordem, realca as bordas enquanto que o Gaussiano
suaviza o ruido. Desse modo, foi possivel determinar as fronteiras entre os objetos
componentes da imagem. Uma limitacdo observada pela aplicacdo do filtro LoG foi que ap6s
sua aplicacgdo as fronteiras obtidas foram duplicadas, ou seja, as bordas passaram a apresentar
limites externos e internos. Essa duplicagdo ocasionou a fusio da regido da aorta com as areas
ao redor nas imagens originais (/28x/28). Assim, esta etapa nao foi aplicada nestas imagens,

mas apenas nas imagens 5712x512.

Esse resultado era de certa forma esperado, ji que a derivada de segunda ordem do
sinal detecta variagGes positivas e negativas presentes na borda. O resultado da aplicagdo do

filtro pode ser visualizado na Figura 5.13.

Resullado do it LoG Filtry de ako-riforgo (LoG)

a) b)
Figura 5.13 - Resultado da aplicagdo do filtro de alto-refor¢o do tipo LoG em imagens 512x512.
a) Filtragem LoG. b) Resultado da aplicag@o do filtro LoG.

Como qualquer filtro de alto-refor¢o, o filtro de alto-refor¢o utilizando um passa-alta

do tipo LoG pode ser representado pela seguinte equacgao:
g(x.y)=f(x.y)+ f-LoG(f(x,y)) [5.3]

onde:
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e g(x,y) € a funcdo bidimensional resultante da aplicacdo do filtro de alto-
reforco;

¢ f{x,y) é a funcdo bidimensional original;

e LoG(x,y) é a funcdo bidimensional resultante da aplicacdo do passa-alta;

® [ é um escalar (os melhores resultados foram obtidos com [ igual a 1).

A funcdo de transferéncia de um filtro LoG é dada por:

2 _2 2
V2h(r) = (%}exp—( - j [5.4]

20

onde:

o r=.x*+ y2 : [5.5]

e O ¢é o desvio padrao.

No apéndice € apresentada uma descri¢do dos efeitos da aplicagdo de cada filtro
separadamente, o estabelecimento dos parametros de cada um, bem como os principios

envolvidos em cada tipo de filtro aplicado.

Ha outros fatores que dificultam o processo de segmentacio neste tipo de aplicagdo. A
intensidade em cada pixel nas imagens nao depende apenas do tipo de tecido, mas também da
velocidade do sangue que flui na regido, um fator que contribui para que haja diferencas de
intensidade em uma mesma estrutura. E comum também a existéncia de diferentes estruturas
descritas por pixels de intensidades muito semelhantes. As imagens podem ainda conter
interferéncias causadas pela movimentacdo do paciente no momento da aquisi¢do do exame,

muitas vezes ocorrendo também ruidos decorrentes do processo de aquisi¢ao [49].

Com o objetivo de eliminar o maximo de ruido ainda existente e deixar a imagem o
mais uniforme possivel, com maior diferenca entre os niveis de cinza das diferentes regides,
fez-se necessdrio a aplicacdo do fechamento morfolégico em escala de cinza que estd
detalhado no Apéndice A.1.4. Assim, um elemento estruturante em formato diamante
(losango) foi selecionado. Seu raio foi escolhido de forma que fosse pequeno o bastante para
manter os detalhes do contorno da aorta e grande o suficiente para deixar a imagem mais

uniforme, como apresenta a Figura 5.14. Este processo € importante para realizar uma

adequada limiariza¢do no préximo estéagio.
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Fecharmento Morfoldgico em escala de cnza

Figura 5.14 - Fechamento morfoldgico em escala de cinza.

5.1.2. ESTAGIO DE SEGMENTACAO

O principal objetivo do método de segmentacio € particionar a imagem em regides ou
subconjuntos homogéneos. Esta tarefa se torna mais fécil quando a imagem é pré-processada

por técnicas de realce.

Como visto anteriormente, existem vdrias técnicas de segmentacdo presentes na
literatura. O método aqui proposto adotou um algoritmo de segmentagdo composto por duas
etapas: limiarizacdo e detec¢do de componentes conectados. Embora a limiarizacio pareca ser
uma operagdo bastante simples, a qualidade da imagem limiarizada depende da escolha do

valor de limiar (T), sendo fundamental a definicdo adequada de T.

Para a realizacdo deste cdlculo, primeiramente foi realizado o histograma da imagem
resultante do processo de fechamento morfolégico em niveis de cinza, como apresenta a

Figura 5.15.
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Figura 5.15 — Histogramas. (a) Histograma da imagem resultante do fechamento morfolégico (Figura 5.14).

(b) Histograma acumulado referente a (a).

A escolha do valor do limiar T foi realizada de tal forma que a probabilidade deste
nivel seja de 96%, ou seja, 96% dos pixels da imagem possuem nivel de cinza abaixo de T.
Este valor foi determinado de maneira experimental. Assim, pixels com intensidade maior ou

igual a este limiar recebem como intensidade o valor 1 e pixels com intensidade menor que
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este limiar recebem o valor O (zero), dividindo a imagem entre objeto (1) e fundo (0).
Aplicou-se o mesmo limiar T para todas as imagens desta pesquisa. A Figura 5.16 mostra a

imagem binarizada.

