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RESUMEN

Este articulo presenta un método para la generaciéon de modelos vasculares en 3D, a
partir de imagenes de resonancia magnética (IRM), usando un algoritmo de fast marching.
Los principales aportes del método propuesto en este articulo son la utilizaciéon de laimagen
original como base para la definicion de la funcién de velocidad que rige el desplazamiento
de lainterfaz y la selecciéon automatica del tiempo en el cual la interfaz logra segmentar la
arteria.El método fue validado enimagenes de arterias carétidas patoldgicas y de fantasmas
vasculares. Una apreciacidn cualitativa de los modelos vasculares obtenidos muestra una
extraccion adecuada de la pared vascular. Una validacion cuantitativa demostré que los
modelos generados dependen de la escogencia de los pardmetros del algoritmo, al inducir
un error maximo de 1,34 voxeles en el didmetro de las estenosis medidas.

ABSTRACT

This paper presents a method for generating 3D vascular models from contrast
enhanced magnetic resonance images (MRI) using a fast marching algorithm.The main
contributions of this work are:the use of the original image for defining a speed function
(which determines the movement of the interface) and the calculation of the time in which
the interface identifies the artery. The proposed method was validated on pathologic
carotid artery images of patients and vascular phantoms. A visual appraisal of vascular
models obtained with the method shows a satisfactory extraction of the vascular wall.
A quantitative assessment proved that the generated models depend on the values of
algorithm parameters.The maximum induced error was equal to 1.34 voxels in the diameter
of the measured stenoses.
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Introduccién

Este trabajo se sit@ia en el contexto del tratamiento de
la arteriosclerosis, patologia vascular caracterizada por el
estrechamiento de la pared del vaso, el cual es generado por
la formacion de placas de ateroma y denominado estenosis
arterial. La problematica médica asociada con esta patologia
es extremadamente importante. Al considerar sélo el caso de
estenosis de las arterias coronarias, su consecuencia directa, que
es el infarto del miocardio, representa una de las primeras causas
de mortalidad a escala mundial (1). El infarto cerebral, por su
parte, no es una entidad esencialmente mortal, pero consume
recursos posthospitalarios en magnitud inmensa y creciente.
Aproximadamente 750.000 personas experimentan un evento
cerebrovascular isquémico al afio en Estados Unidos, con un
valor estimado en 40.000 millones de dolares, representados
en costos directos e indirectos. El 25% de esos eventos estan
relacionados con enfermedad oclusiva de las arterias carotidas
extracraneales (2).

El tratamiento terapéutico de estas patologias, por medio
de protesis endovasculares o stents, requiere una escogencia
preoperatoria apropiada de las dimensiones de éstos (longitud,
diametros en los sitios de colocacion, localizacion de los puntos
de articulacion, etc.). Las complicaciones posteriores de un stent
mal adaptado incluyen: trombosis, desplazamiento del stent,
fugas, diseccion de la arteria y obstruccion de ramas colatera-
les. En la actualidad, las dimensiones del stent se determinan
con base en medidas tomadas directamente sobre la arteria del
paciente, por medio de un catéter calibrado. Este procedimiento,
ademas de ser lento e invasivo para el paciente, tiende a estimar
erroneamente la longitud de vasos tortuosos, ya que el catéter no
sigue necesariamente la linea central de la arteria. Medidas no
invasivas basadas en herramientas computacionales de proce-
samiento semiautomatico de imagenes médicas 3D proveen una
excelente alternativa al uso del catéter y constituyen la finalidad
del trabajo presentado en este articulo.

Se trata de obtener para cada paciente, a partir de imagenes
médicas, un modelo de la parte de interés del arbol vascular que
sirva para la verificacion experimental preoperatoria de la co-
rrecta expansion y fijacion de endoprotesis o stents escogidos, y
para la simulacion hemodinamica y estructural de la interaccion
entre el stent, el flujo sanguineo y la pared arterial.

