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Resumen

En esta tesis se reporta el desarrollo de un algoritmo de procesamiento digital de imagenes
para la medicién semi-automatica de la translucencia nucal (NT, por sus siglas en inglés) a
partir de un conjunto de imagenes de ultrasonido fetal del primer trimestre. Hasta donde
se tiene conocimiento es el primer trabajo que utiliza un modelo activo de forma (ASM, por
sus siglas en inglés) para realizar la segmentacién de la NT y a partir de ésta llevar a cabo
su medicion. La codificacion de dicho algoritmo fue realizada utilizando el entorno de
MATLAB.

El algoritmo de segmentaciéon para la translucencia nucal puede resumirse en las

siguientes etapas:

Primero se obtuvo un conjunto de entrenamiento formado por diez imagenes de
ultrasonido con corte sagital, en posicion neutral y siguiendo las normas sugeridas por la
fundacioén encargada de la calidad de la medicion de la NT; las estructuras de interés
fueron delimitadas manualmente por una experta obstetra del Instituto Nacional de

Perinatologia.

Como segundo paso se realiz6 la etapa de pre-procesamiento, en el cual se aplic6 un
suavizado con un filtro guassiano paso bajas con el fin de disminuir el speckle y facilitar el
ajuste del modelo a una imagen prueba en la etapa final. Se realizaron experimentos
utilizando filtros detectores de bordes para determinar el filtro a utilizar, asi como su

escala.

Como tercer paso se cre6 un ASM bidimensional con el cual se procede a realizar la

segmentacion de la translucencia nucal.

Se realiz6 el método de validacion cruzada de leave one-out comparando la anotacién
manual realizada por la experta con el resultado obtenido por el algoritmo en el conjunto

de 10 imagenes.

La medici6on automatica de la translucencia nucal present6 un error relativo promedio de

14.44% y una desviacion estandar de 10.08.
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Capitulo 1. Introduccion

En este capitulo se presenta una introducciéon a la medicion de la translucencia nucal, la
obtencién de imégenes de ultrasonido y los trabajos previos que se han realizado con el fin
de obtener una medici6on adecuada. En base a esto se presentan los objetivos del presente

trabajo.

1.1 Objetivo

Disefiar el algoritmo de un Modelo Activo de Forma que permita efectuar la segmentacion

semi-automatica de la translucencia nucal en imagenes de ultrasonido fetal.

Se espera que la medicion que se obtiene utilizando el método desarrollado presente
resultados similares a los obtenidos por parte del experto obstetra y que su utilizacién

permita una evaluacién confiable.

1.2 Importancia del problema a resolver

Las anomalias fetales pueden ser detectadas por marcadores particulares por medio de
exdmenes de ultrasonido como lo son la translucencia nucal, el hueso nasal, 1a longitud del
fémur y los ductos venosos [1, 2, 3]. La trisomia 21 o Sindrome de Down es la causa
congénita més frecuente que causa severo dafio mental y tiene una incidencia de 1.3 cada

1000 nacimientos [4].

Regularmente la presencia de la trisomia 21 puede ser detectada manualmente usando tres
métodos diferentes: analisis bioquimico de la sangre, exdmenes de ultrasonido y
confirmacién de la informaciéon genética. Los marcadores bioquimicos son de bajo costo,
pero son ineficaces, invasivos y consumen tiempo; es por eso que hoy en dia se combinan
los marcadores bioquimicos con los marcadores de ultrasonido para una evaluaciéon mas
fiable.



Segmentacion y medicion semi-automaticamente de la translucencia nucal en imagenes de ultrasonido

De los examenes de ultrasonido que se realizan en el primer trimestre, en especial la
medicion de la translucencia nucal ha demostrado ser el marcador més importante para la
deteccion de anormalidades cromosémicas como las trisomias del par veintiuno (Sindrome
de Down), par dieciocho (Sindrome de Edwards) y par 13 (Sindrome de Patau). Un grosor
mayor a 2.5 mm entre las 10-14 semanas de gestacion esta asociado con un riesgo cardiaco

y sindromes genéticos [5].

Debido a la importancia de la mediciéon de la translucencia nucal, la habilidad que se
requiere, asi como los errores intra-operador e inter-operador [6] e inconsistencia de la
medicién de la translucencia nucal [7], es necesaria una herramienta de medicién semi-

automatica, la cual se espera, facilite a los expertos el diagnostico final.

Para la correcta medicién de la NT es necesario obtener el plano sagital adecuado, es decir,
obtener una imagen bidimensional del volumen donde sea visible la translucencia nucal, el
hueso nasal o el conducto venoso para la evaluacion de la trisomia 21; de no ser asi la
medicion seria méas corta o mas larga o en el peor de los casos que no exista. Esta dificultad

en algunos casos sigue sin resolverse.

Existe la fundacion Fetal Medicine Foundation (FMF) con sede en el Reino Unido creada
por Nicolaides et al. [5], que se encargd de establecer estindares para realizar una
medicion adecuada de la translucencia nucal. Los expertos que aprueben el examen estan
certificados para realizar adecuadamente la medicion; en México ya existen 1,065 expertos
calificados, entre ellos la experta que anot6 manualmente las imagenes para este

trabajo [8].

En muchos lugares del mundo la revision en el primer trimestre se realiza por indicacion,
es decir, solo se lleva a cabo si existe algin sintoma, pero lo mejor es que se realice como
una rutina, ya que por medio de este estudio se pueden identificar ciertos puntos de
referencia conocidos como medidas biométricas que ayudan a los médicos a brindar un

mejor diagnostico [9].

Ademaés durante el primer trimestre del embarazo, el ultrasonido es una herramienta muy
atil debido a que sirve para confirmar un embarazo, encontrar la localizacién del saco
gestacional, obtener el nimero de embriones con precision, dar un calculo de la edad

gestacional, confirmar la actividad cardiaca del feto y realizar una evaluacion anatomica.
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1.3 Mediciones biométricas fetales

Uno de los més importantes aspectos de la evaluacion en el primer trimestre es la fecha de
la concepcion, que se puede obtener con medidas biométricas: longitud del embrion
conocida como la longitud craneo-cauda (CRL), el didametro promedio del saco gestacional
(MSD) y el diametro biparietal (BPD). Los valores obtenidos se comparan con una
referencia establecida y éstos proporcionan una estimacion precisa de la edad gestacional.
El conocimiento de la edad gestacional en el primero o segundo trimestre sirve para dar

una fecha estimada de parto con mas exactitud [9].

1.3.1 Longitud Craneo- Cauda

La longitud craneo-cauda es la longitud del embrién en milimetros; como su nombre da a
entender es la medicion de la cabeza a la cauda del embrién. Esta medicion es realmente la
longitud de la “linea recta” méas larga que va desde la cabeza a la cauda sin tomar en cuenta
la curvatura del cuerpo y representa la longitud embrionaria maxima, como es posible

observar en la (Figura 1.1)

Figura 1.1 Medicion de la longitud craneo — cauda (CRL) [9]

1.3.2 Translucencia Nucal (NT)

En 1866 Langdon Down [9] sefialé una caracteristica comun en los pacientes con trisomia
21: el déficit de elasticidad en la piel, que da la apariencia de piel excesiva en el cuerpo, la
nariz pequeiia y la cara achatada. Desde los anos 90 el exceso de la piel puede ser
visualizado por ultrasonido y se describe como un aumento en la NT. Ademaés de su papel
en el calculo de riesgo de trisomia 21, un aumento en la NT también se asocia a anomalias

mayores del corazon, los ductos venosos y un amplio espectro de sindromes genéticos.
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La translucencia nucal es la medicion del grosor de fluido que se encuentra en la piel detras
del cuello del feto en el primer trimestre. La NT se mide entre las 11 y las 14 semanas de
gestacion o con una longitud craneo-cauda de 45-84 mm. Para un mejor cribado del
sindrome de Down la NT se combina con la edad materna y marcadores bioquimicos de la
sangre: los valores de la gonadotropina coridnica humana (hCG), el valor de la proteina A

plasmatica asociada al embarazo (PAPP-A) [9].

La guia creada por la FMF dice que primero se debe seleccionar el plano sagital del feto en
una posiciéon neutral (el cuello no se debe encontrar hiperextendido ni hiperflexionado),
debe ser visible el hueso nasal, y los bordes de la membrana nucal y el tejido suave que se

encuentra sobre la columna cervical deben estar bien definidos.

Los aspectos técnicos declarados por la FMF para la medicion de la NT se muestran en la
(Tabla 1.1).

Aspectos técnicos de la medicion de la NT

1. Los margenes de la NT deben ser claros.

2. El feto se debe evaluar en el plano medio sagital.

3. El feto debe ocupar el mayor espacio de la imagen.

4. La cabeza del feto debe estar en posicion neutral.

5. Los calipers (+) se deben utilizar de forma adecuada.

6. Los calipers se deben colocar sobre las lineas
horizontales de la NT.

7. Los calipers se deben colocar a lo largo del eje del feto.

8. La medida debe realizar a lo ancho del espacio de la
NT.

Tabla 1.1 Aspectos declarados por la fundacién encargada de la calidad de la medicién de la NT

[10]

La NT fetal normalmente aumenta con la gestacion al igual que la longitud craneo-cauda.
En un feto con una determinada CRL, la medida de la NT representa un cociente de
probabilidad que se multiplica por el riesgo a priori basado en las edades materna y
gestacional para calcular un nuevo riesgo. A mayor grosor de la NT, mayor es el cociente de
probabilidad y por lo tanto es mayor el riesgo. Por el contrario, mientras sea menor el
grosor de la NT, menor es el cociente de probabilidad y es menor el riesgo (Figura 1.2). La
incidencia de anomalias esta relacionada con el grosor, mas que con la apariencia de la NT;
es posible estandarizar y auditar los resultados de una medida pero no de una apariencia

subjetiva.
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Figura 1.2 Riesgo de trisomia 21 en funcion de la edad materna a las 12 semanas de gestacion
(riesgo a priori) y efecto del grosor de la NT [5].

1.4 Imagen y medida de la translucencia nucal

Para medir la NT manualmente es necesario utilizar un equipo de ultrasonido de alta
resolucion con una funciéon de video-loop y calipers o medidores que permitan medir

décimas de milimetro.