Imiagern Binanzada

Figura 5.16 - Imagem Binarizada.

O préximo passo consiste em identificar cada objeto da imagem binarizada e detectar
aquele que representa a aorta. Para isso, percorre-se a imagem pixel a pixel para encontrar os
componentes conectados e rotular cada objeto encontrado. Utilizou-se um fator de
conectividade de quatro elementos e cada componente conectado foi rotulado com um valor
inteiro distinto. Os pixels do fundo da imagem foram rotulados com o valor zero, os pixels
rotulados com o valor 1 compdem o primeiro objeto, os pixels rotulados com o valor 2
compdem o segundo objeto, e assim por diante. Apds essa rotulagcdo, cada objeto identificado
foi preenchido com uma cor diferente para melhor visualizacdo, como mostrado na Figura
5.17. O ntimero de componentes conectados variou usualmente de 5 a 12 regides durante os

testes realizados.
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Componentes Conectados com Rétulos Diferentes

Figura 5.17 - Imagem apresentando componentes conectados com rétulos diferentes.

O objetivo agora € identificar qual deles representa a aorta. Logo, a aorta foi
identificada como a maior regido situada mais préxima do centro da imagem. Foi necessdrio a
utilizacdo de dois pardmetros para se identificar a aorta em todos os testes realizados. O
primeiro pardmetro considerado foi a drea das regides obtidas, porém em alguns casos a
regido laranja (correspondente a parede peitoral) era maior que a aorta € em outros casos
menor, fazendo com que fosse necessdrio um segundo parametro de comparagdo, no caso, a
distdncia em relacdo ao centro. Utilizando-se essas duas técnicas foi possivel identificar

corretamente a regido pertencente a aorta em todas as imagens segmentadas.

Em seguida, a regido da aorta foi completamente preenchida totalmente com o valor 1
(branco), e os pixels das demais regides receberam o valor zero, para restar somente a regiao
da cavidade na imagem bindria, como mostra Figura 5.18. Esse preenchimento, além de
selecionar o objeto desejado, também preenche possiveis buracos que aparecem no interior da

drea da aorta durante o processo de segmentacao.
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Regibio da Candade Ascendenie da Aorta

Figura 5.18 - Regido da artéria aorta.

5.1.2.1.LEXTRACAO DO CONTORNO

A ultima etapa € extrair o contorno mediante operacdes de vizinhangca. Em detalhes,
esta etapa ajusta um pixel a zero se todos os seus quatro vizinhos conectados forem um (1),
deixando somente os pixels da borda. Na Figura 5.19 sdo apresentados os resultados finais
obtidos a partir da segmentacdo da artéria aorta nos dois tipos de imagem utilizada, onde

observa-se o contorno extraido sobreposto na imagem original.
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Contomo Exiraido

a)

Sobreposicao do Contorno da Aora na Imagem Original

b)

Figura 5.19 — Segmentacdo. (a) Contorno extraido. (b) Sobreposi¢do do contorno na imagem original.
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5.1.3. APLICACAO DO METODO DE SEGMENTACAO COM DETECCAO E
REJEICAO DE QUADROS UTILIZANDO AS IMAGENS ORIGINAIS
(128X128 PIXELS)

O algoritmo para segmentacdo das imagens originais (/28x/28) é basicamente o
mesmo do utilizado para as imagens ampliadas, descrito na sessdo 5.1.1. A diferenca esta
basicamente no fato de que, com as imagens originais (/28x128), algumas etapas de pré-
processamento nao foram implementadas. As etapas nao-implementadas foram: interpolacio
para ampliacdo da imagem (item 5.1.1.2) e a aplicagdo do filtro de alto-refor¢o do tipo LoG
(item 5.1.1.3). O motivo da impossibilidade da utilizacdo desse filtro nas imagens de /28x128
foi descrito detalhadamente no item 5.1.1.3, onde é relatado a utilizag¢do do filtro LoG nas

imagens de 512x512.

Os resultados obtidos para esse método, seguindo o algoritmo da Figura 5.2,

excluindo-se as etapas citadas acima podem ser visualizados na Figura 5.20.
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Imagem resultante Imagem com corregdo gamma
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& <
b

a)
Aplicagdo do filtro de auto-refargo (FIR)  Fechamento morfoldgico em escala de cinza

Imagem hinarizada Regido da cavidade da aorta
f)
Contorno extraido Sobreposican

—
<

g h)
Figura 5.20 — Resultados obtidos. (a) Imagem resultante do processo de eliminacéo de quadros descrito no item 5.1.1.