La generacion de estos modelos supone una segmentacion o
extraccion preliminar de las estructuras vasculares que se van a
examinar, con el objetivo de reproducir en 3D el lumen vascular, y
de obtener asi una representacion precisa de la geometria de cada
segmento. El arbol vascular segmentado es utilizado para fabricar
modelos vasculares fisicos, mediante la técnica de prototipaje
rapido y modelos mecanicos-computacionales, para la simulacion
hemodinamica mediante la técnica de elementos finitos.

Varios estudios han sido enfocados en la extraccion de la
geometria vascular 3D de pacientes (3-7) y/o a la simulacion
de intervenciones vasculares. A pesar del amplio conocimiento
que se ha generado en el tema y de la reciente emergencia de
nuevos métodos de segmentacion vascular (8-15), las soluciones
clinicamente utilizables no se encuentran ain disponibles. La
extraccion de arterias sigue siendo un desafio para la comunidad
de investigadores en procesamiento de imagenes. Las dificulta-
des se deben, principalmente, al reducido tamaiio de los vasos
que se van a segmentar, en comparacion con la resolucion de
las imagenes (especialmente en el caso de arterias coronarias
y cerebrales), la complejidad de las estructuras ramificadas, la
heterogeneidad de las intensidades, las alteraciones patologicas
de las formas vasculares, etc.

Este articulo presenta un método de construccion de modelos
vasculares tridimensionales a partir de imagenes de resonancia
magnética. La estructura del articulo es la siguiente. El nume-
ral 2 presenta el método propuesto para la segmentacion de la
arteria y la generacion del modelo correspondiente. La seccion
3 presenta algunos resultados obtenidos sobre imagenes de arte-
rias patologicas. Una discusion y algunos prospectos de trabajo
futuro son finalmente tratados en la seccion 4.

Método

Descripcion del algoritmo

El método desarrollado consta de cuatro etapas (Fig. 1). En
la primera etapa, a cada voxel de la imagen original se le asigna
un valor de velocidad, lo que genera una imagen de velocidad.
Sobre esta imagen se aplica el algoritmo de fast marching, del
cual resulta una imagen de tiempos. Mediante la umbralizacion
de ésta se obtiene el volumen binario final correspondiente al
arbol vascular de interés. Dicho volumen es empleado en la
ultima etapa para la generacion del modelo arterial.

Generaciéon
de imagen de > Fast Marching |—>
velocidad

de laimagen de|——>

mbralizacion -
Umbralizacié Generacién

del modelo Fin

tiempos

Fig. 1. Etapas del método de procesamiento desarrollado

El fundamento del método de segmentacion es el algoritmo
de fast marching (16). Este algoritmo utiliza una funcion de
velocidad F(p) para controlar el desplazamiento de un frente de
propagacion (o interfaz) que determina la frontera del objeto de
interés que sera extraido segmentado (extraido de la imagen).
Esta funcién es definida con base en una imagen de velocidad.
El escalar asociado con cada voxel dentro de esta imagen co-
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rresponde a la velocidad que alcanzaré en ese punto el frente
de propagacion. La imagen de velocidad ideal (Fig. 2) debera,
entonces, tener valores altos dentro de la arteria y bajos en la
pared arterial, de forma que la interfaz crezca rapidamente en
el interior de la arteria y se detenga en la pared arterial, para
lograr con esto la segmentacion adecuada de la estructura vas-
cular de interés.
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Fig. 2. Imagen de velocidad “ideal” en un modelo de estenosis vascular
concéntrica

En el 4rea de imagenes médicas, generalmente se usan
transformaciones sobre el gradiente de una imagen para definir
la imagen de velocidad (15). Este gradiente se calcula por medio
de la convolucion de la imagen con una derivada gaussiana,
con el propdsito de reducir el ruido. Es bien sabido que el filtro
gaussiano afecta las fronteras. Adicionalmente, el tamafio de la
mascara de convolucion es el mismo en toda la imagen. En el
caso de las estenosis grave, la mascara puede no ser adaptada
(demasiado grande), lo que ocasiona la pérdida de la informacion

ﬁ

local relevante; es decir, de la sefial del lumen arterial. Para evitar
esto, nuestro trabajo parte del procesamiento de la imagen IRM
original para obtener una imagen de velocidad.