Unicamente la cabeza fetal y el torax superior deben estar incluidos en la imagen para la
medida de la NT. La amplificacion debe ser la maxima posible y siempre tal que cada
movimiento minimo de los calipers produzca un cambio de 0.1 mm. A la hora de ampliar
la imagen, ya sea antes o después de congelarla, es importante reducir la ganancia. Esto
evita el error al colocar los calipers en el borde difuminado de la linea. Al igual para la
medida de la CRL debe obtenerse un buen corte sagital del feto y la NT debe medirse con el
feto en posicidon neutral. Cuando el cuello fetal se encuentra en hiperextensiéon la medida
puede verse incrementada en 0.6 mm y cuando el cuello estd hiperflexionado, la medida

puede disminuir en 0.4 mm [9].

Los calipers deben situarse sobre las lineas que definen el grosor de la NT, la cruz del
caliper debe ser dificilmente visible a medida que surge el borde de la linea y no debe verse
en el fluido nucal; en la (Figura 1.3) se muestra como deben posicionarse los calipers para
una adecuada medicion. Durante la medicion manual debe tomarse mas de una medida y

anotar finalmente la mayor de ellas.
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Figura 1.3 a)Imagen de ultrasonido fetal con vista sagital de la NT
b) Colocacion de los calipers en las estructuras anatémicas del feto [11]

Debe prestarse especial atencion a la hora de distinguir entre la piel fetal y el amnios, dado
que en este momento de la gestacion ambas estructuras aparecen como finas membranas
(Figura 1.4a). Debe medirse el maximo grosor de translucencia subcutanea entre la piel y el

tejido sobre la columna cervical (Figurai.4e).

El cordon umbilical puede estar rodeando el cuello fetal en un 5-10% de los casos, lo que
puede incrementar falsamente la medida de la NT. En estos casos las medias de la NT por
encima y por debajo del cordén son distintas y a la hora de calcular el riesgo, resulta méas

apropiado utilizar la medida entre ambas (Figura 1.4f).

La medida de la NT no se ve afectada de forma clinicamente relevante por la raza, la
paridad, el consumo de tabaco, el control de la diabetes, el uso de técnicas de reproducciéon

asistida, el sexo fetal o el sangrado al comienzo del embarazo.

Las variaciones intra-operador e inter-operador en las medidas de la NT fetal son menores
de 0.5 mm en el 95 % de los casos. De acuerdo a la FMF las medidas anormales de la
translucencia nucal fueron mayores a 3 mm con una sensibilidad del 64% para la trisomia
21 [1]. Mientras algunas investigaciones indican que un grosor mayor a los 3 mm esta
asociado con un alto riesgo de una aneploudia, defectos congénitos del corazén y otras
anomalias fetales. Otras publicaciones indican de un grosor mayor a 2.5 mm entre la 10 y
la 13 semana con 6 dias esta asociado con riesgos de enfermedades cardiacas y sindromes

genéticos [7].

La investigacion més grande realizada por Snijders et al [2] se realizd en 22 centros en
Inglaterra con 96,127 mujeres con 10-14 semanas de embarazo. El estudio mostré que de
los 326 casos con trisomia 21, en 231 casos o el 71.2% se encontraron grosores superiores al

95 percentil.
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Los estudios realizados indican que el marcador de la NT es el mas importante para la

deteccion de trisomias por mas del 75% con una tasa de falsos positivos del 5%.

Figura 1.4 Imagenes de ultrasonido de fetos de 12 semanas. En todas ellas el corte sagital es
bueno. La imagen (a) es apropiada para la medida de la NT porque sélo se incluyen la cabeza
fetal, el torax superior y la translucencia nucal, que aunque es fina, se ve separada de la
membrana amniética. En la (b) la ampliaciéon es demasiado pequefia para una medida precisa
de la NT. En la (c) el cuello fetal esta hiperextendido y en el (d) el cuello esta hiperflexionado.
En (e) debe tomarse la maxima medida de la NT. En (f) el cordéon umbilical esta alrededor del
cuello. En este caso la NT debe medirse por encima y por debajo del cordon y la media entre las
dos medidas debe usarse en el calculo del riesgo [5].
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1.5 Trabajos previos de la medicion de la NT

Los primeros en introducir un método semi-automatico para la mediciéon de la NT fueron
Bernardino et al. [12]; primero para la etapa del pre-procesamiento ecualizaron el
histograma, teniendo uniforme el histograma obtuvieron los bordes bien definidos por
medio del operador Sobel; aplicaron un threshold seguido de un operador flood-fill para
rellenar los bordes incompletos y después procedieron a la medicién entre el borde
superior e inferior de la NT; utilizaron el coeficiente de correlaciéon de Spearman (CI) para

31 casos obteniendo un CI=95% mostrando una buena reproducibilidad.

En el 2006, Lee et al. [13] propusieron un método automatico para la mediciéon de la NT
basado en programacion dinamica; primero seleccionan una regiéon de interés, después
detectan los bordes por medio de programaciéon dindmica y por medio de la minimizacion
de una funcion costo que incluye pesos y representa distintas caracteristicas: la intensidad,
el gradiente y la continuidad en los bordes; obtienen el borde 6ptimo y después llevan a
cabo la medicion de la NT. Obtienen buenos resultados mostrando continuidad en los
bordes y reducen el problema de la reproducibilidad. En [14] comenzaron definiendo una
ROI, realizaron un pre-procesamiento con un filtro de difusion de realce en la coherencia
local y después utilizaron programacion dinamica minimizando una funcién costo. Para la
evaluacion cuantitativa se utilizo la correlaciéon entre el método manual y el método semi-

automatico para 30 casos, se obtuvo 0.99 en la correlacion.

Mortalla et al. [6] crearon un método semi-automatico para estimar la variaciéon intra-
operador, e inter-operador. En el método semi-automatico el operador comienza
colocando una caja que encierra el area donde la NT tiene el mayor grosor, el sistema
primero mide la longitud de la NT y coloca una linea en el centro de la membrana nucal
utilizando el brillo, asi como el gradiente y coloca una linea sobre el tejido suave sobre la
columna cervical. Después calcula la distancia maxima vertical entre las dos lineas; para
esto cada punto de la linea superior se encuentra conectado con cada punto de la linea
inferior, el sistema recuerda la distancia minima y el resultado final es el maximo de estas
distancias minimas. Este método semi-automatico demostré tener mejores resultados que
el método manual asi como una menor variacidon intra-operador e inter-operador. Se
obtuvo un coeficiente de correlaciéon intraclase (ICC) de 0.98 para el método semi-

automatico y un ICC de 0.85 para el método manual.
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En el 2015, Yoon et al. [15] propusieron un método semi-automatico; para la etapa del
pre-procesamiento se realiz6é un filtro multiescala sintético (MSF por sus siglas en inglés)
para la reduccion del speckle, el experto selecciona una region de interés; a esta region se le
aplica una transformada de Radén; después se obtienen las direcciones principales, el
angulo de la NT, e inicializan un contorno activo y cuando obtienen los bordes precisos de
la NT se realiza su medicién. Se obtuvo buena reproducibilidad en la variacion intra-
operador para los dos observadores obteniendo un ICC de 0.87 y 0.89 para cada uno. Para
la variacion inter-operador se obtuvo un ICC de 0.96 para 89 imagenes, donde se muestra

buena reproducibilidad y repetitividad.
Pliegue nucal

En 1985 Beacerraf et al [16], describieron el engrosamiento del tejido del occipucio fetal
entre las 15-20 semanas de gestacion como un marcador de la trisomia 21, se demostro
que el 33% de los fetos con sindrome Down presentaban un pliegue mayor o igual a 6 mm.
Para determinar el grosor se dirige a un plano transaxial a través de la cabeza fetal y se
angula en sentido posterior para incluir el cerebelo y el hueso occipital. Las referencias
para realizar esta medicién son: el cavum septum pellucidum, los peddnculos cerebrales,
los hemisferios cerebelosos y la cisterna magna. La medicién se realiza desde la placa
externa del craneo (fuera del hueso occipital) hasta el margen externo de la piel y los

valores mayores o igual es a 6 mm se consideran anémalos.

En el trabajo de Rodriguez G. [17] se elabor6 un algoritmo para la medicion automatica del
pliegue nucal primero realizando un pre-procesamiento en el cual se utiliz6 un filtro de
difusion anisotropica para disminuir el speckle y aumentar el contraste; después se utilizo
el ASM tridimensional desarrollado por Gutiérrez [18]; finalmente se segment6 y midi6 el
pliegue nucal utilizando un metodologia de leave one-out donde se mostraron buenos
resultados teniendo una diferencia promedio de 0.33 mm respecto a la medicién del

experto, con una desviacién estdndar de 0.20 mm.
Propuesta

Realizar un primer modelo activo de forma compuesto por tres curvas para anclar la NT,
donde se inicializara de manera manual y el resultado de éste servird como inicializaciéon
de un segundo modelo activo de forma, que estara compuesto por los bordes de la NT,

finalmente sera posible realizar su medicion.
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Capitulo 2.Imagenes de ultrasonido

2.1 ;Por qué se usa el ultrasonido?

Desde los afios 70 aparecieron los primeros equipos de ultrasonido, éstos son una gran
herramienta para la imagenologia médica que ha tenido grandes avances tecnolégicos,
desde la obtencion de imagenes en blanco y negro, después escala de grises, y de imagenes

estaticas hasta la obtencién de imagenes 3-D en tiempo real.

El ultrasonido forma imégenes del tejido biologico por medio de ondas de sonido que
atraviesan el cuerpo humano. La velocidad de propagacion depende de las propiedades

fisicas de los tejidos y parametros fisicos del sonido.

La modalidad mas usada en la imagenologia médica es el ultrasonido por: bajo costo, no es
invasivo, de facil uso y portable comparado con otros equipos, ademéas ha demostrado no

causar danos a pacientes ni a fetos.

Gracias al ultrasonido se hacen diagnosticos adecuados y a tiempo, que salvan millones de
vidas. Se utiliza principalmente en ginecologia y obstetricia, para observaciéon de

crecimiento fetal.

2.2 ;Qué es el ultrasonido?

