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1. INTRODUCAO

As doencas cardiovasculares sao a principal caaigsgodalidade no mundo ocidental e, quando ndo
levam a morte, podem causar invalidez total ouiglado individuo. Segundo a Organizacdo Mundial de
Saude, cerca de 17,3 milhdes de pessoas morreralanaode 2008 em consequéncia doencgas
cardiovasculares, representando cerca 30% de &sda®rtes no planeta naquele ano. A expectatda €
gue esse numero de mortes aumente para 23,6 mdht2830.

Um parametro muito importante na avaliagdo do fumainento cardiovascular € o débito ou volume
sistolico. Ademais, a variabilidade do volume distd pode fornecer informacdes impares acerca do
controle do sistema nervoso sobre o sistema castiolar. No entanto, ndo ha padrao-ouro estabelecid
para a sua medicaio vivo.

A ressonancia magnética (RM) por espirais usandtraste de fase de tempo real [1-3] € capaz de
medir o volume sistélico associado a cada batimémddvidualmente [4,5], de forma totalmente nao
invasiva. No entanto, a precisdo dessa medida depincorreta segmentacao da interface entre depdae
aorta e seu lumen, em secao perpendicular. Tabgsocé severamente dificultado pela baixa qualiéade
baixo contraste das imagens obtidas pela técrépac@lmente em aparelhos de campo alto. A sego@nta
das imagens utilizando médias temporais e filtoyeencionais [6] se mostrou pouco robusta.

O objetivo deste trabalho é apresentar um métodeedmentacdo mais confiavel e consistente, o
gual é capaz de delimitar a parede da aorta condgrprecisdo, mesmo em imagens com qualidade bem
abaixo da média. Para essa segmentacdo, o algosémbaseia em uma imagem modelo, obtida
multiplicando uma verséo passa altas da imagermatigor uma funcdo Gaussiana bidimensional, cdatra
no centro de massa da aorta. Este é calculadacadsaquadro por um algoritmo iterativo, que tamioém
Gaussianas, além da diferenca entre Gaussianasgeptatizar a regido central da aorta e a sua bmrda
assim, montar uma imagem apropriada para o céttuloentro de massa. O algoritmo proposto melhora a
qualidade das medidas de fluxo sanguineo e, coestmuente, da variabilidade do volume sistdlico,

tornando uma técnica unicamente capaz de medivaggael ndo invasivamente.

2. REVISAO BIBLIOGRAFICA
2.1. IMAGENS MEDICAS (RESSONANCIA MAGNETICA)

Imagens médicas se aproveitam de varios fenémésiosd para visualizacdo do corpo humano:
radiografia e tomografia utilizam os raios-X, e@g os sons de alta frequéncia, ressonancia megras
ondas de radio frequéncia (RF), e medicina nuctesarraios gama. As informacdes recolhidas séo
convertidas em imagens, mais passiveis de intag&etpelo olho humano.

Nas aquisi¢cdes de ressonancia magnética, os dadesecebidos em forma de sinais de RF, que sao
sistematicamente adquiridos e convertidos naquitodpamamos de espaco-k, uma distribuicdo 2D & part
da qual é possivel mapear espacialmente o sinatagem desejada é fruto de uma transformada deeFour

bidimensional inversa dos dados do espaco-k (Fitjura

flx,y) = T_{F(kx:ky)} (1)



20*log(|F (kx,ky)|)
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Figura 1 - Reconstrucdo de uma imagem de ressonancia magn@jiacados adquiridos no espaco-k de um
corte axial do cortex cerebral; e (b) imagem daestecerebral, obtida pela aplicacao da transfornmadasa
de Fourier nesses dados.

No espaco-k as baixas frequéncias representanmaédres basicas de contraste, enquanto que as
altas frequéncias representam os detalhes da ima&erseja: quanto mais ampla a aquisi¢do, maiadr aer
resolucdo espacial da imagem. Contudo, para ahtggens com alta resolug@o e bom contraste, é deicess
um longo tempo de aquisicéo.

A Figura 2a mostra imagem do corte axial de urteg@erebral. Em estudos cerebrais, ha pouco ou
nenhum movimento (supondo um paciente colaboratigpropriadamente imobilizado); assim, o tempo de
aquisicao pode ser longo, 0 que permite obter imagem bom contraste e alta resolugdo. J& em a&studo
cardiacos de tempo real, os dados no espaco-k deseadquiridos em questdo de milissegundos, 0 que

prejudica severamente o contraste e resolucaoaftgeim (Figura 2b).

Figura 2 - Imagem de ressonancia de (a) alta resolucaol&akd resolucéo.