En imagenes de resonancia magnética sustraida (DCSMRA,
dynamic contrast-enhanced subtraction 3D MRA images),
sobre las cuales se realiza el procesamiento propuesto en este
trabajo, las arterias son resaltadas, mientras otros tejidos son
removidos por medio de la sustraccion digital de dos imagenes
que representan el mismo volumen, adquirido antes y después
de la inyeccion del agente de contraste (gadolinio) (17). Dado
que los niveles de intensidad son mas altos dentro de la arteria,
se puede utilizar una funcion sigmoide (Ecuacion [1]) para me-
jorar el contraste, y hacer que la velocidad en los voxeles dentro
del lumen sea uniformemente alta, mientras que sobre la pared
arterial es baja, para formar asi una imagen de velocidad “ideal”
para la ejecucion del algoritmo de fast marching (Fig. 3). La
funcién sigmoide esta definida por la Ecuacion [1]:

I =( Max— Min)-

+ Min

1
r;uJ] [1]

l+e

Fig. 3. Corte sagital de un segmento de arteria carotida. (4) Imagen original. (B) Imagen con los respectivos niveles de intensidad representados por una tabla de colores.
(C) Resultado de aplicar la transformacion sigmoide a la imagen original, con a.= 0,5y = 330

Donde [ es la imagen original; I’, la imagen resultante;
Max y Min son los valores de intensidad maximo y minimo de
la imagen resultante, y a y f son dos parametros que permiten
establecer la forma que tendra la transformacion (Fig. 4). El

a=5 =124
a=10f =128
—a=154=125

parametro a determina la pendiente que tendra la curva en la
region lineal, y el parametro f, el valor que se tomara como
centro de la transformacion (pivote).

—pg w5 g w100
a=15@ =125
—a =15 =15)

Fig. 4. Variacion de los parametros a.y f en la funcion sigmoide. (A) En azul: oo =5, f = 125; en verde: o. = 10, f = 125; en rojo: a = 15, f = 125. (B) En azul: . = 15, f =

100; en verde: a. = 15, p = 125; en rojo: =15, f = 150
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Teniendo esto en cuenta, se aplica la funcion sigmoide a la
IRM original preprocesada previamente con un filtro de difu-
sion anisotropica (18). Este filtro reduce el ruido de la imagen 'y
preserva las fronteras de los objetos (regiones de alto gradiente).
El valor del parametro f corresponde al valor de la intensidad
presente en la pared arterial. Este valor se puede obtener inte-
ractivamente o de forma automatica por medio del algoritmo de
Otsu (19). El valor del parametro a, determinado empiricamente,
es 0,5 y permanece constante en todas las pruebas realizadas

a Q

en este estudio. La imagen resultante corresponde a la imagen
de velocidad que sera utilizada en el siguiente paso por el al-
goritmo de fast marching (Fig. 3¢). Este algoritmo que permite
segmentar la arteria carétida del fondo de la imagen comienza
con un voxel p, dentro del lumen arterial como interfaz inicial
K, . Se define la funcion F (p) = R" =R como la funcién que
expresa la velocidad a la cual se desplaza la interfaz en un punto
determinado del espacio p (Fig. 5).

bf\t
@
k\‘&/{

Fig. 5. Interfaz. (A) Definicion en R’. (B) Campo de velocidad definido por F(p) para cada p perteneciente a Q2 en R’

Dado que la funcién F(p) se conoce previamente para cada
voxel p de la imagen, el algoritmo de fast marching calcula,
entonces, el tiempo en el cual cada voxel p en la imagen sera
alcanzado por la interfaz. De esta forma, se obtiene una imagen

T=0,01

T=0,002 T=0,003

Fig. 6. Segmentaci{on de la imagen de tiempos para diferentes valores de T (p)

En el contexto de la segmentacion vascular, el tiempo en el
cual la interfaz alcanza la pared vascular es muy importante,
ya que es en ese instante cuando la interfaz separa la arteria del
fondo de la imagen. Dicho tiempo corresponde, entonces, al
umbral de segmentacion.