El sonido es una onda mecanica que viaja a través de un medio; cuando éste tiene una
frecuencia mayor a los 20 [KHz] se le conoce como ultrasonido. Las frecuencias del sonido

usadas en la ginecologia y obstetricia varian entre los 3 y 10 [MHz].
Los parametros que caracterizan al sonido son:

Frecuencia: nimero de ciclos que ocurren en un segundo, su unidad son los Hertz, de

ésta depende la penetracion del sonido y la calidad de imagen.

Periodo: esta relacionado con el tiempo que toma la onda en oscilar de arriba a abajo,
estd reciprocamente relacionado con la frecuencia. Una onda de sonido que tiene una

frecuencia de 10 Hz tiene un periodo 1/10 segundos.

11
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Amplitud: diferencia que existe entre el pico (punto maximo) y el valle (punto minimo).
El pico también conocido como cresta, representa las zonas donde existe compresion, y el
valle representa las zonas donde hubo rarefaccion?; su unidad se expresa en parametros de
presion (Pascales), en los casos clinicos en mega pascales (MPa). Conforme el sonido va

penetrando el tejido la amplitud va disminuyendo.

Potencia: energia transferida a través del sonido y se expresa en Watts, la potencia es
proporcional a la raiz de la amplitud de una onda de sonido, ésta puede modificarse en el

equipo.

Intensidad: concentraciéon de energia en una onda de sonido, depende de la potencia y el
area que atraviesan los haces, se calcula dividiendo la potencia entre el area que atraviesan

los rayos, su unidad [Watts/cm?2].

Longitud de onda: longitud que tiene una onda en un ciclo completo, su simbolo es (1)
se expresa en milimetros y se puede calcular dividiendo la velocidad de la onda (v) por la
frecuencia de la onda (f), es decir, (1 = v/f). La velocidad de propagacion es la distancia
que tarda en atravesar el sonido un medio especifico en un segundo. En la (Tabla 2.1) se

muestran velocidades de propagacion en diferentes medios.

Medio | Velocidad (m/s)

Aire 330
Grasa 1,450
Agua 1,450

Tejido 1,540

Hueso 3,500

Metales | arriba de 7,000

Tabla 2.1 Velocidades del sonido a través de diferentes medios

1 El sonido se genera por un efecto llamado rarefaccion. Este efecto es generado por la compresion
de las moléculas del aire, que finalmente, emiten el sonido.
12
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2.3 ;Como se genera el ultrasonido?

Las ondas de ultrasonido funcionan gracias a los efectos que tienen los materiales
piezoeléctricos descubiertos por los hermanos Jacques y Pierre Curie en 1880; ellos
aplicaron presién a un cristal de cuarzo y detectaron un potencial eléctrico en la cara
opuesta de este material, y observaron el efecto inverso, vieron que cuando se aplicaba un
campo eléctrico a través del cristal se producia una deformaciéon mecanica; de esta manera
un transductor piezoeléctrico convierte una senal eléctrica en una onda acustica y

viceversa.

Un sdlo cristal no genera haces para el uso clinico, los nuevos transductores cuentan con
muchisimos transductores acomodados en filas paralelas, éstos se estimulan al mismo
tiempo y con la misma frecuencia; debido a que el sonido no viaja a través del vacio, se

coloca un gel en el cuerpo que permite una buena transmision de éste.

2.4 ;Como se forman las imagenes de ultrasonido?

Los equipos més recientes de ultrasonido forman imagenes mandando multiples haces de
sonido por medio de una sonda en diferentes direcciones y los cristales analizan los ecos
reflejados. Es importante saber que los huesos y el aire reflejan los haces y se muestran en
las imagenes como zonas licidas, mientras que el fluido o tejido dan como resultado una
pequena corriente que se muestra en la imagen como una zona opaca. La imagen de
ultrasonido es creada por un analisis sofisticado y los ecos son mostrados en una escala de
grises. Los haces de sonido viajan longitudinalmente para encontrar la mejor imagen,
manteniendo el angulo de incidencia perpendicular al objeto de interés, este dngulo de

incidencia es igual al 4ngulo del reflexion.

2.5 Parametros de calidad de las imagenes

Reflexion: Mientras el sonido se propaga de un tejido a otro existen pérdidas; esto no es
un problema en la mayoria de los tejidos, debido a que estan constituidos en su mayoria
por agua, pero el gas en los pulmones o en el tracto intestinal y los huesos reflejan
demasiado las ondas, pueden generar oclusiones parciales o completas de ciertas
estructuras; por ejemplo, obtener imagenes del corazéon es una dificil tarea por que se

encuentra rodeado de las costillas y los pulmones.

13
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Absorcion: La absorcion a se mide en dB/cm/MHz, la absorcion es 0.5 en la grasa y es de
2 para el musculo. El viaje de ida y regreso esta dado por 2a. Por ejemplo, las imagenes
tomadas a una profundidad de 10cm a 4MHz tiene una atenuaciéon de 40 dB, donde la
profundidad es de 20 cm, la atenuacién es de 80 dB. Todas las sondas ya tienen una

determinada distancia de profundidad a la que pueden llegar los sonidos.

2.6 ;Cuales son los diferentes modalidades de ultrasonido?

Existen tres modos para presentar las imagenes de ultrasonido. El primero modo que se
utilizd6 para distinguir las estructuras quisticas y so6lidas se conoce como Modo-A (por
Amplitud); se utiliz6 para representar graficamente la sefal: en el eje horizontal se
representa la profundidad de los tejidos, y en el eje vertical se representa la amplitud del
eco. Al principio se utiliz6 para medir los diametros biparietales. Hoy en dia se usa para

comprobar los parametros técnicos viendo la amplitud a distintas profundidades.

El Modo-B (por Brillo) conocido como ultrasonido 2-D, despliega una imagen
bidimensional estatica en tiempo real. Las imagenes se crean por la intensidad del regreso
de los ecos, que son reflejados como una variacion de grises, las estructuras que mas ecos
reflejan aparecen maés brillantes, mientras las que no reflejan son mas opacas. Esta es la

modalidad empleada en todos los equipos en tiempo real.

Imagen en tiempo real: es el Modo B dindmico, se obtienen varias imagenes por segundo

(aproximadamente 28 imagenes por segundo). Es el modo maés utilizado en la medicina.

El Modo-M (por Movimiento) es el menos usado en la medicina pero se usa
especificamente para observar las estructuras en movimiento como las valvulas cardiacas
de los fetos para observar la viabilidad y encontrar si existen arritmias o enfermedades
congénitas del corazon. Este modo crea un s6lo haz que penetra el cuerpo con una alta
repeticion de pulsos y en el monitor despliega la profundidad en el eje vertical y el tiempo

en el eje horizontal.
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2.7 Ruido speckle

Los artefactos o patrones granulares que se presentan en las imagenes de ultrasonido se
conocen como speckle o ruido de moteado (Figura 2.1); éste ruido reduce el contraste de

las imagenes, dificulta la segmentacion y deteccion de bordes.

El speckle se debe a que las imagenes son producidas por haces de ondas de sonido que
interactian con los tejidos biologicos, sus ecos son retro dispersados produciendo
variaciones de valor en zonas homogéneas. La superposicion de los ecos que vienen con
fases aleatorias y distintas amplitudes tienden a producir un patrén de interferencia. Por lo
tanto los pulsos retro dispersados son resultado de la adicién coherente de los ecos de

muchos elementos.

El speckle tiene poca relaciéon con las propiedades macroscopicas de los tejidos bioldgicos,
el moteado tiende a oscurecer y enmascarar detalles importantes desde el punto de vista

del diagnostico.

El speckle es considerado un tipo de ruido multiplicativo :

9 y) = f(x,8) r(x,y) (2.1)

Donde g(x,y) es la imagen degradada, f(x,y) es la imagen sin speckle y r(x,y)

es el speckle.

Figura 2.1 Patrones granulares también conocidos como speckle en ultrasonido [19]
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2.9 Segmentacion de Imagenes

En todos los campos de la medicina, la imagenologia médica es una herramienta crucial,
diario se utiliza el procesamiento y anélisis de imagenes con el fin de diferenciar los tejidos
biologicos normales de los que pueden tener una patologia. La gran demanda de imagenes
ha incrementado el uso de algoritmos por medio de computadoras y con ello ha aumentado
la necesidad de segmentar o delimitar regiones de interés. Los algoritmos que se usan para
segmentar tienen diferentes aplicaciones, como la cuantificacién del volumen de cierto
tejido, el diagnoéstico, la localizacién de una patologia, el estudio anatomico de una

estructura, la planeacion de un tratamiento adecuado y la cirugia asistida [20].

La segmentacion de imagenes es el primer paso antes de realizar cualquier tarea de alto
nivel como lo son la interpretacion y el anélisis de imagenes; el objetivo de la segmentacién
es poder realizar una tarea dentro del area de interés. La segmentacion se define como la
subdivisiéon de una imagen en diferentes regiones [21] hasta un nivel donde se aislen las
regiones u objetos de interés, es decir, descomponer una imagen en los objetos de interés y

el fondo, basandose en caracteristicas locales.

La mayoria de las imagenes estan constituidas por regiones o zonas que tienen
caracteristicas homogéneas. La segmentacion consiste en la division o particion de la
imagen en varias zonas o regiones disjuntas a partir de su contorno, conectividad o
términos de un conjunto de caracteristicas que permiten discriminar unas regiones de

otras [22].

La region espacial que ocupa una imagen se representa como R.
La segmentacion de una imagen es el proceso que divide R en w subregiones, Ry, R,, -, R,

de tal manera que

a) Launidn de las regiones debe ser la imagen completa, UjZ, R; = I.

b) Cada region R;, tiene que ser conexa, es decir, todos sus pixeles estan conectados.

c) Las regiones obtenidas de la particion deben ser disjuntas R, N R; = @, i # j.

d) Se debe verificar que: Q(R;)) =VERDADERO 'y Q(R;UR;)=FALSO,
para regiones adyacentes cualquiera, R; y R;, siendo Q el predicado que nos
proporciona el test de homogeneidad de la region.

Por lo tanto el problema fundamental de segmentaciéon de imégenes consiste en separar

una imagen en regiones cumpliendo estas propiedades [22].
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El nivel de detalle en el que se subdivide una imagen depende del problema que se
pretende resolver, es decir, la segmentacion deberia parar cuando los objetos o regiones de

interés en una aplicaciéon han sido detectados.

