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Introducción 

El sistema  respiratorio  reviste  una  importancia  vital  para los seres  humanos  puesto 
que  cumple  entre  otras,  la  función  de  ventilación, es decir  el  intercambio  gaseoso 
entre  el  medio  ambiente  externo  al  sujeto y el  medio  interno  del  mismo;  por lo que 
signos o síntomas  de  una  obstrucción  de  las  vías  aéreas  merecen  una  atención 
inmediata  para  prevenir  disfunciones  secundarias  generalizadas.  Según 
estadísticas  de  la  Secretaría de  Salud,  dentro  de  las  quince  principales  causas  de 
mortalidad  general  en  México,  se  encuentra  la  bronquitis  crónica y la  no 
especificada,  enfisema y asma.  En  estadios  tempranos  de  la  estenosis  traqueal  es 
frecuente  confundir los signos y síntomas  con  otro  tipo  de  afecciones  respiratorias 
tales  como  asma y bronquitis  crónica. 

El  aparato  respiratorio  está  formado  por  una  serie  de  conductos  continuos  e9 
cabeza,  cuello y tórax,  que  proporcionan  vías a través  de  las  cuales  el  aire 
atmosférico se  permea  al  torrente  sanguíneo,  efectuándose  un  intercambio 
gaseoso.  De  manera  gruesa  las  vias  respiratorias  se  clasifican  en  dos  categorías 
atendiendo  a  su  ubicación  en  el  organismo: 

a) Vías  aéreas  superiores:  nariz,  cavidad  nasal,  senos  paranasales, 

b)  Vías  aéreas  inferiores:  Tráquea,  sistema  traqueobronquial y pulmones [ l ] .  
nasofaringe y faringe; y 

La  trhquea  está  constituida  por  dos  porciones,  una  denominada  extratorácica  cuya 
longitud  es  de 2 a 4 cm,  que  se  localiza  desde el borde  inferior  del  cartílago 
cricoides a la  entrada  del  tórax  la  cual  se  proyecta  de  1  a 3 cm  por  arriba  del 
nódulo  supraesternal;  la  porción  intratorácica  corresponde  a los siguientes 6 a 9 
cm,  para  que  la  longitud  total  sea  de  10  a  13  cm,  el  diámetro  transverso  en  el 
hombre  es  de  13 a 25 mm y en  las  mujeres  es  de  10  a  21  mm [2]. En  la  figura  1  se 
muestra  un  esquema  del  aparato  respiratorio,  resaltando  la  tráquea y los 
bronquios  principales. 

En  una  vista  transversal,  la  capa  interna  de  la  tráquea  es  un  epitelio  de 
revestimiento  (mucosa),  seguida  de  una  capa  de  tejido  conectivo,  donde  se 
encuentran  inmersas  las  glándulas  traqueales. La siguiente  capa  la  forma  un 
cartílago  en  forma  de C (cartílago  traqueal). Los extremos  posteriores  abiertos  se 
completan  por  bandas  de  músculo  liso.  La  distensibilidad y elasticidad  de  la 
tráquea le permiten  ayudar  a  suspender el corazón  a  causa  del  entrelazamiento  de 
los bronquios o .  ramas traqueales con las  arterias  pulmonares  que  llegan  del 
corazón [l]. 
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Figura 1. Esquema  del  Aparato  Respiratorio.  Tomado de Gardner y Osbum. Anatomia 
Humana. Lamina 4. 

La  frecuencia  de  las  lesiones  obstructivas  de  laringe y tráquea  ha  aumentado  en 
los últimos  años;  por  un  lado  se  tiene  que  se  han  hecho  más  comunes  las  lesiones 
de  las  vías  aéreas  centrales,  debido  a  accidentes  de  tráfico,  por  otro  lado  la 
combinación  de  sondas  traqueales  con  manguito y ventilación  controlada,  ha 
originado  nuevos  tipos  de  traumatismo  de  la  mucosa y los anillos  cartilaginosos;  el 
tabaco y la  contaminación  atmosférica  han  conducido  a  una  mayor  incidencia  de 
cáncer  de  las  vías  respiratorias  altas,  incluyendo  laringe y tráquea [3,4]. 