(b) Imagem ap6s reducdo de ruidos (corre¢do gamma). (c) Resultado da soma da convolugdo do filtro FIR com a imagem (a).
(d) Fechamento morfol6gico em escala de cinza. (e) Imagem binarizada. (f) Regido da aorta separada. (g) Contorno da aorta.
(h) Sobreposicdo do contorno com a imagem original.
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5.2. METODO DE SEGMENTACAO DA AORTA ASCENDENTE UTILIZANDO
IMAGENS ISOLADAS, MULTI-CRESCIMENTO DE REGIOES E WATERSHED.

Como em todo método de segmentagdo, a primeira etapa foi a de pré-processamento,
que consiste em aplicar uma seqiiéncia de operacdes para mudanca da resolu¢do da imagem,
reducdo de ruido e elevacdo do contraste. Na segunda etapa, foi realizada a segmentacdo da
aorta utilizando-se duas técnicas: o multi-crescimento de regides (multi-growing region) e a

técnica watershed. O algoritmo utilizado € mostrado na Figura 5.21.

Imagem

4 )
Estagio de pré-processamento:
* Ampliacdo da imagem
* Minimizag¢do de ruido
* Aumento de contraste
e Filtro FIR
e Filtro LoG
* Gradiente morfolégico

Estagio de Segmentacao:

* Crescimento de regides
» Watershed

Resultado

Figura 5.21 — Diagrama de blocos do algoritmo de segmentacdo com deteccio.

5.2.1. ETAPA DE PRE-PROCESSAMENTO

A etapa de pré-processamento implementada nesse método foi muito parecida com o
pré-processamento realizado no método descrito no item 5.1. Desta forma, foi proposto um

método para a detecc@o da borda da aorta sem detec¢do e rejeicdo de quadros com movimento
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(item 5.1.1.1) e sem a etapa de fechamento morfol6gico em escala de cinza descrita no final

do item 5.1.1.3, incluindo-se uma etapa de realizacdo do gradiente morfolégico da imagem.

Sendo assim, esse método foi realizado sobre cada imagem separadamente. O passo
final antes de passar para a etapa de segmentacdo foi obter o gradiente morfoldgico da
imagem. Esse gradiente cria barreiras (bordas) entre regides distintas, o que ird beneficiar a

segmentagdo.

Os resultados obtidos em cada passo da etapa de pré-processamento podem ser
observados nas Figuras 5.22 e 5.23. Para mais detalhes a respeito da ampliacdo da imagem, da
minimizacdo de ruido e da técnica de aumento de contraste aplicados o leitor deve retornar ao

item 5.1.1.
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Imagem Ampliada

T

a)

magem com coregdo de Gamma Filtro de afto-reforga (FIR)

b) ©)

Figura 5.22 — Pré-processamento. (a) Imagem original ampliada. (b) Corre¢do gamma em (a).

(c) Resultado do filtro de alto-reforgo tipo FIR.
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Filtro de alto-refomo (Lo

a) b)

Figura 5.23 — Imagem resultante da etapa de pré-processamento. (a) Resultado do filtro de alto-refor¢o do tipo LoG.

(b) Gradiente morfolégico aplicado sobre (a).

5.2.2. ESTAGIO DE SEGMENTACAO

O método proposto nesta etapa adotou a segmentagdo por multi-crescimento de
regides (multi-growing region) seguida da operagdo de watershed e foi totalmente
implementado no programa SAPPI (Sistema de Auxilio a Pesquisa em Processamento de
Imagens) desenvolvido por Freitas e Ballani (2003) [50]. Ao contririo do método de
limiarizacdo que se baseia na diferenca de intensidade de cinza entre um grupo de pixels, o
método de crescimento de regides procura a similaridade entre os pixels [1]. O processo de
procura de pixels similares inicia-se com a escolha de um pixel ou grupo de pixels como
semente. A escolha da semente pode ser manual ou automatica e o pixel semente deve fazer

parte do objeto a segmentar.

O crescimento da regido se dé, entdo, a partir de uma tnica semente e € conduzido pela
andlise dos pixels da vizinhanga que satisfagcam um critério de homogeneidade. Este método é
utilizado no multi-crescimento de regides, onde é calculado simultaneamente o crescimento
de vérias regides de acordo com a representatividade dos pixel(s) semente(s) de cada uma. A
selecdo dos pixels semente, assim como o critério de homogeneidade, sdo tarefas dificeis e

determinantes para o sucesso da segmentacao.
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Assim, esse algoritmo testa os pixels vizinhos um de cada vez e os adiciona a semente
para o crescimento da regido. Os novos pixels sdo adicionados de acordo com a similaridade
sobre o critério da uniformidade. O procedimento se repete até que nenhum pixel seja mais
adicionado. Um dos testes de uniformidade é comparar a diferenca entre a intensidade do

pixel a ser testado e o valor de intensidade média da regio.

Desta forma, o crescimento de regido depende fortemente do critério de
homogeneidade utilizado. Se escolhido de forma erronea, pode gerar fragmentacdo da regido

ou mistura de regides que ndo caracterizam o objeto de interesse [S1].