La segmentacion se usa en imagenologia médica para identificar ciertas estructuras,
delimitar o medir tejidos. La segmentacion se clasifica debido a caracteristicas o técnicas
que se utilizan; dentro de las caracteristicas se encuentran las regiones, los bordes,
gradientes y texturas, mientras que en las técnicas se pueden basar en regiones, bordes o

clasificacion.

Regularmente la segmentacion se realiza manualmente por un experto, pero ésta tarea
resulta ser demasiado tediosa, en especial si se requiere una segmentacion 3-D, ademas de
que se necesita mucha experiencia en la identificacion de las estructuras asi como en la
delimitacion de éstas y se pueden presentar grandes variaciones intra-operador e inter-

operador.

Debido a la resoluciéon espacial, el bajo contraste y bordes no bien definidos, ruido y
artefactos, la segmentacion es una tarea dificil por lo cual es importante combinar técnicas

de bajo nivel en conjunto con técnicas de alto nivel.
Métodos de segmentacion de imagenes

Generalmente los algoritmos de segmentacion estan basados en dos propiedades basicas
de valores de intensidad: discontinuidad y similitud entre los niveles de grises de pixeles

vecinos [23, 24, 25].
Discontinuidad: Se divide la imagen basandose en cambios abruptos en la intensidad.

e Deteccion de puntos aislados
e Deteccion de lineas

e Deteccion de bordes

Similitud: Se divide la imagen basandose en regiones que son similares de acuerdo a un

criterio predefinido.

e Crecimiento de region

e Umbralizacion
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Para los fines de esta tesis nos enfocaremos en los métodos de segmentaciéon basados en

deteccion de bordes.
Enfoques basados en bordes:

La segmentacion basada en bordes se ha usado como base de muchos otros métodos de
segmentacion. Un ejemplo claro de esto es el operador Canny ya que esti basado en
algoritmos de deteccion de bordes. Una técnica basada en bordes intenta encontrar los

limites entre objetos y el fondo.

Los limites de las regiones estan fuertemente relacionados con la existencia de bordes, ya
que a menudo cuando existe un cambio brusco de intensidad se encuentra el limite de la

region.

Los bordes se clasifican de acuerdo a sus niveles de intensidad; en las imagenes creadas
por medio de la computadora cuando se dice que existe un escalon, significa que hay una
transicion entre dos niveles de intensidad con una distancia de un pixel [22]. Mientras que
en las im4genes de la vida real estos cambios en vez de notarse como un escaldn, se ven
como una rampa de perfiles de intensidad. La pendiente de la rampa es inversamente
proporcional al grado de emborronamiento del borde. Un punto que se encuentre en un
borde es cualquier punto contenido en la rampa y un segmento de un borde es un conjunto
de puntos que se encuentran conectados. Un tercer modelo de un borde es llamado
roof-edge, que son modelos de lineas delgadas a través de una regiéon donde la base
(ancho) de un roof-edge esta determinada por el grosor y la nitidez de la linea. No es
inusual encontrar imagenes con los 3 modelos de bordes (Figura 2.2); éstos nos permiten

desarrollar expresiones matematicas para mejorar el procesamiento en algoritmos.
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Escal6n

Rampa
'Roof-edge'

Figura 2.2 Modelos de bordes [23]

Una clasificaciéon de estos métodos de segmentacion (basados en regiones y bordes) es
propuesta por Dzung et al. [26] y consta de ocho categorias: 1) Umbralizacion,
2) Crecimiento de regiones, 3) Clasificadores, 4) Clustering, 5) Modelos aleatorios de
Markov, 6) Redes neuronales artificiales, 7) Segmentacion guiada por atlas, 8) Modelos

deformables.

En este trabajo nos enfocaremos a los modelos deformables pues son la base del algoritmo

de segmentacion utilizado en esta tesis.
Modelos deformables

Los modelos deformables son técnicas que usan curvas que son capaces de deformarse
para delinear las fronteras de uno o varios objetos de interés. Estos métodos utilizan la
informacion a priori que aprenden por medio de un entrenamiento, son herramientas muy
atiles en estructuras cerradas. Son muy usados en imagenes médicas debido a que se tiene
conocimiento previo de las estructuras anatéomicas, como lo muestra Cootes et al. [27]
donde han tenido buenos resultados segmentando. Los modelos se ajustan por medio de
una serie de parametros capaces de captar las variaciones de forma de los objetos. El
objetivo es encontrar los parametros adecuados que mas ajustan el modelo a la forma
deseada. Existen diferentes tipos de modelos deformables, y la descripcion de cada uno de
ellos no resulta el objetivo de esta tesis. Solo nos enfocaremos a analizar a detalle los
modelos deformables conocidos como ASM descritos inicialmente por Cootes et al. [27]

explicados en el Capitulo 4.
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Capitulo 3. Procesamiento de imagenes de ultrasonido

Las imagenes de ultrasonido durante su transmision y adquisicion presentan poco
contraste y estdn dafiadas por el ruido speckle, mencionado anteriormente; el objetivo de
este capitulo es presentar el filtrado realizado para la reduccion del ruido que afecta la

interpretacion y el diagndstico de los expertos.

En este capitulo se describird el pre-procesamiento que se realiz6 en las imagenes para
obtener una mejora. Ademaés se describiran los filtros de suavizamiento que se utilizaron

en imagenes de ultrasonido y el algoritmo usado para deteccion de bordes.

3.1 Filtrado de Ruido

El ruido esta definido como cualquier informacioén no deseada y que no resulte de interés,
es decir, informacion que contamina la imagen [22]. Existen dos modelos de ruido, el
aditivo y el multiplicativo. El ruido aditivo es facil de modelar y por lo tanto es fAcil
eliminar mientras que el ruido multiplicativo es dependiente de la imagen y dificil de

eliminar.

El ruido speckle se modela como un ruido multiplicativo que afecta directamente la

imagen. Por lo tanto una imagen de ultrasonido est4d modelada como:

g, y) =10,y)r(x,y) +n(x,y)

En donde g(x, y) corresponde a la imagen de ultrasonido, I(x,y) a la imagen real, r(x, y) al

speckle y n(x, y) al ruido debido a otros factores como la transmisién del transductor.

El objetivo de filtrar es obtener una imagen lo mas parecida a I(x,y) y dado que es
imposible conocer tanto a r(x, y) como a n(x,y), es necesario buscar la forma de reducir el

ruido en la imagen.

El significado de filtro viene del dominio de la frecuencia, es decir, filtrado se refiere

aceptar o rechazar ciertos componentes de frecuencia.

Existen diversos filtros en el dominio espacial los cuales pueden ser lineales o no lineales y
diversos filtros en el dominio de la frecuencia. Para este trabajo solo se utilizaron filtros

espaciales lineales.
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3.2 Filtros espaciales

El término espacial se refiere a que el filtro opera directamente en los pixeles contenidos

en una imagen, su objetivo es modificar los rangos de frecuencia que existen en la imagen.

La operacion que se realiza en estos filtros es la convolucion, los filtros espaciales recorren
una mascara a lo largo de toda la imagen, comenzando por la esquina izquierda superior
hacia la derecha y de arriba hacia abajo. En cualquier punto de la imagen la respuesta de
un filtro es la suma de los productos de los coeficientes del filtro con los pixeles que
abarcan la mascara. Las mascaras de los filtros pueden variar, y debido a estas variaciones

se obtienen resultados con diferentes efectos.

3.2.1 Filtros suavizantes

Su objetivo es emborronar la imagen para reducir el ruido, también son conocidos como
filtros paso-bajas, estos filtros remueven las altas frecuencias (los cambios abruptos de
intensidad), lo que ayudaré a que se reduzca el ruido pero también afectara los pequefios

detalles asi como los bordes.
Filtro gaussiano

Como lo dice su nombre este filtro toma la forma de una funcion gaussiana. Un filtro
gaussiano lineal tiene una mascara parecida al filtro promedio pero modelando la funcién

gaussiana:

G(x,y) = e 20° (3.1)

2mo?

Donde o corresponde a la varianza del filtro. Mientras menor sea la varianza, la imagen
resultante no sera tan borrosa y seguiran existiendo cambios abruptos de intensidad
teniendo atn bordes definidos y ruido. Mientras que si la varianza es mayor, la imagen

tendra un mayor suavizado, esto es, los bordes no estaran definidos y el ruido disminuira.

En la figura 3.1 se muestran filtros gaussianos en dos dimensiones con diferentes

desviaciones estandar.
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Filtro Gaussiano o =1 Filtro Gaussiano o =6 Filtro Gaussiano o = 12

103 10
018 5 14

Figura 3.1 Filtros Gaussianos de dos dimensiones con desviaciones estandar crecientes

3.2.3 Filtro espacial de realce

Filtro Laplaciano de gaussiana

Uno de los métodos més sofisticados para deteccion de bordes fue descrito por Marr y
Hildreth [28] donde mencionan que los cambios de intensidad no son independientes de la
escala en la imagen, por lo tanto, la detecciéon de bordes requiere operadores de distintos
tamanfos; también mencionan que un cambio abrupto de intensidad dara como resultado

un pico en la primer derivada, equivalente a un cruce por cero en la segunda derivada.

El operador debe tener dos caracteristicas: la primera, se debe usar un operador diferencial
capaz de aproximar la primera o segunda derivada en cada punto de la imagen, la segunda,
debe ser capaz de actuar a cualquier escala, para que los grandes operadores detecten

bordes borrosos y los pequeiios operadores detecten objetos con finos detalles.
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Marr y Hildreth [28] mencionaron que el mejor operador que cumple estas condiciones es

el filtro Laplaciano de Gaussiana (LoG) ,V?G, donde V? es el operador Laplaciano,

52 &2 . . . .
Gat 5—yz), y G es la funcion Gaussiana bidimensional:
_x+y?
G(x,y)=e 202 (3.2)

con desviacion estandar o.

El laplaciano de Gaussiana esta descrito como:

5%2G(x,y) N 5%G(x,y)

V2G(x,y) =
(x y) 5x2 6}72 ( 3’3)
5 [—x _x2+y2 5 —y _x2+y2
“axloz? ]+@ —z¢ ] (3.9
x2 11 _x*+y? yz 11 _x*+y?
=|—=—-—l|e 20* +|—=——|e 207
ot o2 ot o2 (3.5)

ordenando los términos la expresion final conocida como el laplaciano de Gaussiana es:

V2G(x,y) = = 20% (3.6)

x?+y?— 202] _x2+y?
— e

Mascaras de diferentes tamafios pueden generarse con la ecuaciéon 3.6 y se pueden escalar
los coeficientes para que la suma sea cero. Otra manera de generar un filtro LoG se puede
realizar usando la ecuacién 3.2 de tamano n X n, convolucionando el resultado con una
maéscara de Laplaciano, esto satisface el requerimiento que la suma de los coeficientes del

filtro LoG sean cero.