2.2. FILTROS LINEARES.
Por definicdo, um filtro lineah, ou kernel, de tamanhanxn, aplicado a uma imagerfii, j], de

dimensbesxb, resultara numa imagegii, j], pela seguinte expresséo:

n—1
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Essa expressdo é definida como convolugdo, umagi®eique gera uma imagem que realca as
semelhancgas entre o filtro e a imagem originaltrdal Gaussiano,como os utilizados neste trabalho,
suavizam a imagem na qual sdo aplicados, pois Estesransicfes suaves. O filtro Gaussiano € fdato
quantificagdo em uma mascara discreta de umakldigtfio Gaussiana, dada como:

9@) =5 27 F=(xy) (3)

O desvio padrde determina o qudo suave € a variagdo de amplitadecdrdo com a posicdo espacial:
guanto maior o desvio padrdo, mais suave é a d@aridda Figura 3d#&emos uma mascara Gaussiana de
tamanho 3x3 e desvio padr@o= 1 (cada pixel equivale a uma unidade na escala. reafla forma
recursiva de se adquirir os detalhes e contornognae imagem € subtraindo a imagem suavizada pela
imagem original. Essa operacao € equivalente ailtrm fassa-altas (Figura 3b). Uma forma mais efiteé

de se detectar grandes variacdbes em uma imagemav&@satdo filtro LoG (Laplaciano do Gaussiano),

VZg(#), que também é representado em forma de uma m4BEoguiea 3c).
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Figura 3 - Filtros: (a) passa-baixas Gaussiano; (b) passa-@kassiano; e (c) passa-altas LoG.

3. METODOLOGIA
3.1. AQUISICAO DAS IMAGENS

A aquisicao de dados foi feita com RM de tempo, resdndo a técnica de contraste de fase com
aquisicdes em espiral [1-3], com resolucdo tempideahe ms e resolucao espacial de 3 mm [4,5]. Além
imagem morfoldgica, a qual corresponde & distriigspacial dspins(nticleos'H) no plano de corte, essa

técnica fornece também o mapa de velocidades asoao plano (Figura 4).
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Figura 4 - Aquisicdo das imagens: (a) prescricdo do plancaite, perpendicular a aorta ascendente; (b)
imagem morfoldgica obtida no plano de corte; ee(ojapa de velocidades no plano



Os dados foram adquiridos em um aparelho de RM lodsigna EXCITE HD de 3 Tesla (GE
Healthcare, Inc.) por pesquisadores da Univerditgauthern California [4,5]. Sete voluntarios saeig
participaram do estudo. O comité de ética da Usityeof Southern California aprovou o protocoldingido
e os voluntarios assinaram um termo de consentmeftirmado.

A imagens foram reconstruidas de acordo com osopadascritos na ref. [5]. No entanto, foi
utilizado zero padding na reconstrugdo, de modbtarama imagem duas vezes maior (em pixels/mm).
Esse processo ndo adiciona informagao aos daddant®o embora o tamanho dos pixels passe a sebde
mm, a imagem mantém resolugdo de 3 mm, isto éeepdrorrada. A reconstru¢do e processamento das

imagens, e todos os demais célculos foram feitoMI&MLAB (The Mathworks, Inc., Natick, EUA).

3.2. SEGMENTACAO

Em virtude da necessidade de uma segmentacdo gyrgcis consiga separar o fluxo aértico de
outros fluxos, em imagens de baixo contraste elugdo, este trabalho se dedicou principalmente em
explorar um novo método de segmentacao.

Antes mesmo de ser proposto qualquer método deesetgodio, foi feita uma restricdo na area
referente a aorta e sua periferia através de uanteeoa imagem original, pois o plano de corteidagens
de RM mostra toda a caixa toracica dos voluntamoas a regido de interesse € muito menor, o que
acarretaria em esforco computacional desneces&uniante o batimento, a aorta se desloca no plano d
imagem juntamente com o coragao, coragdo que $ecddambém seguindo 0 movimento respiratorio do
torax. Entdo, o recorte tem que ter area suficieette grande para garantir que a aorta estaragiéore
recordada, durante todo o periodo de aquisicao.

A Figura 5btraz um exemplo da regiéo do recorte indicado garBi5a. Essa imagem sera utilizada
em todo trabalho para exemplificar o algoritmo egnsentacdo. Nela, sdo mostrados parametros impestan
como o raio da aorta e 0 centro geomeétrico da .aBeea uma melhor visualizagdo, tanto do processo d
segmentacdo quanto dos resultados, a imagem m@wéaa ampliada em cinco vezes com o método de
interpolacdoLanczos Novamente, uma ampliagdo ndo adiciona informagbémagem, que continua

borrada, como pode ser visto na Figura 5c.