Outro problema do método de crescimento de regido € que se o processo for
inicializado em pontos distintos pode levar a distintos crescimentos de regides. A vantagem
do método estd no fato de ser capaz de segmentar corretamente regides que t€ém a mesma

propriedade e estdo espacialmente separadas, além de gerar regides conectadas [1].

O objeto € representado por todos os pixels aceitos durante o procedimento de
crescimento de regido. A escolha dos pixels semente e dos critérios de homogeneidade
utilizados estdo vinculados ao programa SAPPI e sdo analisados em [43, 50]. Tendo esses
trabalhos como base, apds alguns testes foi determinado empiricamente que o ndmero de
pixels semente utilizados seria 5 (cinco) para o multi-crescimento de regides. O resultado

obtido € mostrado na Figura 5.24.

Figura 5.24 — Multi-crescimento de regides

74



A continuagdo do processo de segmentacdo é baseado na técnica watershed. Esta
técnica requer um algoritmo de pré-processamento que simplifique a imagem mantendo as
bordas do objeto, enquanto suaviza as variagdes internas no mesmo. Com este fim, como
descrito anteriormente, foi utilizado o gradiente morfoldgico seguido do multi-crescimento de
regides. Pode-se verificar na Figura 5.24 como as bordas foram mantidas e houve a

suavizacdo dos niveis de cinza.

A seguir, foi utilizada a transformada de watershed, para a segmentacio das regides. A
formalizacdo tedrica da transformada de watershed foi feita, em 1982, por Maisonneuve [52].
Ante deste pesquisador, os algoritmos de watershed eram aplicados apenas no campo da
topografia. As suas pesquisas difundiram o uso desta transformada no processamento de
imagens, especificamente, na solu¢do de problemas de segmentagdo em diversas dreas [53].
Quando combinada a outras ferramentas morfoldgicas, a transformada de watershed torna-se
uma poderosa ferramenta para segmentagdo de imagens. Os algoritmos watershed podem ser
divididos em dois grupos. O primeiro grupo contém os algoritmos que simulam o processo de
inundagdo. O segundo grupo é formado por algoritmos que buscam as linhas divisérias de

dguas (LDA) diretamente [54].

O conceito de watershed é assimilado na literatura por meio da analogia com o revelo
topografico, sendo que a imagem em niveis de cinza é representada como relevo. Nesta
representacdo a analogia a ser feita € com duas ou mais regides de planicie separadas por uma
montanha ou mais montanhas. Cada regido tem seu préprio minimo, e estes minimos sao
perfurados e inundados. Durante o preenchimento, dois ou mais fluxos provenientes de
minimos diferentes podem se unir. Os diques, construidos para evitar a juncdo de 4guas,

constituem as linhas divisérias de aguas (LDA), também conhecida como linhas watershed

[55, 56].

O operador watershed é baseado na transformacdo que define as LDA da imagem. Os
niveis de cinza de uma imagem indicam a altitude do ponto no relevo. O resultado obtido com

a utilizagado de tal algoritmo € representado na Figura 5.25.
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Figura 5.25 — Segmentacio watershed. (a) Resultado da segmentagdo. (b) Resultado da segmentagdo sobreposto a 5.24.

Finalmente, a Figura 5.26 traz o resultado final do método de segmentacio sobreposto

a imagem original.

Figura 5.26 - Método de segmentacdo da aorta ascendente utilizando imagens isoladas,

multi-crescimento de regides e watershed.
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5.2.3. APLICACAO DO METODO DE SEGMENTACAO DA AORTA
ASCENDENTE  UTILIZANDO IMAGENS  ISOLADAS, MULTI-
CRESCIMENTO DE REGIOES E WATERSHED, UTILIZANDO AS
IMAGENS ORIGINAIS (128X128 PIXELS)

O algoritmo para segmentacdo das imagens originais (/28x128) é o mesmo do
utilizado para as imagens ampliadas, descrito no item 5.2, eliminando-se a etapa de ampliacdo

da imagem (interpolacdo) e a utilizacdo do filtro de alto-refor¢o do tipo LoG.

Os resultados obtidos para esse método, seguindo o algoritmo da Figura 5.21, e

excluindo-se as etapas citadas acima, podem ser visualizados na Figura 5.27.
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Figura 5.27 — Resultados obtidos. (a) Imagem original. (b) Imagem apds reducdo de ruidos (corregdo gammay).

(c) Resultado da soma da convolug@o do filtro FIR com a imagem (a). (d) Gradiente morfolégico.
(e) Multi-crescimento de regides. (f) Método watershed. (g) Segmentacdo watershed sobreposto ao multi-crescimento de

regides. (h) Sobreposi¢do do contorno com a imagem original.
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6. CONCLUSOES

O presente estudo foi elaborado com o intuito de propor um método de detecgdo
automatico das paredes da artéria aorta, dada a necessidade do calculo de sua 4rea de segcdao
para a medi¢d@o do fluxo sangiiineo. O projeto foi elaborado analisando a fisiologia do coracdo

bem como as diversas etapas do ciclo cardiaco.