La primer parte del operador, la Gaussiana emborrona la imagen reduciendo la intensidad
incluyendo el ruido a escalas menores que o, no se introducen artefactos a la imagen y la
segunda parte que corresponde a V? la segunda derivada del filtro encuentra los cruces por
cero. La primer derivada sirve para detectar cambios abruptos de intensidad con
operadores direccionales. Mientras que el Laplaciano tiene la ventaja de ser isotropico, es
decir, es invariante a la rotacion, responde a los cambios de intensidad en cualquier
direccion de la mascara, evitando usar multiples mascaras para encontrar la respuesta en

cualquier punto de la imagen.
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El algoritmo de Marr y Hildreth [28] consiste en convolucionar el filtro LoG con una

imagen de entrada f(x,y)

906, y) = [V2G(Ce, ] * f(x,9) (3.7)
luego localizando los cruces por cero de g(x,y) para determinar las localidades de los
bordes en f(x,y). Debido a que este es un proceso lineal la ecuacion 3.7 se puede escribir

como:

g0, y) = V2[G(x, ) * f(x,)] (3.8)
primero se puede suavizar la imagen con un filtro Gaussiano y después se puede obtener el

resultado del Laplaciano. Estas dos ecuaciones dan resultados idénticos.

El algoritmo detector de bordes utilizado por Marr-Hildreth puede ser resumido de la

siguiente manera:

1. Se realiza un filtro paso bajo Gaussiano de tamafo n X n en una imagen de entrada
por medio de la ecuacion 3.2
2. Obtener el Laplaciano de la imagen resultante del primer paso (ecuacién 3.8)

3. Encontrar los cruces por cero de la imagen resultante del segundo paso.

Para especificar el tamafio del filtro Gaussiano, se debe recordar que el 99.7% del volumen
bajo una superficie gaussiana se encuentra +o de la media. Por lo tanto un filtro LoG de
tamafo n X n, la n debe ser un entero par mas pequeiio o igual a 6o. Si se elige una
maéascara mas pequeiia se truncara la funciéon LoG, y usando una méscara mayor se tendra

un resultado con una pequeiia diferencia.
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Capitulo 4. Segmentacion bidimensional de la NT

4.1 Introduccion a los modelos estadisticos

En 1992, Cootes et al. [27, 29] encontraron la solucién al problema de localizar un objeto
de interés en una imagen por medio de la utilizacién de modelos flexibles llamados

modelos activos de forma ASM (Active Shape Models, por sus siglas en inglés).

Los modelos de Cootes et al. [29] se utilizaron para la interpretacion de imagenes médicas
y reconocimiento facial. La razéon es que muchas aplicaciones requieren un sistema que
automéaticamente comprenda la informacién de una imagen y obtenga conocimiento de lo
que sucede. Esto requiere el uso de modelos que describan y etiqueten una estructura en
especifico. Aplicaciones del mundo real donde se encuentran imagenes de estructuras
complejas e imagenes con informacion incompleta o mucho ruido; un buen ejemplo de
estructuras complejas son las caras de los humanos y un buen ejemplo de imagenes con
informacién perdida y mucho ruido son las imagenes médicas donde es imposible describir

las estructuras sin un conocimiento a priori de la anatomia.

El conocimiento a priori del problema provee cierta tolerancia al ruido o a datos perdidos;
con los modelos se requiere aplicar el conocimiento esperado de las formas: su relacion
espacial y sus niveles de gris para restringir el modelo s6lo a formas plausibles de la clase.
Usando un modelo se puede realizar la interpretacion de una imagen como un problema de
comparacion: dada una imagen prueba, encontrar la localizacién de las estructuras de
interés etiquetadas ajustando los parametros del modelo de forma para obtener un

resultado lo mas parecido al objeto real.

Los objetos en la vida real no son exactamente iguales, necesitan cierta variacion; esto dio
la idea de crear modelos deformables que mantengan las caracteristicas esenciales de la
clase de los objetos que van a representar. Existen dos caracteristicas de los modelos: la
primera es que los modelos deben ser generales, es decir, que sean capaces de generar
ejemplos parecidos a los objetos de la clase que representan. Y segundo deben ser
especificos, es decir, deben ser capaces de crear s6lo ejemplos de la misma clase. Para

lograr esto es necesario obtener un conocimiento de como varia la forma.
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Los modelos usan la informacion a priori de lo que se espera en la imagen y regularmente
encuentran el mejor ajuste del modelo a los datos de la imagen prueba. Teniendo el ajuste
del modelo se pueden realizar mediciones o pruebas que sean necesarias con el objetivo

que se desee.

La imagen es examinada primero a un bajo nivel, buscando estructuras locales como
bordes o regiones que se separan en grupos para identificar los objetos de interés. Sin un

modelo global, lo més probables es que el ASM falle.

Una gran variedad de modelos se han creado, pero nos concentraremos sélo en los de
anélisis estadisticos, en los que se analizara la apariencia de un conjunto de imagenes
anotadas, donde las estructuras varian en forma o textura. Las ventajas de estos métodos

son las siguientes:

e Los modelos se aplican ampliamente en diferentes problemas por medio de
distintos conjuntos de entrenamiento.

¢ El conocimiento del experto puede ser capturado por el sistema cuando se
realizan las anotaciones en el conjunto de entrenamiento.

¢ Los modelos son una representacion compacta de las formas permitidas, y
son lo suficientemente especificos para no obtener formas diferentes a las
que se observaron en el conjunto de entrenamiento.

e El sistema hace pocas suposiciones acerca de la naturaleza de los objetos

modelados, s6lo aprende de lo observado en el conjunto de entrenamiento.

Existen dos enfoques: los Modelos Activos de Forma que son modelos deformables que
manipulan la forma y describen la localizacion de las estructuras en una imagen prueba, y
los Modelos Activos de Apariencia (Active Appearence Models, AAMs por sus siglas en
inglés), que son capaces de manipular y crear imigenes parecidas al objeto de interés. El
algoritmo de los AAMs busca encontrar los pardmetros que generan una imagen sintética

lo més parecida posible a la imagen prueba.
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4.2 Modelos Estadisticos de Forma

La forma de un objeto esti representada por un conjunto de n puntos, en cualquier
dimension, normalmente los puntos se encuentran en 2-D o 3-D. La forma esta
regularmente definida como la cualidad de una configuracion de puntos de ser invariantes
a algun tipo de transformacion [29]. Para dos y tres dimensiones se considera la
transformacion de pose (traslacion, rotacion y escalamiento). La forma de un objeto no

cambia cuando éste es movido, rotado o escalado.

El objetivo de los modelos es analizar las nuevas formas y sintetizar formas similares al
conjunto de entrenamiento, por medio de puntos caracteristicos landmarks que
regularmente son anotados de manera manual. Analizando las variaciones de forma en el

conjunto, se construye un modelo que imita estas variaciones.

4.3 Obtencion de las imagenes de entrenamiento

Se adquiri6 un conjunto de diez imagenes de ultrasonido de tipo sagital en posicion
neutral. Cada imagen fue delimitada manualmente por la doctora Lisbeth Camargo Marin

del Instituto Nacional de Perinatologia, con lo cual se formo el conjunto de entrenamiento.

Para adquirir las imagenes de la translucencia nucal se usé el equipo Voluson E8 de
General Electric (Figura 4.1), el cual cuenta con un transductor RAB 4-8L volumétrico

motorizado de 2-8 MHz .

Figura 4.1 Voluson E8, sonda RAB 4-8L 1) Parte que se coloca al paciente
2) agarre de sonda
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4.4 Realizacion del modelo de distribucion de puntos

4.4.1 Anotacion del conjunto de entrenamiento

Para poder realizar un modelo de distribucién de puntos de la translucencia nucal lo
primero que se necesita es un conjunto de imagenes anotadas manualmente por un
experto, a esto se le conoce como conjunto de entrenamiento; el nimero de puntos debe
ser consistente en todas las imagenes. En este trabajo el conjunto de entrenamiento que se
utiliza para la segmentacion de la translucencia nucal consta de 10 imégenes con las
anotaciones del contorno de la piel alrededor del feto y los bordes superior e inferior de la
translucencia nucal. Analizando las variaciones de forma y apariencia del modelo y
utilizando un analisis de componentes principales es posible construir un modelo que

muestre las variaciones tipicas de la forma.

Para realizar un analisis estadistico del modelo, es necesario determinar un numero
consistente de puntos, que se utilizaran en los contornos. Se realizaron dos modelos, el
primero consta de tres estructuras de interés: la curva que delimita el cuerpo del feto
(consta de 100 puntos), el borde superior conocido como membrana nucal (consta de 25
puntos) y el borde inferior, conocido como tejido suave sobre la columna cervical (consta
de 25 puntos), con un total de 150 puntos para el primer modelo. Para el segundo modelo,
sblo se tomaron los bordes inferior y superior con 25 puntos respectivamente, con un total
de 50 puntos. El nimero de puntos depende de la complejidad de las curvas, en este caso
150 puntos para el primer modelo y 50 para el segundo abarcan incluso las mas amplias

curvaturas. Los puntos de los dos modelos pueden observarse en la (Figura 4.2).

Figura 4.2 Anotacién de landmarks utilizando la anotacién manual de la experta, para el
primer modelo se utilizaron todos los puntos (azules y rojos), mientras que para el segundo
modelo solo se utilizaron los de los bordes de la translucencia nucal (rojos).
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Como resultado de realizar éste procedimiento se obtuvo un conjunto de vectores de la
forma ¢; = (x;9, Yio» --» Xin—1, Vin—1)- Cada punto de los modelos se etiqueta en cierto orden,
debido a que cada punto representa una localizacion particular del objeto y estos puntos se

encuentran equiespaciados por medio de interpolacion lineal.
Interpolaciéon lineal

La forma mas simple de interpolacion es la interpolacion lineal, consiste en unir dos
puntos con una linea recta, se ilustra de manera grafica (Figura 4.3). Utilizando triangulos

semejantes,

f1() — f(xo) _ fCr) — f(%0)

X — X X1 — Xg

(4.1)
reordenando se tiene

fi(x) = f(x0)
—x,

X

fi(x) = f(xo) + (x —xp) (4.2)

que es una formula de interpolacion lineal.