(b)

Figura 5 — Recorte da regido de interesse da imagem: (@eimariginal, com recorte indicado; (b) regiao

recortada, mostrando o raio e o centro da ao(t®; @ampliagdo da imagem em cinco vezes.



O que diferencia este método de segmentacdo degtaspanteriores [4—6] € 0 pré-processamento,
que aproveita as caracteristicas anatdmicas daorelgi aorta. Uma imagem modelo, com um elemento de
formato circular, é criada a partir da original.s&gnodelo pode ser facilmente segmentado através da
limiarizagdo. Para garantir o sucesso na segmentagaaussiana que gera o modelo precisa ter séno ce
geométrico definido bem proximo ao centro geométda aorta. A Figura 6 apresenta um diagrama com

todos os passos do algoritmo de segmentacédo, quea detalhado logo em seguida.

Imagem Recortada Imagem
Passa-altas

Filtro Filtro
Passa-altas Passa-baixas
(LoG) (Gaussiano)

Imagem
passa-baixas

Localizagdo do centro
geométrico da aorta

Mascara

Limiarizagédo O
¢ Binaria
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Figura 6 - Diagrama de blocos do método de segmentacéo dégieloveeste trabalho.
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3.2.1. Localizagédo do Centro Geométrico da Aorta

O mais importante neste trabalho é primeirameeterchinar a localizagdo precisa da aorta. O
meétodo utilizado aqui é uma versédo adaptada dodoéte medigdo automéatica de pontos por correlagéo d
imagens, que utiliza modelagplate¥ para mostrar o ponto de maior semelhanca entdelme@ imagem.
No diagrama da Figura 7 € possivel ter uma ideimédo que sera detalhado a seguir.

Sabendo que a regido da aorta tem um formato apaokeimente circular, podemos dividi-la em
duas imagens, uma que representa suas caractarigfisicas e outra, seus detalhes. A primeira image
(Figura 8b) valoriza as formas elementares da .aBl&aé fruto da convolucdo — equacédo (2) — da anag
recortada (Figura 8a) com um filtro passa-baixass&ano § = 1). A segunda imagem (Figura 8c) é o
realce da borda da aorta, obtida pelo mesmo proassprimeira, mas com um filtro passa-altas LoG
(e =1).

Para localizar automaticamente o centro geométtec@orta(x.,y.), é feita uma varredura nas
imagens anteriores (Figuras 8b e 8c), de maneiaisay multiplicando-as pelos seus respectigawplates
numa espécie de calculo de correlacdo guiada, @dgetivo € achar o ponto de maxima correlacdoaem
necessidade de analisar a imagem por completo.t@dméesenvolvido neste trabalho calcula o gradient
pontualmente, que da a direcdo e sentido para or ma@scimento de correlagdo. De um ponto genéuico,

algoritmo vai levando aemplatesaté o ponto de maior correlacéo, o centro geooretia aorta.
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Figura 7 - Diagrama de blocos do algoritmo de localizacdoeidro geométrico da aorta.

(b)

Figura 8 - Aimagem original (a) passa por um filtro passassi(b) e por um passa-altas (c).

Os templatestentam representar, de maneira mais robusta, @ cercontornos de uma aorta,
discutidos anteriormente. Para o corpo da aortaufiizada uma distribuicio Gaussiana= R) e o
nomearemosTemplate |(Figura 9). Para os contornos da aortalamplatell tem um calculo mais
complicado. Ele é fruto da poténcia da diferencalules Gaussianas de desvios padrbes diferentes, a d
maior desvio menos a de maior desvio. Para qugi@oree maximo valor dessa imagem coincida com o as
bordas da aorta se uma GaussianademR a outra deve ter = 0.75R. A imagem normalizada resultante
(Figura 10a) dessa subtracdo € elevada a 752 [@t§ue a deixa com um formato (Figura 10b) mais

préximo a da imagem passa-altas (Figura 8c).
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Figura 9 - Templatd, reprentando o corpo da aorta
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Figura 10 - Passo intermediério (a) para a criacademplatdl (b), que representa o contorno da aorta
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Na Figura 11c temos a multiplicacdo entre a imagassa-baixas (Figura 11a) eTemplatel
(Figura 11b). Neste exemplo, o centro geométricaatta esta alinhado com o centrotemplate situacao
de maxima correlacdo ou semelhanca. O que guiaamio @enérico a esse ponto de maximo é a imagem
binarizada obtida a partir dessa multiplicacédo fdglld). A binarizacdo é feita da seguinte fororade
pixels possuem valores menores que 60% do valoinméaka imagem ela se torna 0 (preto) e, para ngiore

1 (branco). O valor de 60% ¢ a atenuagdo da Gaasgaa um raio pouco menor do dque

H iy
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Figura 11 - A multiplicagéo (c) damagem passa-baixas (a) pelo seu respecttuplate(b) sofre um

(2)

processo de binarizacéo (d).