A motiva¢do fundamental para o estudo efetuado é a possibilidade de analisar a
variabilidade do volume sistélico, ou seja, medir o quanto o volume de sangue ejetado pelo
ventriculo esquerdo varia a cada batimento cardiaco. Com essa informacao, é possivel analisar
o controle autondmico do sistema nervoso sobre o sistema cardiorrespiratério. O método
automatico proposto neste trabalho apresenta-se como uma alternativa a segmentagcdo manual,
o qual geralmente estd associado a grandes variacdes de contorno (imprecisdes), além de

demandar mais tempo para ser elaborado.

Foi parte do escopo do estudo uma abordagem dos principios envolvidos na
ressonincia magnética nuclear, apresentando uma idéia a respeito de cada processo de
formagdo das imagens, bem como dos modos de aquisicdo desse tipo de diagndstico e
descricdo de alguns protocolos comumente utilizados em exames cardiacos da natureza dos

abordados no estudo.

A utilizacdo do software SAPPI (Sistema de Auxilio a Pesquisa em Processamento de
Imagens) foi de extrema importancia na determinacdo das ferramentas de processamento a
serem utilizadas para se obter €xito na segmentacdo. A interatividade e o fécil acesso as
ferramentas do programa tornaram possivel a observacdo imediata de cada operagdo sobre a
imagem original. Desse modo, foram realizados testes de pré e pds-processamento nas
imagens até que fosse possivel implementar o algoritmo de segmentacdo automdtica que

fornecesse um resultado satisfatorio.
Como contribuicdes relevantes do presente estudo pode-se citar:

¢ Foi proposto, implementado e demonstrado um método automético para determinagcdo
do contorno da artéria aorta;
¢ O método pode substituir a segmentagdo manual, diminuindo imprecisdes de contorno

e agilizando o processo de segmentagao;
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e Apresentagdo de um estudo sobre os principios e o funcionamento de um aparelho de
ressonincia magnética nuclear e das etapas envolvidas no processo de formacao das
imagens, assim como uma compara¢do deste método de diagndstico com outros

utilizados em hospitais e clinicas.

6.1 PROPOSTAS DE TRABALHOS FUTUROS

Uma das propostas para possiveis estudos futuros é a realizacdo de projetos de
pesquisa na drea de seqii€ncias de pulsos em ressonincia magnética nuclear. Isto possibilitaria
a criacdo de novos protocolos de imagens. Esta proposta pode ser implementada em parceria
com o proprio Hospital Universitario de Brasilia j4 que este dispde atualmente de um

moderno aparelho de ressonincia magnética.

A segmentacdo de estruturas cardiacas em imagens de ressonincia magnética pode ser
estendida para seqiiéncias de pulsos que apresentem melhor resolugcdo espacial (ex: CINE
2DFT), o que poderia apresentar um desafio devido a diminuicdo da relacdo sinal-ruido

associada com o aumento de resolugdo.

O algoritmo desenvolvido pode ser utilizado futuramente para auxiliar no
desenvolvimento de uma madscara para a estrutura da artéria aorta que sera ttil na elaboracdo
de um método para rastreamento, determinando a varia¢do de area da aorta ao longo do ciclo

cardiaco.

Finalmente, mais uma proposta seria estender a técnica de segmentacdo de imagens
para o estudo de outras estruturas cardiacas além da artéria aorta. Em especial, seria de
extrema importancia segmentar também as paredes da artéria pulmonar, permitindo assim
também o cédlculo do volume sist6lico do ventriculo direito, e da razdo Qp/Qs, que € a razdo
entre o fluxo de sangue associado aos dois ventriculos. Além disso, a técnica poderia ser
melhorada para o uso em imagens adquiridas a partir de outros equipamentos de imagens

médicas, como tomografia computadorizada e ecocardiografia.
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APENDICE

A.l. MORFOLOGIA MATEMATICA BINARIA
A.1.1 DILATACAO

A dilatacdo morfoldgica tem por funcio eliminar buracos ou lacunas na imagem,
aumentando o tamanho da mesma. Com a utilizacdo desta ferramenta é possivel preencher
pequenos gaps, porcdes vazias da imagem. Utilizando a dilatacdo € possivel aumentar os

objetos da imagem eliminando buracos menores do que o elemento estruturante.

A dilatacdo de uma imagem bindria A utilizando B como elemento estruturante é

formada pelo conjunto de pontos z tal que ao refletir B sobre sua origem e transladar para a

posi¢do z, (é)z , intercepta A. Esta operacdo € definida pela Equacdo A.1 [57].

A@B:&B(A)z{z\(ﬁ’)mf\?t@} (A1)

O conjunto B pode ser considerado uma madscara de convolugdo com a imagem. E o

chamado elemento estruturante da dilatacdo e das outras operagcdes de morfologia matematica

[2].

Na Figura A.1 tem-se dois exemplos de dilatacio morfoldgica com dois elementos

estruturantes distintos.
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Figura A.1- Dilatacdo do primeiro quadrado a partir de dois elementos estruturantes distintos.