Antecedentes clínicos de  la estenosis tragueal y su valoración 

Miller  sugiere  una  clasificación  de  las  enfermedades  potencialmente  obstructivas 
de  la  tráquea,  por  mencionar  algunas  se  tienen:  alteraciones  del  desarrollo  que 
pueden  ser  anomalías  vasculares,  estenosis  glótica y subglótica  congénita, 
angiomas;  existen  también  obstrucciones  de  origen  infeccioso;  obstrucciones 
ocasionadas  por  traumatismos,  representan  la  causa  mas  frecuente y pueden  ser 
debidas  a  una  intubación  terapéutica,  traumatismos  de  tórax y cuello;  obstrucci6n 
por  presencia  de  cuerpos  extraños,  fenómeno  de  mayor  frecuencia  de  aparición 
en  niños;  obstrucción  debida  a  neoplasias, el cáncer  espinocelular  de  la  tráquea 
puede  confundirse  con  una  enfermedad  obstructiva  difusa  de  las  vías  aéreas y el 
paciente  quizá  sea  tratado  por  asma.  Existen  otros  padecimientos  de  origen 
incierto  que  pueden  manifestarse  como  una  obstrucción  traqueal y son  la 
traqueopatía  osteoplástica,  relacionada  con  proyecciones  cartilaginosas  sobre  la 
luz  traqueal;  la  policondritis  recidivante,  que se relaciona  con  artritis  reumatoide o 
lupus  eritematoso [3]. 
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La estenosis  traqueal  clínicamente  se  manifiesta  con  estridor y dificultad 
respiratoria y se  define  como  una  estrechez  en  el  diámetro  transverso  de  la 
tráquea,  ocasionado  por  el  daño  a  la  laringe  posterior  durante  el  proceso  de 
intubación  mecánica [2]. La  mayor  parte  de  las  estenosis  se  sitúan  por  debajo  del 
vértice  esternal,  por lo que  no  pueden  observarse  en  radiografías  de  cuello.  Para 
varios  casos  de  estenosis  la  broncoscopía  representa  el  método más  apropiado  de 
valoración  de  la  extensión y localización  de  la  estenosis,  sin  embargo  requiere  de 
anestesia y en  casos  de  estenosis  severa  puede  provocarse  una  obstrucción  de  la 
vía y requerir  de  maniobras  de  emergencia [4]. 

Se  tienen  limitantes  en  la  detección  de  estenosis  traqueal  con  el  uso  de  pruebas 
funcionales ya  que  la  espirometría  es  insensible  a  estenosis  leves o moderadas,  el 
índice  de  flujo  espiratorio  forzado  al 50% de  la  capacidad  vital  (FEF 50%) sobre  el 
inspiratorio  forzado  al 50% (FIF50%)  igual  a 1 se  ha  utilizado  en  obstrucciones 
fijas  de  la  vía  aérea  superior,  aunque  su  utilidad  ha  sido  cuestionada.  La  curva 
flujo  volumen  no  detecta  obstrucciones  menores  a 8 mm,  además  muestra  falla  en 
su  detección  aún  ante  franca  evidencia  radiológica [2]. El examen  laringoscópico o 
broncoscópico  de  la  tráquea  es  necesario  para  el  diagnóstico  histológico  de los 
tumores o estenosis  cicatriciales [2] 

El  cuadro  clínico  que  se  presenta  con  la  estenosis  traqueal  puede  confundir  sobre 
la  etiología  del  problema.  La  bronquitis  crónica y el  asma  presentan  síntomas  que 
aparecen  en  el  cuadro  de  obstrucción  traqueal.  En  casos  de  estenosis  leve y 
moderada  sin  síntomas,  en  reposo,  son  difíciles  de  identificar,  estos casos suelen 
diagnosticarse y tratarse  como  casos  de  bronquitis  crónica o enfermedad 
pulmonar.  En  estos casos la  broncoscopia y las  imágenes  de  tomografía  resultan 
útiles.  En  casos  de  terapia  quirúrgica,  la  técnica  debe  ajustarse  a  la  localización y 
la  extensión  de  la  lesión [4]. 