A Figura 12c traz a multiplicacdo entre a imagemspaaltas LoG (Figura 12a) eTemplatell
(Figura 12b). Neste exemplo, novamente, os censstd alinhados. A Figura 12d é fruto da binariaatzi
Figura 12c: para pixels com valores maiores que d6%alor maximo da imagem, atribui-se 1; se mesjore

atribui-se 0.



Figura 12 - A multiplicagéao (c) damagem passa-altas (a) pelo seu respettmplate(b) sofre um processo

de binarizacdo (d).

Quando otsemplatesstao desalinhados com o centro da aorta (Fi@dap dria-se um desequilibrio
nas imagens binarias. Através do célculo do ceafgranassa(x,,y,), da combinacdo das duas imagens
binarizadas (Figura 14c) podemos saber para onsa @ese desequilibrio. Para uma imadépnj de

dimensBesixb, 0 centro de massa é calculado pela seguinte ssgue

Sy B)o (L) j*110)])

4
T, P, Ulig] (4)

(X, Yn) =

Os templates s&o reposicionados para o ponto adlr@, a seguir, 0 processo anterior € refeito @awo
centro, (Xp+1,Yn+1), € calculado. A cada novo calculo de centro desamamais proximo do centro
geomeétrico da aorta, os templates sdo reposicisreéseu deslocamenrtto se tornar bem pequeno (menor
gueses), caracterizando um processo interativo que tanfise(Figura 13b) dado de acordo com o tamanho

do deslocamento do centro de massa da combinagsamagens binarias (Figura 14c).

(b)

e

Figura 13 - Imagens da aorta e démmplatessobrepostos para mostrar um ponto inicial genéagaue
apos 10 iteracdes chega ao centro correto da(@yrta

Com somente uma combinag¢do simples das imagenszihuas, os deslocamentos do centro de
massa podem ser exagerados e divergentes. Poruissgpntrapeso para controle é necessério. Neste
trabalho, oTemplatd foi aproveitado como contrapeso por valorizar niais regido semelhante a da aorta.
Quanto maior o ganhg; desseiemplate menores sdo 0s deslocamentos e maior 0 nimererdedes,
evitando, assim, uma possivel divergéncia. As imadenarizadas também recebem ganigo® g,. Um

ganho maior para o corpo garante a segmentacésagmsquanto que um ganho maior para os contornos



melhora o ajuste fino da segmentacdo. Mas, depdndda contraste, um gantgp alto pode causar

divergéncia.

""'""P"r

(b)

Figura 14 - Evolucdo do processo iterativo (da esquerda pae#tag pulando uma iteracdo), mostrando a
evolucao das duas imagens binarizadas (a) e (®)saabk combinac¢des utilizadas para o calculo doocde

massa (c).

Para a primeira imagem do processo, um ponto d&jrpreferencialmente préximo ao centro da
aorta, € definido manualmente. O centro para agwdmimagem é calculado a partir desse ponto.
Reaproveitando o centro geométrico da aorta caloulaa primeira imagen{x._,,y.~1), O centro
geomeétrico da aorta & calculado na segunda imdgery.). Esse reaproveitamento € refeito da segunda
imagem em diante e evita a necessidade de graedExa@mentos para o calculo da posi¢cdo da aoi, po
sabe-se a posicdo anterior da mesma.

3.2.2. Obtengéo da Imagem Modelo

Definida a localizag@o do centro geométrico dasaartobjetivo agora é criar a imagem modelo que
sera segmentada. A ideia € dar contornos a umasi@aaas de forma que ,numa regido de raio igual a da
aorta, essa Gaussiana represente bem as caraasrdd imagem original. Contornos séo inseridos na
Gaussiana através de uma multiplicacdo com umaeimgupssa-altas, que é obtida recursivamente pela
subtracdo da imagem passa-baixas (Gaussianoadtiliznteriormente) (Figura 15a) pela imagem otligina
(Figura 15b). Para uma representacdo fiel, os aemta Gaussiana e da aorta devem estar alinhados. O
centro geomeétrico da aorta ja foi calculado no ggeo anterior; assim, esse centro € utilizadoqearar a

Gaussiana.
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Figura 15 - Imagem passa-altas (c) obtida recursivamente pblzagdo de uma imagens passa-baixas (a)

pela imagem original (b).