Inspirada en el trabajo de Boskamp et al. (8), la seleccion
del umbral 6ptimo esta basada en el analisis del crecimiento del
volumen resultante en cada instante de tiempo en la imagen de

de tiempos 1 (Fig. 6). El algoritmo calcula los tiempos al solu-
cionar en cada voxel la ecuacion “eikonal” (Ecuacion [2]).

IVT(p)|-F(p)=1 (2]

T=0,05

T=0,08

tiempos I. Cuando la interfaz llega a la pared arterial (donde las
velocidades son altas gracias a la transformacion sigmoide), los
tiempos obtenidos con el algoritmo de fast marching son muy
similares entre si, lo que hace que la variacion de volumen en
el tiempo sea minima (Fig. 7). Se define el umbral optimo de
segmentacion como el minimo valor de tiempo ¢ que corresponde
a la variacion mas pequeila en volumen de la interfaz.

Crecimiento de la interfaz

Tamafio de la interfaz
cwpsB BB REEEHE

Fig. 7. Curva de crecimiento de la interfaz contra el tiempo: histograma de la imagen de tiempos
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Sean / la imagen de tiempos; /,la imagen binaria resultante,
y u el umbral de tiempo escogido, la umbralizacion se realiza
como muestra la siguiente Ecuacion [3]:

B ¥ O<t<
!b= Sl i [3]

Viel
! B+2 si t>u

El volumen segmentado contiene el arbol vascular de la
region de interés. A partir de éste se obtiene el modelo correspon-

diente en dos pasos: filtrado gaussiano isotropico y generacion
de la superficie 3D (figs. 8 y 9). En el primer paso, el volumen
binario es filtrado para obtener una imagen en niveles de gris
que pueda ser posprocesada, lo que produce un volumen con
una superficie difusa (no binaria). En el segundo paso se realiza
una operacion de enmallado (meshing en inglés) del volumen
obtenido en el paso anterior para poder determinar su superfi-
cie. Para lograr esto se utiliza el algoritmo de isosuperficies o
marching cubes (20).

Fig. 8. Resultados en imdgenes de arterias cardtidas. (A) Modelo generado para el paciente 1. (B) Detalle del modelo generado para
el paciente 1. (C) Modelo generado para el paciente 2. (D) Detalle del modelo generado para el paciente 2

Fig. 9. Resultados en fantasmas vasculares. (A) Modelo generado para el fantasma 1. (B) Detalle del modelo generado para
el fantasma 1. (C) Fantasma 2. (D) Detalle del modelo generado para el fantasma 2

Por tltimo, se subdivide la malla para incrementar su reso-
lucion y, de esta manera, aumentar la precision de las pruebas
hemodinamicas de esfuerzos fisicos sobre el modelo resultante
y la calidad en la generacion del modelo fisico por medio del
proceso de estereolitografia (Fig. 10).

Fig. 10. Modelos fisicos de arterias cardtidas patolégicas
resultantes del procesamiento completo de las imdagenes
respectivas

Rev Colomb Radiol. 2007; 18(4):2225-32
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Poblacion

El método fue probado en imagenes de arterias cardtidas de
ocho pacientes y de seis fantasmas vasculares. Los fantasmas
son modelos fisicos cuya superficie interior representa la forma
endoluminal de segmentos arteriales. Las partes “sanas” de los
fantasmas son cilindricas y miden 6 mm de didmetro. Cada
fantasma contiene dos estenosis de forma (circular, semilunar
y eliptica), posicion y grado de estrechez (50%, 75% y 90%)
diferentes. Todas las imagenes se adquirieron por resonancia
magnética sustraida.