Como  se  mencionó  anteriormente,  las  radiografías  laterales  de  cuello  han 
mostrado  utilidad  para  detectar  deformidades  de  tráquea  superior,  sin  embargo,  la 
estenosis  intratorácica  no  es  apreciada,  las  radiografías  anteroposteriores  de 
cuello,  adquiridas  con  filtro  de  cobre,  durante  la  producción  del  sonido "i", 
muestran  con  excelente  detalle  la  tráquea  hasta  la  carina,  sin  embargo sólo el 
60% de  las  estenosis  son  apreciadas  por  radiografías. La  tomografía  lineal  es  útil 
para  conocer  la  longitud de la  estenosis  traqueal.  La  tomografía  axial  computada 
(TAC)  aporta  información  sobre el grado  de  estenosis,  ubicación y longitud  de  la 
misma,  adicionalmente  si  esta  técnica  de  imagenología  se  combina  con  maniobras 
dinámicas  como  las  de  Müller y Valsalva,  puede  valorarse el compromiso 
existente  ante  esfuerzos  máximos.  La  resonancia  magnética  proporciona  una 
imagen  multiplanar  con muy  buena  resolución y si  se  agrega  material  de  contraste, 
permite  estimar  la  longitud y el  grado  de  oclusión  traqueal;  la  resonancia 
proporciona  excelente  información  del  mediastino  envolvente [2,5]. 

En  su  reporte  clínico  LoCicero  et al muestran los resultados  en 11 pacientes,  del 
estudio  multiplanar  realizado  con  imágenes  de  Tomografía  helicoidal y su 
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reconstrucción  tridimensional,  refieren  sobre  la  utilidad  de  esta  técnica  que  antes 
se  limitaba a  estudios  de  Resonancia  Magnética y que  permite  mostrar  diversas 
ángulos  de  vista  u  observación  del  árbol  traqueobronquial,  para  la  valoración  de 
diversas  patologías  de  las  vías  aéreas [6]. Mogavero  et al concluyen  sobre  la 
excelente  calidad  de  la  definición  anatómica  obtenida  con  la  reconstrucción 
tridimensional  de  imágenes  de  tomografía  helicoidal,  en  dos  casos  de  patología de 
las  vías  aéreas  centrales,  uno  de  ellos  con un  tumor  en  la  carina y otro  con  una 
estenosis  bronquial  postoperatoria.  Este  procedimiento  permitió  confirmar los 
diagnósticos  previos y planear  la  estrategia  terapéutica  para  los  pacientes [7].  
Hallazgos  similares  reportan  Sagy  et  al  para  cinco  casos  de  obstrucción  de  las 
vías  aéreas  intratorácicas  en  niños,  empleando  tomografía  helicoidal y la 
reconstrucción  tridimensional  de  las  vías  aéreas [8]. 

El  análisis  acústico  del  estridor  ha  sido  utilizado  para  tratar  de  identificar  la 
localización,  la  extensión y el  brea  de  estenosis  traqueal  (ET);  ha  mostrado  ser 
sensible y provee  información  dinámica  (en  las  diferentes  fases  respiratorias)  no 
es  invasivo y es  rápido  de  llevarse  a  cabo,  sin  embargo  existen  desventajas 
cuando  se  valoran  ET  severas  ya  que  tiende a  sobreestimar  el  área  estenótica  en 
un 20% [2]. 

En  el  Instituto  Nacional  de  Enfermedades  Respiratorias  (INER)  se  ha  propuesto  un 
proyecto  para  la  valoración  no  invasiva  de  la  obstrucción  traqueal  en  el  que  se 
incluye,  como  parte  del  protocolo,  la  obtención  de  series  de  imágenes 
tomográficas  traqueales.  Este  procedimiento  permite  la  introducción  de  técnicas 
automatizadas  de  procesamiento  de  imágenes,  en  particular  sobre  el  aspecto  de 
segmentación y reconstrucción  de  la  estructura  traqueal. 