A.1.2 EROSAO

A erosdo morfoldgica pode ser vista como uma operacdo que combina dois conjuntos
utilizando vetores de subtragdo, sendo que um desses conjuntos € constituido pelo elemento

estruturante e o outro pelo restante da imagem.

z

Uma das principais utilidades dessa operagdo ¢é eliminar detalhes redundantes da
imagem. Deseja-se, por exemplo, eliminar alguma forma pequena da imagem e se preservar
outras maiores. Para isso realiza-se uma erosdo utilizando um elemento estruturante de
tamanho menor que a imagem a ser preservada e maior que os detalhes a serem eliminados. A

Figura A.2 auxilia na visualizag¢do da erosd@o morfoldgica.

Figura A.2 — Exemplo de erosdo morfoldgica.
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A erosdo de uma imagem bindria A utilizando B como elemento estruturante ¢ definida

pela equagdo A.2.

A®B =¢,(A)={z|(B), c A} A2)
Interpretando a expressdo da erosdo, tem-se que ela € representada pelo conjunto de

pontos z tal que a translacdo de B para a posicdo z, B, , esteja totalmente incluida no conjunto

A.

Utilizando-se as operacdes de erosdo e dilatagdo, torna-se possivel implementar mais
duas outras operacdes de extrema relevancia no que se refere a tratamento de imagens. Estas

operacdes sao a abertura e o fechamento.

A.1.3 ABERTURA

De modo geral, a operacdo de abertura € utilizada para remover ruidos da imagem bem
como suavizar contornos, eliminar estreitos € proeminéncias. Desse modo, essa operagdao

separa objetos muito préximos da imagem criando novas aberturas entre eles [2].

A abertura de uma imagem bindria A utilizando B como elemento estruturante é

definida pela equacdo A.3 [57]:

AoB=(AGB)® B (A.3)
ou seja, uma erosao seguida de uma dilatac@o. A abertura tem como resultado a suavizacio de

contornos por dentro da imagem, eliminando protuberdncias positivas. Na Figura A.3 é

possivel se verificar o efeito da operagdo de abertura morfolégica sobre uma imagem.
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Figura A.3 — Implementagdo da abertura morfolégica.

A.1.4 FECHAMENTO

A operacdo de fechamento funde pequenas quebras, alarga estreitos e elimina
pequenos orificios. Se uma abertura cria pequenos vazios na imagem, um fechamento ird
preencher ou fechar os vazios. Utilizando-se esta ferramenta é possivel preencher todas as

regides vazias que possuirem tamanho menor do que o elemento estruturante utilizado [2].

A'B—\

Figura A.4 — Implementagdo do fechamento morfolégico.

A partir da utilizagdo do fechamento morfolégico se pode remover uma grande
quantidade de pixels brancos com ruido. E uma operacio muito semelhante 2 abertura,
diferindo somente na ordem das operacdes morfoldgicas fundamentais. Na expressdo A.4

temos a representacdo do fechamento morfolégico.

Observa-se desse modo que o fechamento é baseado na erosdo da dilatagdo dos

conjuntos do elemento estruturante e da imagem.
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A.1.5 GRADIENTE MORFOLOGICO

Uma importante ferramenta que foi utilizada durante o presente estudo para deteccdo
de bordas é o chamado gradiente morfoldgico. Essa fun¢do é implementada a partir da

combinagdo de algumas funcdes basicas descritas nos subitens anteriores.

7z

O operador gradiente é um detector de bordas. O gradiente morfolégico bésico, €

definido como a diferenca aritmética entre dilatacdo e erosao [2].

A expressdo que descreve o gradiente morfoldgico € mostrada pela equacdo A.S.

Grad,=(A®B)- (46 B)
(A.5)

A partir da utilizagdo do gradiente morfoldgico foi possivel delimitar a fronteira entre
a borda da artéria aorta e a borda das demais estruturas cardiacas presentes no exame de

ressonancia magnética.

A.2 OPERADORES MORFOLOGICOS EM NIVEIS DE CINZA

Imagens digitais em niveis de cinza sdo representadas por conjuntos que apresentam
componentes em Z’. De modo que dois dos componentes sio destinados a determinar a
posicdo do pixel e a terceira componente tem a funcdo de determinar o nivel de cinza do

mesmo.

Do mesmo modo como os componentes dos conjuntos que compdem a imagem estao

emZ’, a construcdo do elemento estruturante em nivel de cinza segue 0 mesmo principio.

No que concerne as fungdes morfoldgicas, existe somente uma correspondéncia dos
operadores com relacdo a morfologia bindria: unides se tornam maximos e intersecdes se

tornam minimos, por exemplo.

Nos subitens seguintes, descrevem-se as fungdes morfoldgicas para niveis de cinza.
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A.2.1 DILATACAO

Os efeitos da dilatacdo nas imagens em niveis de cinza sdo: clarear a imagem, alargar e
expandir os picos (pixels mais claros), conectar picos proximos, reduzir vales (pixels mais

escuros) [2].