Protocolo de adquisicion

Las imégenes de los fantasmas fueron adquiridas en un
resonador Intera 1.5 T, Philips. Los fantasmas llenos de una
solucion de gadolinio (0,1 mmol/kg GdADOTA Dotarem®,
Guerbet) fueron colocados en un tanque con agua. La secuen-
cia angiogréfica utilizada fue: FLIP-ANGLE 30°, T, = 4,6 ms,
T, = 1,8 ms, orientacion coronal, espesor de corte = 1,25 mm, tama-
fio de pixel = 0,78 mm x 0,78 mm, matriz de pixel =512 x 512.
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Las imagenes de los pacientes fueron adquiridas con los mis-
mos parametros, pero con un resonador diferente: Vision 1.5 T,
Siemens. Por cada paciente se adquirieron dos conjuntos de datos:
antes de la inyeccion (mascara precontraste) y en el pico arterial
después de la inyeccion intravascular de gadolinio (0,1 mmol/kg).
Las angiografias 3D fueron obtenidas por la sustraccion digital
de los dos conjuntos de datos de cada paciente usando las herra-
mientas provistas por la consola de procesamiento de Siemens.
El protocolo se acogio a los principios éticos del comité de ex-
perimentacion en humanos del Hospital Cardiologico de Lyon y
de acuerdo con la ‘Declaracion de Helsinki’ de 1975.

Resultados
La pared vascular extraida fue evaluada cualitativamente,
y los resultados fueron satisfactorios en cinco de los ocho

pacientes y en los seis fantasmas (figs. 8 y 9). Con el objetivo
de determinar la influencia de los parametros a, f (de la trans-
formacion sigmoide) y o (del filtro gaussiano) sobre la calidad
del modelo generado, se realiz6 un analisis de sensibilidad del
método sobre las imagenes de los seis fantasmas vasculares
(Tabla 1). En una primera etapa del analisis se adopté o = 0,5,
de forma tal que la funcion sigmoide tenga una forma de esca-
16n y que el método se asemeje a un crecimiento de regiones
clasico. Se modificé S entre 50 y 250 tomando valores cada
50 unidades, y o entre 0,7 y 1,3, con valores incrementales de
0,15 unidades. Para cada combinacion de § y o se midieron
los diametros en la parte sana y en cada una de las estenosis de
los fantasmas. Adicionalmente, se compararon los porcentajes
de estenosis sobre los modelos obtenidos contra los valores
teoricos de referencia (Tabla 1).

Tabla 1. Andlisis de sensibilidad de los pardmetros 3 y 6, manteniendo o.= 0,5. Se muestran los valores de 3
y G que corresponden al mejor resultado obtenido (didmetro promedio frente al valor teérico de referencia)

para cada fantasma
Fantasma l?rll?lr:ilzgo I]))rlc?rrrrll:(tirig I Estenos.is I ESteI'IOSiS II Esteno'sis II Esteposis
(diametro 6 mm) ° B region sana | region sana reofer’e nea rone(’hda reof erencia rone(’hda
() (i) (% érea) (% érea) (% érea) (% érea)
1 1,15 100 5,79 5,84 50 52 95 -
2 0,7 100 5,67 5,84 50 49,4 95 89,7
3 1,3 100 5,80 5,95 75 59,3 95 71,7
4 1,3 100 5,94 5,95 95 84.9 95 84.8
5 0,7 100 5,66 6,03 50 48,4 95 91,4
6 0,85 100 5,80 5,83 75 58 75 53,1

Enuna segunda etapa del analisis de sensibilidad se modifico
el valor de a en un rango de 0,5 a 5,5, manteniendo f = 100y o
=1 para uno de los fantasmas. Se observo que a medida que se
incrementaba a, los didmetros tanto en la parte sana como en las
estenosis se acercaban mas a los valores de los didmetros reales

(Tabla 2). Los experimentos se realizaron en un computador
con 1 Gb de memoria RAM y un procesador Intel Pentium de
1.5 Ghz. La ejecucion del algoritmo tomo entre 1 y 3 minutos
para todas las pruebas y fue proporcional al volumen de interés
seleccionado.