Antes da multiplicacao para formar a imagem moglEigura 16c¢), a imagem passa-altas recebe um
offset (Figura 16b), que determina o quao arredondadecoosornos da imagem modelo serdo. Neste
trabalho, ooffsetinserido nesta imagem é de 255 (isto €, uma image branca), tornando a imagem
modelo fiel e flexivel. A Gaussiana (Figura 16a) tua expressao dada como:

_(x=x0)%+(y-yo)?

G(x,y)=c¢e 2R? . (5)
A relagé@o entre a imagem modelo (Figura 16¢) eagém original (Figura 15b) é ilustrada, por meio de

graficos tridimensionais, na Figura 17.
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Figura 16 - Construcdo da imagem modelo (c) pela multiplicag@ama Gaussiana (a) por uma imagem
passa-altas (b). Uma operacao realizada em (c)onaethvisualizacdo da imagem modelo (d) (este altim

passo nao é utilizado na segmentacdo, e é mosicadasomente para facilitar a visualizacdo da immage

modelo).

Figura 17 - Representaces 3D da imagem original (a), dgeémamodelo (b) e da sobreposicdo dessas

duas imagens (c), mostrando, assim, a precisaoatgeim modelo.



3.2.3. Limiarizagéo
Em processamento de imagens, a limiarizacdo destaeaimagem de seu fundo a partir de um
limiar L ap6és um estudo de seu histograma. Isso € posgivsl um pré-processamento apropriado, que

amplifique as bordas do objeto. Podemos definmaatizacdo como:

Neste trabalho, a limiarizacdo consiste na bingéiagFigura 18pbda imagem modelo (Figura )8a
apos um estudo do raio e dos limites da paredera &mbora um contorno (Figuras 18c e 18d) psssa
trivialmente obtido a partir da mascara bin&daultante do processo de limiarizacdo (Figurd,l@ter a
mascara binaria € o objetivo final deste trabalBla é suficiente para o célculo do fluxo sanguineo,
permitindo conhecer a area da secdo da aorta (@mtmnumero de pixels na mascara) e a velocidade d
sangue que flui por ela (avaliando o mapa de védalgs (Figura 18ajos pixels da mascara).

(a) (b) (c)
! 4

Figura 18 - Processo final da segmentacéo, a limiarizacdam@jem modelo; e (b) mascara binaria, obtida

pela limiarizacdo da imagem modelo. Embora desséadespara o calculo do fluxo, o célculo do contorn
dessa mascara binaria é trivial e facilita a vigagho da segmentacdo nos mapas de magnitudedé) e

velocidade (d).

Na limiarizacdo da imagem modelo, o limiar varidvel controla o raio de uma regido
aproximadamente circular, que se aproxima a regidbda aorta. Por ser fruto da multiplicacdo dexum

distribuicdo quase uniforme pela Gaussiana (R), a imagem modelo tera pontos definidos pela mesma

Por exemplo, para o raio maxirkodefinido inicialmente, teremo;é(x —x9)? + (y —¥9)? =R, que sera
uma regido com pixels de valor aproximadaménig = 255 exp(—1/2) = 154. Esse limiar garante que,
para um centro geométrico corretamente calculado, mvera a inclusdo ou exclusdo de fluxos na
segmentacdo de qualquer imagem da aquisicdo. Aa-it@a mostra os contornos da imagem modelo,
enguanto que a Figura 19b mostra a sobreposi¢c&esiesntornos sobre a imagem original. O contommo e
destaque é o obtido usando limiae 154.



Figura 19 - Contornos da imagem modelo (a) sobrepostos a imagegimal (b). O contorno mais denso em

(b) representa o limiar mais apropriado para setpgéo { = 154).

O valor da imagem modelo tem relacéo néo linear coaio de segmentacgéo. Entdo, para controlar
um limiar de segmentacdo, que deve acompanhaataghb e relaxamento da aorta, devemos estabelecer
uma relacéo entre fase do ciclo cardiaco e valdindar. Utilizou-se o desvio padrég, para quantificar o
contraste das imagens, pois, quanto maior o dgmdodo da amplitude dos pixels da imagem, maior é o
fluxo sanguineo, que por sua vez causa a diladgd@mrta. Esse desvio padrdo possuiu um comportamen
aproximadamente linear durante um batimento e giendo tempo (Figura 2DaA expressao para o ajuste

do limiar de segmentacéo é dada abaixo:

L=Lun+c (1 — exp (M) ) (7)

Omax

ondeo,, s, € 0 desvio padrdo maximo entre as imagens daigais,, 5, € 0 limiar maximo ja calculado e
¢ € uma constante que foi definida visualmente ceemulo igual a 6 niveis de cinza. A Figuratr22, para
um batimento, os pontos de maximo e minimo desairgo e suas imagens (e contornos) correspondentes,

onde h& maior dilatacdo (Figura 20b) e maior retetso (Figura 20c).