Antecedentes  técnicos sobre segmentaci6n  de vías aéreas en 
imágenes  de TAC 

Una  de  las  principales  aplicaciones  del  procesamiento  digital  de  imágenes (PDI) 
es el análisis  de  las  mismas,  donde  se  persigue  descomponer  una  imagen  en 
elementos  de  información  básicos,  bien  identificados o clasificados,  que  permitan 
hacer  aseveraciones  sobre el fenómeno  completo  estudiado  que  en  su  todo  no 
proporciona  información  clara o suficiente.  En  el  caso  de  imbgenes  médicas  un 
objetivo  particular  del PDI es  proveer al especialista  una  mayor  calidad  de 
información  para  apoyar  al  diagn6stico y10 pronóstico  de  algún  padecimiento. La 
primera  fase  del  análisis  de  imágenes  es  precisamente  la  segmentación,  esto  es, 
un  proceso  que  permite  dividir  a  la  imagen  en  regiones  disjuntas  atendiendo  a  un 
criterio o propiedad  preestablecida.  Si  este  criterio o propiedad  es  seleccionado  sin 
intervención  del  experto, el método  de  segmentación  es  considerado  automático, 
si  alguno o algunos de los  parámetros  de  la  segmentación  requieren de  la 
experiencia  del  especialista,  se  clasifica  al  método  de  segmentación  como 
semiautomático o supervisado [9, 1 O, 111. 

Algunos  ejemplos  de  segmentación  son: 
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a)  Segmentación  por  umbral.  Genera  una  imagen  binaria,  definiendo  un  pixel  con 
valor 1 si  el  valor  del  pixel  correspondiente  en  la  imagen  original  pertenece a 
un  intervalo  de  niveles  de  intensidad y dando  un  valor  de  cero  para  el caso 
contrario.  La  versión  automática  de  este  procedimiento  puede  ser  implantada 
analizando la distribución  de  niveles  de  intensidad  de  la  imagen  original y 
proponiendo  un  modelo  específico. 

b)  Segmentación  de  bordes.  Se  genera  una  imagen  resultante  de  una  operación 
de  convolución  de  la  imagen  original  con un kernel de  propiedades  particulares. 
Existen  diseños  de  estos  kernels  basados  en  la  magnitud  del  operador 

. gradiente (Sobe1 , Prewitt,  Roberts) o bien,  utilizando  el  operador  laplaciano, o 
la  derivada  de  una  función  gaussiana [12], o el  laplaciano  de  una  función 
gaussiana [ 131. 

c)  Segmentación  de  regiones.  Genera  una  imagen  resultante  con  un  rango 
dinámico  limitado  al  número  de  regiones  distinguibles. El criterio  para  distinguir 
una  región  de  otra,  determina  las  propiedades  especificas  de  la  técnica  de 
segmentación, y pueden  ser  criterios  estadísticos,  de  similaridad  de  intensidad, 
de  textura,  etc [9,10]. 

Una  particularidad  de los dos  primeros  ejemplos  de  segmentación  es  que los 
bordes  generados  no  son  necesariamente  ligados o continuos,  condición 
deseable  en  una  aplicación  de  estimación  de  perfiles  de  áreas  transversales  de 
regiones  segmentadas,  como lo requiere  la  caracterización  de  la  obstrucción 
traqueal.  El  método  de  segmentación  con  contornos  activos  (snakes)  permite  la 
generación  de  un  borde o contorno  continuo  aprovechando  información  propia de 
las  imágenes y un  modelo  dinámico  preestablecido [14]. 

En  la  segmentación  de  imágenes  de TAC de  tórax,  particularmente  en  la 
segmentación  de  vías  akreas,  se  señala  el  uso  eventual  de  la  tecnica  de 
segmentación  por  umbralización  de los niveles  de  gris,  tal  es  el caso de los 
reportes  presentados  tanto  por  Sagy  et  al [8] y Mogavero  et  al [7], en  ambos casos 
se  presentan casos clínicos  que  han  sido  valorados  mediante  estudios 
tomográficos  helicoidales y en  donde  se ha realizado  la  reconstrucción 
tridimensional  de  las  vías  aéreas,  el  procesamiento  de  las  imágenes  se  realizó 
mediante  el  software  que el fabricante  del  equipo  de  tomografía  incluyó  en el 
sistema,  en  donde  la  segmentación  de  tejidos  de  interés  se  realiza  básicamente 
por  ajuste  de  un  umbral  que  el  operador o usuario  selecciona;  en  el  trabajo  de 
Mogavero  se  incluye  también  un  criterio  de  conectividad  junto  con  el  umbral  para 
realizar  la  segmentación [8,7]. 