Tabla 2. Andlisis de sensibilidad de los pardmetros [3
y ¢ con o.= 0,5 para el fantasma 2

o Diametro minimo Diametro promedio
region sana (mm) region sana (mm)
5,5 5,92 6,01
5,0 6,03 6,07
4,5 5,78 5,89
4,0 5,94 5,96
3,5 5,86 5,95
3,0 5,62 5,79
2,5 5,60 5,80
2,0 5,59 5,81
1,5 5,60 5,73
1,0 5,63 5,75
0,5 5,74 5,83
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Discusion

En este articulo se presentd un método para generar modelos
vasculares en 3D a partir de imagenes de resonancia magnética
(IRM). La principal contribucion de este trabajo se resume en
los siguientes tres puntos: a. generacion de la imagen de velo-
cidades empleada por el algoritmo de fast marching a partir de
la imagen original. b. Deteccion de un umbral automatico para
la binarizacion de la imagen de tiempos. c. Procesamiento del
volumen binario para obtener un modelo vascular que pueda
ser fabricado fisicamente.

La calidad de los modelos generados depende de los para-
metros o, £ y o usados en el método propuesto. En las pruebas
realizadas, la escogencia del parametro f indujo errores que van
desde 0,13 voxeles hasta 1,34 voxeles, en la medida del diametro
de las estenosis. Por su parte, los parametros o y o son parametros

de ajuste “fino”, lo que induce errores de 0 a 0,21 voxeles para el
primero y de 0 a 1 voxel para el segundo en didmetro medido.
En casos de estenosis graves, f debe tener un valor inferior al
valor de intensidad de la pared arterial, de forma que las estenosis
sean correctamente segmentadas. Por otra parte, o determina
la calidad de la pared arterial generada. La Fig. 11 muestra el
efecto de la variacion de o sobre la pared (malla) resultante. Si
el valor de ¢ es muy alto, el efecto escalera disminuye, pero las
estenosis mas pequefias que el tamafio de la méscara gaussiana
determinada por ¢ no son identificadas correctamente. Si el valor
de o es muy bajo, el modelo generado contiene ruido espacial
debido al efecto escalera y su analisis o fabricacion posterior son
mas complicados. A pesar de que este problema se puede corregir
al seleccionar un parametro £ mas alto, este procedimiento causa
que la region estendtica no sea segmentada correctamente.

Fig. 11. Efecto de la seleccion del valor de o sobre el modelo generado (4) o = 0,54, (B) 6 = 1,04y (C) o = 1,52

Una de las imagenes en las que el algoritmo no produjo
resultados 6ptimos presentaba una estenosis del 95%. Debido
a la resolucion de la imagen, esta estenosis corresponde a un
volumen de menos de un voxel, por lo cual el algoritmo no
pudo superarla (Tabla 1, primera fila). En la otra imagen so-
bre la cual el método no fue exitoso, las cardtidas externa e
interna se encontraban anatomicamente muy cerca, y debido
al fenomeno de volumen parcial presente en las imagenes de
baja resolucion, las dos carotidas aparecieron “fusionadas” en
la imagen segmentada.

Con el proposito de independizar el algoritmo de los valores
de los parametros, se implementd una primera mejora de éste,
que consiste en el calculo automatico de f como el umbral
optimo generado por el algoritmo de Otsu (19) sobre la imagen
original. En las pruebas realizadas esta estrategia funciona
adecuadamente en pacientes sanos, pero en pacientes con enfer-
medad vascular el umbral de Otsu resulta demasiado alto y las
estenosis no son correctamente identificadas. Para mejorar este
aspecto, actualmente se estan estudiando otras alternativas para
el filtrado de la superficie obtenida; por ejemplo, el suavizado
laplaciano (laplacian smoothing) (21) o la aplicacion de filtros,
como el de medias y medianas sobre la malla (mesh) (22). Los
modelos fisicos vasculares son fabricados por la técnica de
estereolitografia (Fig. 10) a partir de las mallas generadas por
el procedimiento descrito en este articulo.
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