(a) Desvio padrdo das imagens em uma
sequéncia de quadros de um batimento
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Figura 20 —observa-se uma relacdo aproximadamente linear erdesvio padrao da imagem e a fase do
ciclo do cardiaco (a). O fluxo sanguineo causa dilaacdo no ponto maximo (b) e um relaxamento no

ponto minimo (c).

O raio maximaR da aorta € definido manualmente, usando uma imageia ha o fluxo maximo de

sangue. Ja o limiar minim,,;,, € definido com base no valor Be Seu valor € ajustado adaptativamente,



com base no desvio padrdo da imagem, o qual apaesena variacdo aproximadamente periddica,
relacionada com a fase do ciclo cardiaco (Figueg.2D desvio padréo é utilizado para quantificaiagées

no contraste da imagem, o qual aumenta com o vollensangue, que, por sua vez, estd diretamente
relacionado a dilatagdo da aorta. Quanto maiorvidepadrdo dos valores de amplitude dos pixels da
imagem, maior serd o raio médio da regido segmentaskim, esta é capaz de se ajustar a dilatacéo e
contracdo da parede da aorta durante ciclo cardiaco

3.3. CALCULO DO FLUXO

O fluxo sistolico em um determinado instante depertem cm/s) corresponde a velocidade média
do sangue (em cm/s) em uma secao perpendicular@da(eegido segmentada) vezes a area dessa setao (
cnt). Como estamos trabalhando com dados digitaisixo pode ser calculado como o somatério do mapa

de velocidad&el[i, j], restrito pela mascara binamtusk/[i, j]:
Q = AAY,; ¥ Maskli, j] x Velli, jl, (8)
ondeAA é a area (em cnque cada pixel representa na imagem. Por exempkxorte ampliado utilizado

para exemplificar o algoritmo (Figura 5¢gm tamanho 185%205 e a area de cada pixel € @enfn@®

totalizando uma area do recorte de 34,13 cmz2. @uod/ask(i, j] x Vel[i, j] é ilustrado na Figura 21.
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Figura 21 - Multiplicacdo do mapa de fluxo (a) pela mésca lnép), que resulta somente no fluxo de

interesse, isto €, o fluxo aodrtico (c).

3.3. INTERFACE GRAFICA

Em processamento de imagens, uma interface gidie@auxilie na entrada e controle de parametros
€ de grande utilidade. Neste trabalho, foi crian unterface simples (Figura 22), que recebe eatdsd
parametros importantes como raio maximo da aodgento central da primeira imagem, que nao precisa
ser exatamente o centro geométrico da aorta. Amisgr o programa, este centro serd precisamente
calculado, a partir do valor inicial fornecido. @rametro qualidade da imagem controla o deslocament
minimo do centro de massa: quanto maior a qualidiEdémagem, mais precisa serd a segmentacgao.
Definidos o raio maximo, o ponto central e a quadel (Figura 22a), € possivel iniciar um teste apdd-se
0 botdo "Comecar Teste", que dard um retorno visaatela (Figura 22b), permitindo visualizar uma



sequéncia de imagens. Se algo parecer fora doaglepars parametros podem ser alterados e um ngteo te
pode ser iniciado. Com uma confirmagéo visual p@sitpode-se entdo rodar o programa para todas as
imagens de uma aquisi¢éo, que pode ter mais déihagens. Ao rodar o programa para toda a a@asic
serdo salvas apenas as curvas de fluxo.

(a) r_ﬂsegmm 3 BN ) (b) (B seqment [E=

| | p— |

| |
Pordocentral  X= 93 v 7 || ‘ Portocentral  X=| 87 | y= 85 ‘ ‘
Raio méximo (de 9812 " Comecarteste | | Pararfeste Rl koo (de: 9 812 10 Comegar teste Pararteste |
Rodar tudo Rodar tudo

Cualdadie (de 04 10) E] Gualidade (de 0 a 10) 1

Figur:a 22 - Duas etapas da interface gféfica: €) introdhgépaﬂémetros; e (b) confirmacéo visual para a

configuracao adotada.

4. RESULTADOS

Os resultados podem ser classificados de acordoacgoalidade das imagens adquiridas (Figura
23). Observou-se que, mesmo com baixo contrastéiragiio visual do que é a regido da aorta, o @fgor
se mostra bastante eficiente na captura do flurgusaeo, como pode ser notado pela forma com aegual
regido segmentada acompanha o movimento e puldacgdarta.