Figura 4.3 Esquema grafico de la interpolacién lineal. Las areas sombreadas indican los
triAngulos semejantes usados para obtener la formula de la interpolacion lineal [30]

Antes de realizar el analisis de componentes principales los contornos del conjunto de

entrenamiento no se encuentran alineados como se puede observar en la Figura 4.4

Contornos sin alinear

100

0 100 200 300 400 500 600 700 800

Figura 4.4 Muestra de cinco contornos del conjunto de entrenamiento sin alineacion.
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4.4.2 Alineacién del conjunto de entrenamiento

Para poder comparar los puntos del conjunto de entrenamiento, es necesario alinear los
vectores y después, se procede a realizar el analisis de componentes principales.
La alineacion consiste en tomar una imagen de referencia y minimizar la diferencia de
posicion (t,, ty), escala (s) y rotacidon (6) con las demas imagenes; de acuerdo a lo
propuesto por Cootes et al [27] se construye un modelo que s6lo tenga las variaciones

existentes en el conjunto de entrenamiento.

El procedimiento para alinear dos vectores bidimensionales descrito por Cootes et al [27]
es el siguiente: teniendo dos vectores x; y x, la minimizaciéon de la escala, posicion y

rotacion esta dada por la ecuacion:

E=(x;—M(s,0)[x] —)"W(xy — M(s,0)[x2] — 1) (4.3)
Donde:

M(s,0) [xjk] _ <(s cos 8)xj, — (s sen G)yjk) )

Yijk (s sen@)xj, + (s cosO)yjx

t = (Lo tys s tarty) (4.5)

W es una matriz diagonal de pesos, la cual puede dar mas prioridad a ciertos puntos, pero
para éste modelo no fue necesaria, ya que todos los puntos se consideraron de igual

manera.

Si se hace a, = scosf y a, = s sen, sustituyendo en la ecuacion 4.3 y derivando con
respecto a ay, ay,ty, t,, se pueden encontrar los valores correspondientes que minimizan

E.

Asi se obtiene el sistema de ecuaciones:

X, =Y w0 ][% Xy
Y, X 0 W ||%]|_|h
7 0 X, Y|l |G (4.6)
0oz -Y X%lltl lc
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donde
n-—1 n-—1
X = Z WiXik Y, = Z Wi Yik
k=0 k=0
n—-1 n-—1
Z = Z Wi (x5, +¥3), W= Z Wy
k=0 k=0
n-—1
C1 = ) wi(x1xXxak + Y1kY2k)
k=0
n-1
C, = Wi (V1kX2k — X1kY2k)-
k=0

(4.7)

(4.8)

(4.9)

(4.10)

Resolviendo el sistema de ecuaciones anterior se obtienen los valores de a,, a,, ty,t, que

alinean x; y x, esto significa que minimizan el error cuadratico entre los puntos

correspondientes. Como se puede observar en la figura 4.5 los bordes de la NT son

bastante similares en cuanto a forma, pero presentan alargamiento variado.

Contornos Alineados
100 T T T T T

350

400 [

450 -

500

550 L L L L L
200 300 400 500 600 700 800

Figura 4.5 Muestra de cinco contornos del conjunto de entrenamiento alineados
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4.4.3 Andlisis de componentes principales
Ya que se tienen los 10 contornos de entrenamiento alineados, se puede obtener la forma

promedio con la siguiente ecuacion:

1
C=Nz C; (4.11)

Donde c; es uno de los contornos de entrenamiento, y ¢ la forma promedio, la figura 4.6

muestra el resultado de obtener la forma promedio y el conjunto de ejemplos alineados.

100 T T T

150 |

200

280F., s b ]

350 | T R _
400 1

450

550 L L L L L
200 300 400 500 600 700 800

Figura 4.6 Conjunto de entrenamiento en azul y forma promedio en rojo.

Para cada forma del conjunto de entrenamiento se calcula la desviacién que existe a la

forma promedio, dc;, donde

dci=c;— ¢ (4.12)

y se calculan los distintos modos de variacion con la matriz de covarianza S:

1% .
S =Nz dCi dCi (4.13)
i=1
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Los principales modos de variacion estan descritos por los principales eigenvectores p; vy

eigenvalores 1, tales que:

Spr = APk (4.14)

donde los eigenvectores pj, que corresponden a los mayores valores 1, describen los

modos de variacidon mas significativos.

Cuando se calculan las componentes principales se obtienen 2n eigenvectores y
2n eigenvalores, donde n es el nimero de puntos del modelo. Utilizar todos los modos de
variacion resulta poco practico , por lo que basta con tomar en cuenta Gnicamente los
principales modos de variacion para obtener una buena aproximacion de la forma del
objeto. De acuerdo a Cootes et al [27] se recomienda usar el 90% de las variaciones de
forma. Para el modelo se utilizaron los principales 10 eigenvectores y eigenvalores ya que
se considero que con ellos se abarcan todos los modos posibles de variacion de forma, para
tener un buen resultado con un porcentaje de varianza de 99% son suficientes los 10

primeros componentes principales.

Una forma se puede aproximar usando la forma promedio y una suma ponderada de los u

principales modos de variacion.

c=c¢c+ Pb (4.15)
Donde P es la matriz de los primeros u eigenvectores P=(p,p, ...p;) y b es un vector de
pesos b = (b;b,..b,)T

La ecuacion 4.15 nos permite generar nuevos ejemplos de formas variando los pardmetros
b dentro de cierto intervalo; debido a que la mayoria de las variaciones de la translucencia
nucal se encuentran dentro de dos desviaciones estandar de la forma promedio se pueden

utilizar los intervalos de la siguiente manera:

22 < b <22 (4.16)

A continuacidn se muestra en la figura 4.7 la variacion de los valores caracteristicos debido

al vector de pesos, la nueva forma se muestra en azul y la forma promedio en rojo.
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Figura 4.7 Formas obtenidas al variar las primeras 3 componentes principales, en rojo la forma
promedio y en azul la nueva forma. Las imagenes A,B son la primer componente, la C,D son la
segunda componente y la E,F son la tercer componente. A la izquierda las imagenes A,C,E con

un peso b de —2\/1_,( y ala derecha las imagenes B,D,F con un peso de 2\/,1_ .
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4.4.4 Ajuste del modelo de distribucion de puntos a la imagen
Ya que se obtuvo el modelo de distribucion de puntos se procede a realizar bisquedas en
las imagenes 2D. Esto requiere encontrar los parametros de pose (escala, rotacion y

traslacion) que mas ajusten el modelo a la estructuras de interés en la imagen.

Cootes et al [27] propusieron un método de ajuste del ASM basado en la bisqueda a lo
largo de perfiles perpendiculares a los contornos. Se inicializa la busqueda utilizando la
forma promedio en una posicion que se pone de forma manual, con una escala igual a uno
y sin rotacion. Posteriormente se obtienen los perfiles perpendiculares para cada uno de
los puntos del modelo. Para ello se adquieren dos vectores: el punto en cuestiéon y su

contiguo y se obtiene el vector normal a la superficie.

Para cada punto del MDP se construye un modelo estadistico, se obtiene su media y la
primera derivada normalizada del perfil de gris correspondiente, utilizando el conjunto de
entrenamiento. Para este trabajo se utilizaron 15 perfiles de gris PG y su derivada dPG con
14 elementos normalizados. En la figura 4.8 se muestran los vectores normales calculados

a los vértices de un ejemplo dentro del conjunto de entrenamiento.

-

Figura 4.8 Obtencion de los perfiles de gris de las normales del contorno de la primer imagen
del conjunto de entrenamiento.
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Ya que se obtuvo un modelo estadistico de los perfiles de gris para cada uno de los puntos
del modelo es posible realizar el ajuste del modelo a la imagen. Se inicializa una basqueda
con la forma promedio en una posicion que se coloca (por medio del mouse)
aproximadamente en el centroide de todos los puntos del modelo, la escala que se utiliza es

de uno y la rotacion es nula.

Las derivadas son calculadas usando diferencias finitas entre el (i —1)-ésimo y el
(i + 1)-ésimo punto (ec. 4.17). La normalizaciéon es hacer que la suma de los valores

absolutos de los elementos en el perfil de derivadas sea igual a uno (ec. 4.18),

dPG; = PG; — PGy (4.17)

dPG
dPG_z}jl dPG; (4.18)

Los perfiles de derivadas designados como Gj, ..., G, se calcula para cada punto de interés,
se calcula el perfil promedio p,pcy la matriz de covarianza S. Posteriormente se encuentra
la métrica de la distancia de Mahalanobis d,, (ec. 4.19) entre la derivada de los perfiles de
gris muestreados con respecto a los perfiles de gris promedio del conjunto de
entrenamiento con los cuales se determina si el pixel central del perfil se ajusta a las

estructuras.

du =/ (APG — uape)"S H(APG — papc) (4.19)
Si la distancia de Mahalanobis es la menor entre todas las distancias de las diferencias de
las derivadas de perfil de gris con respecto al perfil promedio, significa que el pixel central

pertenece al borde del ASM descritos en la seccién 4.3 .

Figura 4.9 Perfiles de gris de la primer imagen del conjunto de entrenamiento (lado izquierdo),
primer derivada de perfil de gris del Gltimo punto del modelo (lado derecho).

Una vez que se concluye el ajuste se requiere actualizar los parametros de traslacion
(tx, ty), escala (s), rotacion (0) y los modos de variacion de manera que coincidan con las

estructuras.
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Esto se hace mediante un proceso iterativo de acuerdo a Cootes [31]

1. Inicializar los parametros de forma b en cero (forma promedio).

2. Generar el modelo de la posicion de puntos con ¢ = ¢ + Pb.

3. Encontrar los parametros de posicion (ty, ty,s,8) que mejor alinean los puntos del
modelo ¢ al nuevo contorno ¢, epe-

4. Proyectar cpue0 €n el marco de coordenadas del modelo invirtiendo la

transformacién M:

— -1
y= Mxt,yt,s,e (Cnuevo) (4.20)

5. Proyectar ¢, al plano tangente de ¢ escalando

_ Cnuevo

!
C nuevo = —5 (4.21)
nuevo

6. Actualizar los parametros del modelo para que coincidan con ¢;,e0
b= PT(Cnuevo —0)

7. Mientras no converja regresar al punto 2.

Para detener el ASM se usaron 50 iteraciones para cada uno de los modelos; al detenerlo
con iteraciones se obtiene un buen resultado.