Os operadores de dilatacdo e erosdo podem ser reformulados para atuar em imagens
em tons de cinza. Para tanto devemos definir o elemento estruturante como b(x,y), com b
assumindo o valor do nivel de cinza no ponto (x,y) . A imagem de entrada é representada por
f(x,y) . Define-se a operacdo da dilatagdo para imagens em niveis de cinza pela equagdo A.6,

onde D¢ e Dy, sdo dominios de f e b respectivamente.

(f ®b)(s.0) =max( f(s=x,t =) +bxY|(s =, (=0 DX MED} ) o
A imagem resultante tem a luminosidade aumentada. Os detalhes escuros sdo
reduzidos ou eliminados, dependendo de como os seus valores e formas estdo relacionados

com o elemento estruturante usado.

Na Figura A.5 observa-se o efeito da dilatacdo em tons de cinza.

Figura A.5 — Dilatacao em nivel de cinza.

A.2.2 EROSAO

A relagdo de dualidade é preservada também para as operagdes de erosdo e dilatacio

em nivel de cinza.

Os efeitos da erosdo nas imagens em niveis de cinza sdo: escurecer a imagem como

um todo, alargar e expandir os vales (pixels mais escuros), conectar vales proximos, reduzir
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picos (pixels mais claros), separar picos proximos. Na expressdo [A.7] apresenta-se a erosiao
em nivel de cinza [3].

(fOb)(s,t) =min{ f(s+x,t+y)—b(x,y)|(s+x),(t+ y)€e Df;(x, y)eD,} (A7)

A imagem resultante tem a luminosidade diminuida. O efeito de detalhes claros na
imagem de entrada menores do que o elemento estruturante é reduzido, com o grau de
reducdo sendo determinado pelos niveis de cinza dos vizinhos e pela forma e amplitude de

b(x,y)[57].

Na Figura A.6 observa-se o efeito da erosdo em tons de cinza.

-

Figura A.6 — Erosao em nivel de cinza.

A.2.3 ABERTURA E FECHAMENTO

As fungdes de abertura e fechamento funcionam do mesmo modo descrito para
morfologia bindria diferindo somente pelo fato de que as erosdes e dilatagdes sdo, agora, em

tons de cinza.

Desse modo, as expressdes para abertura e fechamento em tons de cinza sdo mostradas

nas equacgdes [A.8] e [A.9].
fob=(fOb)®b (A.8)
feb=(f ®b)Ob (A.9)

Na abertura, os picos estreitos em relagdo ao didmetro do elemento estruturante sdo

reduzidos em amplitude e conseqiientemente suavizados. Assim ela € usada para remover

92



detalhes pequenos claros, deixando caracteristicas claras e grandes intocadas. A erosdo inicial
remove os detalhes e torna a imagem mais escura, a dilatacdo subseqiiente aumenta a

intensidade da imagem sem introduzir os detalhes removidos na erosdo [57].

No fechamento, os picos sdo deixados na forma original, assim, ele € usado para
remover detalhes pequenos escuros, deixando caracteristicas claras intocadas. A dilatacdo
inicial remove os detalhes escuros e torna a imagem mais clara, a erosdo subseqiiente escurece

a imagem sem introduzir os detalhes removidos na dilatacéo.

O mesmo principio usado para a abertura e fechamento em nivel de cinza é usado para

o gradiente morfoldgico em grau de cinza.

Nas Figuras A.7 é possivel observar os efeitos da aplicacdo de cada operacdo sobre

uma imagem.

d) f)

Figura A.7- (a) Imagem original; (b) dilatacéo; (c) erosdo; (d) abertura; (e) fechamento; (f) gradiente.
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A.3 INTERPOLACAO BICUBICA

Redefinir a resolu¢do de uma imagem € alterar a quantidade de dados presente na
imagem original. Isso pode ser realizado conforme as dimensdes do pixel em si ou a resolugdo
da imagem por completo sdo alteradas. Quando se diminui a resolug¢do (reduz o nimero de
pixels), algumas informacdes sdo excluidas da imagem. Ao redefinir uma resolu¢do mais alta

(aumentar o nimero de pixels ou aumentar a resolu¢do), sdo adicionados novos pixels.

De acordo com o método de interpolacdo utilizado determina-se como os pixels serdo
adicionados ou excluidos. Lembrando que a redefini¢ao da resolugdo pode gerar uma imagem
de qualidade inferior. Por exemplo, quando se redefine a resolu¢do da imagem com dimensoes
em pixels maiores, a imagem perde alguns detalhes e a nitidez. Aplicar um filtro (Méscara de
Nitidez) a uma imagem com resolucdo redefinida ajuda a focalizar novamente os detalhes da

imagem.

Um método mais lento, porém mais preciso, baseado no exame dos valores dos pixels
adjacentes foi utilizado nesse trabalho. Por usar cédlculos mais complexos, o método de
interpolag@o bictbico produz gradagdes tonais mais suaves. A interpolacdo bictubica preserva
os detalhes da imagem e consegue controlar o efeito do borramento da imagem. Seu tnico
problema é o desempenho computacional, exigindo uma capacidade maior da miquina que os

outros métodos.