A Figura 24 mostra as curvas de fluxo associadasimdividuos mostrados na Figura 23. A
densidade de amostragem temporal foi aumentadaO@medzes por meio de interpolagéo; contudo, os
valores nos pontos correspondentes a cada imageimatierados e ndo ha adicdo de informacgéo. Asasur
se mostram bastante precisas é foi possivel \arific sincronismo entre os registros de um
eletrocardiograma e os pontos de maximo da curvuge. O volume sistdlico ejetado pelo ventriculo
esquerdo a cada batimento (débito sistolico) pedeaculado integrando, ao longo do tempo, a cdeva
fluxo associada a cada batimento.
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Figura 23 - Sequéncias de imagens de trés individuos distieggnentadas durante a sistole: (a) imagem

com bom contraste; (b) imagem com médio contrasfe) imagem com baixo contraste.

Curvas de fluxo
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Figura 24 - Curvas de fluxo relacionadas aos individuos dar@i 23, na mesma ordem. Note as diferencas
de frequéncia cardiaca (intervalo temporal enttieneatos) e valor de pico de fluxo entre os tréviicluos.



5. DISCUSSAO

A técnica proposta oferece alta precisdo e robustgecialmente se comparada a outros métodos
previamente propostos com 0 mesmo objetivo [4—@lgOritmo proposto se diferencia por n&o dar eméoq
a uma segmentagao milimetricamente precisa dagal@dorta, mas sim em separar, com precisaox® flu
aortico dos fluxos vizinhos (Figura 25). Isso deee, de fato, a principal meta, uma vez que o iebjénal
€ medir o fluxo aodrtico, e ndo a area de secdooda &m si. Embora o calculo de fluxo requeira
conhecimento tanto da velocidade do sangue quamtéreh de secdo da aorta, a velocidade do sangue
proximo a parede da aorta é praticamente nulacedmpente na auséncia de estenose, quando é seguro
supor que o fluxo é laminar, isto é, tem perfilcimadamente parabdlico, como ilustrado na Fig@a 2
Assim, uma leve sobreestimacdo da area da aodde dpie a area segmentada néo inclua fluxos née nul

externos a aorta, € muito menos danosa que umsatsodedo.
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Figura 25 - Uma representacdo em 3D do mapa de fluxo origiaple( segmentado (b) mostram a
distribuicdo aproximadamente parabdlica do fluxo.

Figura 26 - llustracdo de um modelo ideal para o fluxo sanguiaminar, parabdlicdModificado de Silva
Jr MR. Fisiologia da circulagéo. 22 ed. S&o Pdaitart;1977. p.9)

O erro mais provavel para o método desenvolvidterieabalho € um erro no calculo do centro de
massa, que pode fazer com que, durante a segmentsgja excluida parte do fluxo aodrtico. Se
aproximarmos esse fluxo laminar por uma distribwigaraboldide que possui ponto de velocidade maxima

no centro da aorta e zeros nas paredes na aoradé®, temos que:
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O fluxo perdido numa situacao ideal de efey da posicao do centro geométrico € dado pela telgr
mapa de velocidade paraboloide na area transwagsalculo deslocadde,, de raioR. Esse € um célculo
complicado, entdo aproximaremos um erro de deslecampor um erro de subestimacdo, onde o raio

subestimado &, € igual aR — de.. Nessa situacao, o fluxo perdidg,,; sera:

T (Rgst_ZRzRgst+R4)

1 (2m (R r?
Quoss =3 Jy " Iy Vimax (1= 35) 7drdp = Vina — (10)

Assim, temos um erro percentual de fl@@dado pela expresséo:

(Rést—2R*REs+R*) (Aef—2RAe3+2R2Ae?)

e = = )1009% = ( - ) 100 %. (11)

A aproximacdo de um erro de deslocamento por urbastimacdo € valida, pois, para deslocamentos
pequenos, o erro de subestimacéo superard o dea®sinto para um caso ideal. Se considerarmosrom er
esdruxulo de subestimacéo de raio, oRglge é 90% deR (de. = 0,1R), teremos um fluxo 3,6% menor do

que o real; isto &, um erro pequeno dado tamankordale raio ou deslocamento.