4.5 ASM con multi-escala

Para mejorar la eficacia y robustez del algoritmo se puede implementar un ASM
multi-escala. Primero se comienza con la imagen de menor resoluciéon hasta llegar a la
escala con mas resolucion, esto ayuda a que sea mas rapido el algoritmo. Para cada
entrenamiento e imagen prueba, se construye una pirdmide Gaussiana [32] cuyo nivel 0 es
la imagen original. La siguiente imagen nivel 1 esta formada por una imagen suavizada y
submuestreada, es decir, con la mitad de pixeles en cada dimension de la imagen original.
Consecuentemente los niveles estadn formados por més suavizado y mas submuestreo
(Figura 4.10). En este trabajo se utilizaron solo dos escalas para el nivel 1 se realiz6 un
filtro gaussiano con ¢ = 6 y un submuestreo a la mitad de la imagen mientras que para él

nivel 0 se utiliz6 el tamano original y un filtro gaussiano con ¢ = 1.
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X2 (256x256)

Figura 4.10 Piramide Gaussiana formada por suavizamiento y submuestreo.

En este trabajo de tesis entrenamos dos modelos ASM, uno incluye el contorno de la cara
del feto asi como la translucencia nucal. Este modelo (descrito en detalle en este capitulo)
se utiliz6 para inicializar un segundo modelo ASM so6lo del contorno de la region de la
translucencia, como se muestra en el siguiente capitulo.

4.5.1 Determinacion de escala

Para encontrar la desviacion estandar adecuada, se busca que los bordes de la NT no
desaparezcan, para llevar a cabo esta prueba primero se realiza un filtro laplaciano de

Gaussiana a diferentes valores de o (Figura 4.11-4.14).

a) b)

Figura 4.11 a) Aplicacién de filtro detector de bordes con ¢ = 1 b) Superposicion de la imagen
resultante del filtro detector de bordes y el corte en el que el experto anota manualmente la
translucencia nucal.
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Figura 4.12 a) Aplicacion de filtro detector de bordes con ¢ = 3 b) Superposicion de la imagen
resultante del filtro detector de bordes y el corte en el que el experto anota manualmente la
translucencia nucal.

Figura 4.13 a) Aplicacién de filtro detector de bordes con ¢ = 6 b) Superposiciéon de la imagen
resultante del filtro detector de bordes y el corte en el que el experto anota manualmente la
translucencia nucal.

Figura 4.14 a) Aplicacion de filtro detector de bordes con ¢ = 7 b) Superposiciéon de la imagen
resultante del filtro detector de bordes y el corte en el que el experto anota manualmente la
translucencia nucal.
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De este modo se determiné que al filtrar las imagenes con una desviacion estandar o = 6,
no se pierden los bordes de la translucencia nucal, con un sigma mayor es casi imposible
quedarse con bordes bien definidos. Este valor es capaz de eliminar muchos artefactos

debidos al Speckle, pero sin quitar la estructura de la translucencia nucal.

Como se puede observar en las imagen (Figura 4.16b), mientras mas grande sea la
desviacion estandar en el filtro gaussiano, el resultado de la imagen sera mas suavizado, no
existirdn cambios abruptos en las intensidades y mientras mas pequefa sea la desviaciéon
(Figurag.15b), la imagen no sera tan borrosa y se seguiran viendo los cambios abruptos y la

presencia del speckle.

a) b)

Figura 4.15 a) Imagen original, b) Resultado de filtro gaussiano suavizante con 6 =1 en la
primer imagen del conjunto de entrenamiento.

Figura 4.16 a) Imagen original, b) Resultado de imagen submuestreada con filtro gaussiano
suavizante con 6 =6 y submuestreada a la mitad en la primer imagen del conjunto de
entrenamiento.
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Capitulo 5. Experimentos y Resultados

En este capitulo se muestran las pruebas que se realizaron para evaluar el desempefio del
algoritmo desarrollado para la medicién semi-automatica de la translucencia nucal.
También se muestran los resultados obtenidos al aplicarse el algoritmo a diferentes
imagenes y se discute cuales son las condiciones donde se desempefia de una mejor

manera.

5.1 Validacion para las imagenes médicas

Cuando se desarrolla un algoritmo es muy importante cuantificar el desempefio de éste;
existen dos definiciones de desempefio: la primera es cuanto tiempo tarda en ejecutarse
dicho algoritmo (mientras mas rapido sea, es mejor) y la segunda es qué tan
frecuentemente el algoritmo toma una buena decision; este capitulo se centrara en la

segunda.

Existen muchos problemas que reducen el desempeno de un algoritmo: muchas veces el
conjunto de datos es demasiado pequeiio, otras veces el conjunto que se utiliza en el
entrenamiento no representa toda la poblacion del problema clinico y algunas veces las
métricas que se utilizan para medir el desempeiio no son las adecuadas o no se cuenta con
una buena metodologia de entrenamiento y evaluacién. Se le conoce al entrenamiento
como todo el trabajo que se hace durante el desarrollo y seleccién de parametros de un

algoritmo y se le conoce como evaluacion al altimo paso donde se estima su desempefio.
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Debido a que se cuenta con muy poca informaciéon ya que sélo se dispone de un conjunto
de 10 imagenes anotadas manualmente por un experto, lo mas recomendable es realizar
una validacion cruzada conocida como leave one-out (dejar uno fuera), de esta manera se

aprovecharan al maximo nuestras diez imagenes disponibles.

En la validacion de leave one-out se utilizan nueve imégenes para el entrenamiento y s6lo
una imagen para la evaluacion; es decir, la imagen prueba no se encontrard dentro del
entrenamiento, ya que de ser asi se mostraria un desempefio demasiado optimista.
Como se muestra en la figura 5.1 se dispone de un total de 10 imagenes, estas se separaran
en 10 experimentos, donde 9 imagenes se utilizan como elementos de entrenamiento

mientras que una imagen se utiliza como elemento de evaluacion, esto se repite 10 veces.

| Namero total de ejemplos

Experimento 1 l-

Experimento 2 -

Experimento 3 |
Experimento 10

Elementos para entrenamiento Elemento

para
evaluacion

Figura 5.1 Método de validacion cruzada: Leave One Out

El niimero de iteraciones adecuado para ajustar el ASM a cada imagen se determind
experimentalmente en un valor de 50. Debido a que no se observo mejora en el ajuste del

ASM para un mayor nimero de iteraciones.

Para los resultados se hara una descripcion de los primero dos pares de imagenes, para las

imagenes que se encuentran en el Apéndice se utilizo la misma metodologia.

Es posible observar en la (Figura 5.2a) la inicializacion del modelo completo el cual
contiene las 3 estructuras de interés (contorno del feto, borde superior y borde inferior de
la translucencia nucal). Dentro de la estimaciéon inicial el parametro establecido de
antemano fue la posicion inicial del modelo, la cual fue por medio del centroide de las
curvas en las imagenes de entrenamiento, sin embargo después de realizar una serie de
pruebas se concluyo que era necesario seleccionar manualmente el centroide por medio del
mouse, para la inicializacion se utilizo una escala s = 1, y un angulo 6 = 0. En la (Figura
5.2b) se muestra el resultado del primer ASM donde se puede observar por medio de una

cruz roja el centro obtenido de la NT, que se utilizara para iniciar el segundo modelo.
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-

Figura 5.2 a) Inicializacion de la primer imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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El segundo modelo se inicializa con el resultado del 4ngulo que se obtiene entre linea que
pasa por el centro de la translucencia nucal y una linea horizontal con respecto al plano de
la imagen (Figura 5.3) También se utilizan las coordenadas del centro de la translucencia
para inicializar el segundo modelo, de manera que se tenga garantizada una buena

inicializacion para el segundo modelo (Figura 5.4a).

Resultado ASM

Figura 5.3 Calculo del angulo de la linea que pasa por el centro de la NT con respecto a linea
horizontal.

Figura 5.4 a) Inicializacion del segundo modelo, que solo contiene los bordes de la NT.
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Figura 5.4 b) Medicién de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo
(linea amarilla).

Después de 50 iteraciones se muestra el resultado del segundo modelo, se calculan las
normales de cada punto del borde superior que se interceptan con el borde inferior, se
calculan estas intersecciones y la mayor da como resultado la medicion del grosor de la NT
mostrado en la (Figura 5.4b) linea vertical amarilla. Es posible observar la comparaciéon
que existe entre la medicion manual realizada por la Dra. Lisbeth (Figura 5.4b) linea roja

con respecto al resultado del ASM.

Como se observa se obtuvo un grosor de 1.67 mm, parecido a la anotacién manual 1.36 mm
pero alejado de la zona de la NT, debido a que la longitud de la NT de la forma promedio es

demasiado grande con respecto a esta imagen en especial.

A continuacién se muestran los resultados obtenidos de la distancia de Haussdorff asi

como la mediciéon de la NT.
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Distancia Haussdorff

Para realizar la evaluacion de la region segmentada se utiliza la medicién de la distancia de
Haussdorff, que es la distancia que existe de un contorno segmentado (CS) a un contorno
de referencia (CR); es decir, la distancia que existe del resultado de la segmentaciéon del
ASM a la distancia de la anotacion realizada por la experta. La distancia de Haussdorff se

define como:
h(CS,CR) = max[mind(cs, cr)]
cs € CS,cr € CR

donde cs y cr son puntos de los contornos CS,CR y d(cs,cr) es cualquier métrica entre

estos dos puntos; por simplicidad se utilizo la distancia euclidiana.

En la tabla 5.1 puede observarse que en promedio se tiene una distancia de Haussdorff de
5.7500 mm con una desviacion estandar de 4.4284 mm entre los puntos que corresponden
al resultado de la segmentacion realizada por el ASM y la segmentacion realizada

manualmente por la experta.