A interpolacdo bictbica é um método sofisticado de redimensinamento de imagens,
sendo um dos mais utilizados pela maioria das ferramentas que trabalham com imagens nos
dias atuais. Nesse tipo de interpolag¢do, o redimensionamento da arte faz com que pixels
componentes da nova imagem mostrem o contetddo visual um pouco distintos. Fazendo surgir
novas cores e pixels intermedidrios utilizados para preencher os espacos criados pelo

redimensionamento dos pixels adjacentes.

No método bictibico olha-se em todas as dire¢des de cada pixel - horizontal, vertical e
diagonal - comecando com o pixel central e avancando para fora. Os novos pixels sdo uma
média ponderada entre a cor do pixel original e as cores dos pixels adjacentes ao original. Para
isso essa técnica utiliza um conjunto de 16 pixels vizinho a ponto p, ou seja, uma matriz 4x4

como mdscara sendo o ponto p o centro dessa matriz. Dessa forma, ela realiza uma média
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ponderada entre cada pixel e seus vizinhos em trés dire¢cdes preenchendo o novo pixel criado

entre o original e seu vizinho com o valor obtido.

Resultados obtidos com esse tipo de interpolacao podem ser observados nas Figuras
A.8.

b)

Figura A.8 - Interpolagdo bicubica. (a) Interpolagdo bicubica para 4 pixels; (b) Interpolagio bicubica para 8 pixels.

b)
Figura A.9 - Interpolacdo bicibica. (a) Imagem original. (b) Imagem ampliada.
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A4 FILTROS

A.4.1 FILTRO FIR PASSA-ALTAS

Sabe-se que é possivel borrar uma imagem atenuando as componentes de alta
freqiiéncia da transformada de Fourier do sinal. Isto se faz possivel devido ao fato de picos e
mudancas abruptas nos niveis de cinza serem associados as componentes de alta freqiiéncia. A
deteccio de bordas e detalhes da imagem pode ser obtida no dominio da freqiiéncia
atenuando-se as componentes de baixa freqii€ncia sem alterar as componentes de alta [30]. Na
Figura A.10 é observado o efeito de filtros passa-altas com cortes de freqii€ncias distintos,
onde Dy representa a distdncia de corte medida da origem no retangulo de freqiiéncias. No
caso do filtro em questdo, todas as freqii€éncias fora do circulo de raio Dy ndo sofrem alteracdo

alguma.

T

s00088823

Figura A.10 — Aplicagio de filtros passa altas com diferentes freqiiéncias de corte. Dy = 15, 30 e 80 respectivamente.

Outro parametro que foi estipulado para a formulagdo do filtro FIR utilizado foi o tipo
de janelamento usado, afim de observar o resultado da aplicacdo do filtro truncado em uma
banda especifica de freqii€ncia. No caso do presente projeto, fez-se uso da janela Bartlett, ou
triangular. Apds observar os resultados empiricos da aplicagc@o deste tipo de janela observa-se
que quanto mais se diminui o tamanho espacial da janela do filtro, menos abrupto serd o corte
do mesmo no dominio da freqiiéncia. Pode-se observar na Figura A.11 a comparagdo entre um

passa-altas ideal com dois outros com diferentes freqiiéncias de corte.
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Figura A.11 — Implementacao de diferentes filtros passa-altas.

Na Figura A.12 apresentam-se os passos basicos para a filtragem no dominio da

freqiiéncia.
Frequency domain filtering speration
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Figura A.12 — Passos basicos para filtragem de imagem.
A.4.2 FILTRO LoG

O filtro denominado Laplaciano, no ambito do processamento de imagens, ¢
caracterizado por implementar a derivada segunda da funcdo em duas dimensdes que
representa a imagem [2]. O Laplaciano geralmente nio é usado em sua forma original por

uma série de razdes: como um derivador de segunda ordem, o Laplaciano é prejudicialmente
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sensivel a ruidos. Sua magnitude produz bordas duplas, fato este que dificulta a segmentacao.
Finalmente, é um filtro incapaz de detectar a direcdo da borda. Por estes motivos o Laplaciano
¢ combinado com um filtro suavizador, o Gaussiano, dando origem ao chamado filtro LoG,

Laplaciano do Gaussiano.

Observa-se entdo que o propdsito da funcdo Gaussiana na formulacio do filtro LoG é
suavizar a imagem, enquanto que a funcdo do operador Laplaciano é fornecer uma imagem
com bordas bem delimitadas. Com a suavizacdo o efeito do ruido é reduzido e reduz-se

também o aumento do ruido provocado pela segunda derivada do Laplaciano.

Na Figura A.13 pode-se visualizar o filtro LoG e sua méscara correspondente que é

convoluida com a imagem original.

T
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Figura A.13 — Representagdo do filtro LoG e sua mdscara 5x5.
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