5.1. FATORES DE ERRO
5.1.1. Contraste da Imagem

O contraste é fator determinante na qualidade gimesgtacdo, pois afeta diretamente a capacidade
do algoritmo de encontrar o centro geométrico dgidoe da aorta com precisdo. Tal parametro é
importantissimo para o calculo da imagem modetma € a imagem efetivamente utilizada na segmaatac
em si. Além disso, erros na estimagcdo do centrangg@o de uma imagem podem se propagar para
imagens seguintes, uma vez que a busca pelo cgatroétrico de cada imagem se inicia usando como
parametro inicial o centro geométrico calculad@mamagem anterior.

O contraste nas imagens em questao varia ao lanflox sanguineo, pois o tempo de relaxamento
T, do sinal de ressonancia magnética associado goiesgaproximadamente 1500 ms [7]) € muito maior
qgue o tempo de repeti¢cdo de pulso (TR) da sequéercauisi¢cdo utilizada (7 ms). Assim, o sanguiedi
pela a aorta durante a sistole (Figura 27a) apanacebrilhante na imagem que o sangue aproximauame
estatico, durante a diastole (Figura 27b), resdtiaem contraste temporalmente variavel. Desse medo,
segmentacao tende a ser mais precisa em quadrnpsrgsnonde o fluxo é maior, pois as bordas aparece
mais bem definidas. A forma de aquisicdo tambéne peduzir o contraste das imagens mesmo durante a
sistole (Figura 27c). Contudo, se os erros acaastpor essa perda de contraste ndo forem grandes o
suficientes para levar a inclus@o de fluxos exte@@orta na area segmentada, isto tera pouconbume

efeito nos valores de fluxo sanguineos medidos.



Figura 27 - Imagens de diferentes contrastes para um mesmeidadi (a) e (b) e para um individuo
diferente (c).

O contraste determina as nuances das imagens,ige dervoluntério para voluntario, devido a
diversos fatores, como, por exemplo, a posicd@léuea do corte de imageamento. Em algumas imagens,
aorta aparece circundada pelo coracdo ou por teqige oferecem pouco contraste a ela; em outrtasses
encontra parcialmente em contato com tecidos qugigiam melhor contraste. Em imagens de baixissimo
contraste (Figura 28a), essas diferencas no cantanaorta (Figura 28b) podem interferir na imagem
binaria obtida ap0os filtragem LoG. Isto pode fazan que o centro de massa estimado se desloquamara
regido indesejada. Nessa situacdo, é vantajosantéuo calculo do centro de massa, usar um pesw mai
para a imagem passa-baixas (Figura 28c) que panaagem passa-altas (Figura 28b). Contudo, isso
diminuird a precisdo da segmentacdo, que podead fiarcialmente deslocada de sua posicdo correta.

Novamente, o contraste da imagem determina o q@ltsp a segmentacao sera.

Figura 28 -Imagem de baixo contraste (a) revela contornogltages através de uma imagem passa-altas
(b); mas o formato basico da aorta aparece bemidefem uma imagem passa-baixas (c).

5.1.2. Ajuste Adequado Deslocamento Minimes

No rastreamento do centro geométrico, as primeir@acdes mostram grandes valores de
deslocamento deste centro. A cada iteracdo, eksediinui e o centro geométrico estimado se apnax
do valor real. O processo iterativo para uma imagenterrompido quando o deslocamento da estimakva
observado é menor que um deslocamento minimespecificado pelo operador.

Quanto menor for o valor de deslocamento minime&§gpado, maior serd o nimero de iteracdes, o
gue aumenta a probabilidade do algoritmo divelgin casos de imagens com contraste muito ruim, um

valor extremo para esse parametro, visando veldeide convergéncia e minimizacdo de erros, B, @1



gue representa um deslocamento em média de 3 namlugdo espacial das imagens, ou 10 pixels nas

imagens ampliadas). Contudo, para os sujeitosaaica] trabalhou-se com valores e@®1R a0,05R.

6. CONCLUSAO

Foi apresentado um novo método de segmentacadnpagans de ressonancia magnética em tempo
real de fluxo aortico, visando estimar o débitddéiso associado a cada batimento, individualmente.
algoritmo proposto apresenta diversas contribuicédginais para a area de imagens médicas, se
diferenciando de métodos anteriores por ndo dargeefa uma segmentacao milimetricamente precisa da
parede da aorta, mas sim em separar, com preoiflaap adrtico dos fluxos vizinhos. Destaca-seliédm o
baixo esforco computacional empregado no algoritmo.

Assim, 0 novo método oferece maior precisdo naut@ldo débito cardiaco a partir dessas imagens,
especialmente para imagens com baixo contrastead@ belacdo sinal-ruido. Com isso, o algoritmo
apresentado tem potencial para transformar a réssian magnética em tempo real em uma técnica

unicamente capaz de medir, ndo invasivamente goecsao, a variabilidade do volume sistolico.
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