Imagen de | Borde inferior [mm] | Borde superior [mm] | Media[mm]
validacion

1 8.0393 7.4111 7.7252
2 3.4039 2.8741 3.1390
3 10.3898 10.1764 10.2831
4 5.3673 4.6915 5.0294
5 1.8897 2.1713 2.0305
6 3.9732 3.1406 3.5569
7 7.3673 6.6338 7.0005
8 1.3116 1.3907 1.3511

9 16.6330 15.4114 16.0222
10 1.0551 1.6709 1.3630
Media 5.9430 5.5572 5.7500
Desviacion | 4.6141 4.2515 4.4284
estandar

Tabla 5.1 Resultados de la distancia de Haussdorff para cada uno de los bordes segmentados.
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5.2 Medicion de la translucencia nucal

Ya que se obtuvo la segmentacion del ASM se procede a realizar la medicion de la
translucencia nucal; primero se obtienen las normales de cada punto del borde superior
del resultado del modelo. Después se obtienen los puntos de interseccion de las normales
del borde superior con el contorno del borde inferior, se mide la distancia de intersecci6on

Di por medio de una métrica euclidiana:

Di =/ (xiy — xi1)? + (yiz — yi;)?
Finalmente se multiplica la distancia obtenida por el tamafo del pixel.
DTN =DiTp

DTN es la distancia de la translucencia nucal, Di es la distancia de interseccion [pixeles] y

Tp es el tamanio del pixel [p;lzes].

Para este trabajo es muy importante tener exactitud; como el objetivo es medir una
distancia, se utiliza como referencia la medicién de la translucencia nucal realizada

manualmente por la Dra. Lisbeth Camargo Marin del Instituto Nacional de Perinatologia.

. (valor medido — valor de referencia)
Error relativo (%] = - (100)
valor de referencia

Se utiliza una validacion cruzada de diez iteraciones, del tipo leave one-out, debido a que
esto maximiza el uso de datos. El algoritmo se entrend y se evalud 10 veces sobre distintos

subconjuntos de los datos, los resultados se muestran en la tabla 5.2.
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Imagen de | Valor de | Valor Diferencia Error
validacion expertalmm] algoritmo[mm)] [mm] relativo[ %]
1 1.36 1.6722 0.3122 22.9558
2 2.08 1.9019 0.1781 8.5625
3 1.9 1.6000 0.3000 15.7894
4 1.68 1.5813 0.0987 5.8750
5 1.91 1.6384 0.2716 14.2198
6 1.72 1.7715 0.0515 2.9941

7 1.70 1.9355 0.2355 13.8529
8 1.98 1.6465 0.3335 16.8434
9 1.8 1.8807 0.0807 4.4833
10 1.10 1.5278 0.4278 38.8909
Media 0.2289 14.4467
Desviacion 0.1171 10.0816
estandar

Tabla 5.2 Resultados de la medicion de la translucencia nucal semi-automatica y manual.

Como se puede observar en la tabla 5.2 nuestro sistema produjo un error promedio de
14.44% con una desviacion estandar +10.08 %. En el peor de los casos nuestra medicion
seria el valor del algoritmo (va) maés el error promedio x, mas dos veces la desviacion
estandar (o). Teniendo en cuenta que una medicion mayor a 2.5 mm representa un riesgo
de trisomia 21, tenemos que:

Ue + 20 = 34%

va + 0.34va = 2.5

va(1.34) = 2.5

2.5
va = 132 1.8657 [mm]

Por lo tanto, con nuestra version actual del sistema, las mediciones que pueden tomarse
como validas deben ser menores a 1.86mm, ya que si la medida del sistema es mayor,
tomando en cuenta nuestra estimacion del error, podria ser que equivocadamente el
sistema nos diera una medida menor a 2.5mm.
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Capitulo 6. Conclusiones y trabajo futuro

Aqui se abordan los puntos de vista finales y conclusiones alcanzadas al realizar este
trabajo de investigacién. Ademas se da una propuesta de trabajos futuros que pueden

llegar a expandir o mejorar esta tesis.

6.1 Conclusiones

Para este trabajo se propuso un método semi-automatico para la segmentaciéon de la NT
por primera vez por medio de modelos activos de forma (ASM), debido a que los modelos
activos de forma han mostrado buenos resultados en diferentes aplicaciones médicas, ya
que gracias a estos es posible capturar el conocimiento de los expertos a la hora de realizar
las anotaciones y mediciones de manera manual, después es posible realizar un algoritmo

que se encargue de realizar la medicion de manera semi-automaética o automatica.

La importancia de este trabajo recae en que la NT, en combinaciéon con indices de
biometria sanguinea de la madre, constituyen uno de los mejores marcadores de la
trisomia 21 en etapa temprana del embarazo. La translucencia nucal se debe al fluido
acumulado que se encuentra debajo del cuello de los fetos, generalmente si el grosor es
mayor a los 2.5 mm existe un riesgo de que tengan el sindrome Down o alguna otra
patologia. Esta tesis, busca facilitar y agilizar el trabajo de los médicos en un diagnostico

adecuado.

Se crearon dos modelos de formas activas (ASMs) con el fin de hacer mas robusto el
algoritmo. Primero se obtuvo un conjunto de 10 imagenes anotadas manualmente,
formando asi el conjunto de entrenamiento. Después fue necesaria una etapa de pre-
procesamiento por medio de un filtro gaussiano, con el fin de reducir el speckle.
Posteriormente se construyé un ASM con los contornos del craneo y parte del pecho, el
modelo se ajusta por medio de los perfiles de gris que son perpendiculares a los contornos
y su resultado se utiliz6 como inicializacion de un segundo ASM, que solo contiene la
region de NT. Esto permiti6 realizar una medicion de la NT y para finalizar se realiza una
validacion cruzada conocida como leave one-out para comparar el método manual con

respecto al método semi-automatico.
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La ventaja de los ASM con respecto a los Modelos de Contornos Activos (o snakes) es que
son capaces de representar inicamente la clase del objeto o los objetos de interés y asi nos

proporcionan una segmentacion robusta de las estructuras fetales.

En nuestras imagenes de resultados mostramos la comparacion de los valores de
translucencia nucal encontrados por medio del ASM y el método de anotacién manual,
donde es posible observar que se obtiene un valor cercano a las anotaciones realizadas por
la experta y en algunos casos la colocaciéon de los calipers es exactamente igual al método
manual (con un error promedio en la medicion automatica de 14.44% ). En trabajos
previos solo se reportan resultados cualitativos los cuales muestran que reducen el

problema de reproducibilidad y repetitividad [13, 14].

En la tabla 5.1 puede observarse que en promedio se tiene una distancia Haussdorff de
5.75 mm con una desviacion estandar de 4.42, entre una curva anotada manualmente y la

curva correspondiente anotada semi-automaticamente.

Con respecto al trabajo previo similar, Velasquez [17] obtuvo una distancia promedio de
Haussdorff de 3.17 mm con una desviacion estandar de 1.59 mm en la segmentacion del
pliegue nucal, en nuestro caso es probable que el error adicional se debe a la aplicacion de

un filtro gaussiano en lugar del filtrado anisotrépico aplicado en [17].

Con respecto a la inicializacién de nuestros modelos ASM, el primer modelo del contorno
de la cabeza del feto se inicializd con un angulo de 0 grados, el segundo modelo, de la

region de la NT se inicializo con el &ngulo resultado del ajuste del primer modelo.

La utilizacion de modelos activos de formas para la segmentacion de la NT resuelve el
problema de obtener continuidad en los bordes a pesar de que estos no se encuentran bien
delimitados debido al ruido que se genera en las imagenes de ultrasonido. Pero adn existe
mucho trabajo que realizarse en esta modalidad pues en las imagenes existe un bajo nivel

de senal a ruido.
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Con la experiencia obtenida a lo largo del desarrollo de esta tesis, se concluye que es
posible desarrollar algoritmos robustos y exactos para la segmentaciéon semi-automatica
del pliegue nucal en imagenes de ultrasonido fetal. Para lograr suficiente exactitud clinica
es necesario aumentar el conjunto de entrenamiento para permitir un ajuste con mayor
precision a las formas de la NT. Asi como una inicializacién méas apropiada, ya que una
desventaja de los ASM es que si el modelo se inicializa muy alejado de la zona de interés, el

modelo nunca se ajustara a las curvas.

6.2 Trabajo futuro

La parte mas dificil de resolver para la medicion adecuada de la NT es la selecciéon del
plano correcto el cual debe ser exactamente el plano sagital que cruce en el centro de la

cabeza del feto donde sea visible el hueso nasal y el mayor grosor de la NT.

En un trabajo futuro de utilidad clinica sera necesario desarrollar los métodos automaticos
para la seleccion del plano sagital en el cual se realiza la medicion.
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura 0.1 a) Inicializacion de la segunda imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

—

Figura 0.2 a)lnicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la segunda imagen,
b) Medicion de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura 0.3 a) Inicializacion de la tercer imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura 0.4 a)Inicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la tercer imagen,
b) Medicion de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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Figura 0.5 a) Inicializacién de la cuarta imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura 0.6 a)lnicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la cuarta imagen,
b) Medicion de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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Figura 0.7 a) Inicializacion de la quinta imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura 0.8 a)lnicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la quinta imagen,
b) Medicion de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura 0.9 a) Inicializaciéon de la sexta imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura o0.10 a)Inicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la sexta imagen,
b) Medicion de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

NT 1.70mm

Figura o0.11 a) Inicializacion de la séptima imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura o0.12 a)Inicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la séptima imagen,
b) Medicion de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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Figura 0.13 a) Inicializacién de la octava imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura o0.14 a)Inicializacién del segundo modelo (linea amarilla) de la octava imagen,
b) Mediciéon de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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Figura 0.15 a) Inicializaciéon de la novena imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura 0.16 a)lInicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la novena imagen,
b) Mediciéon de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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NT 1.10mm

Figura 0.17 a) Inicializacion de la décima imagen (linea azul), b) Resultado del ASM completo
(linea amarilla).
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Apéndice Iméagenes de resultados

Figura o0.18 a)Inicializacion del segundo modelo (linea amarilla) de la décima imagen,
b) Medicion de la TN del experto (linea roja) y medicion obtenida con el algoritmo (linea
amarilla).
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