En  uno  de los primeros  trabajos  reportados  por  Hoffman [15], se  describe  la 
metodología  para  generar  imágenes  de  la  superficie y volumen  pulmonar, 
empleando  un  tomógrafo  síncrono  llamado  el  Reconstructor  Espacial  Dinámico 
(DSR, del  inglés)  que  básicamente  consta  de  un  cabezal  girable  con 14 fuentes  de 
rayos X y del  lado  opuesto  con el mismo  número  de  cámaras  de  televisión  que 
permitan  capturar  imágenes  con  baja  resolución  pero  velocidad  media, lo que 
permitió  hacer  estudios  dinámicos  de  procesos  respiratorios.  Utilizando  un 
algoritmo  de  retroproyección  filtrada  pudieron  reconstruir  las  imágenes 
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transversales  del  objeto  rastreado.  Para  hacer  la  segmentación  del  tejido  pulmonar 
se  seleccionaron  todos los voxeles  que  tenían  el  nivel  de  gris  correspondiente  al 
aire  contenido  en los pulmones. Los resultados  de  Hoffman  et al[l5], muestran 
reconstrucciones de  superficie  de  pulmones y la  primera  porción  del  sistema 
traqueobronquial. En  las  imágenes  transversales  segmentadas  se  muestran 
algunos  errores  debidos  a  la  segmentación  por  umbral,  en  donde  se  crean  huecos 
en  las  estructuras  idealmente  sólidas o contiguas.  La  resolución  espacial  es  un 
factor  determinante  en  la  calidad  de  las  imágenes  reconstruidas  [15]. 

En  trabajos  de  segmentación  de  vías  aéreas  en  imágenes  de TAC más  recientes 
[16,17,18]  se  observa  el  uso  intensivo  de  la  técnica  de  segmentación  automática 
por  crecimiento  de  regiones (CR) en  tres  dimensiones. 

Summers y colaboradores  [16]  proponen  un  proceso  de  segmentación  de 
imágenes  de  tomografía  helicoidal,  para  generar  estudios  de  broncoscopia  virtual. 
Esta  técnica  se  refiere  a  la  reconstrucción  tridimensional  de  las  paredes  internas 
de  estructuras  huecas,  vías  aéreas  en  este  caso, y al  sistema  de  navegación  que 
permite  transportarse  virtualmente  a  través  de  dichas  cavidades.  La  segmentación 
se  basa  en  un  algoritmo  de  crecimiento  de  regiones  en  3D,  con  un  umbral 
preestablecido y un  criterio  adicional  de  distancia  hacia  la  semilla,  esta  última 
consideración  les  permite  desechar  en  las  regiones  de  ramificación  bronquial, 
voxeles  que  por  su  nivel  de  gris  podrían  haber  sido  incluidos,  sin  embargo ya  se 
ubican  en  el  parénquima  pulmonar.  Después  de  la  segmentación se aplicd  un 
algoritmo  para  la  extracción  de  la  superficie y se  generó  un  modelo  de  malla, 
optimizando  la  triangulación  de  la  superficie.  Entre  diámetros  a  diferentes  alturas 
de  la  estructura y para los catorce  pacientes  analizados,  se  obtuvo  una  diferencia 
de 0.5 mm f 0.4 mm de  la  medida  hecha  con  la  broncoscopia  virtual y la  medida 
hecha  directamente  sobre  las  imágenes  de  tomografía.  El  proceso  de 
reconstrucción  de  las  vías  abreas  duró  una  hora  en  una  estación  Indigo II, de 
Silicon  Graphics.  Se  estima  que  el 75% de  este  tiempo  se  consume  en  el  proceso 
de  segmentación [ 161. 

En  un  trabajo  sobre  la  caracterización  de  la  estructura  tridimensional  del árbol de 
las  vías  aéreas [17], empleando  imagenes  de  tomografía  se  planteó  la 
segmentación  de  crecimiento  de  regiones  en  3D  para  recuperar los voxeles 
correspondientes  al  árbol de las  vías  aéreas  de  un  pulmón  de  perro.  Antes  de  la 
segmentación  se  realizó  una  interpolación  lineal  en  la  dimensión Z del  estudio  de 
imagen,  con  la  finalidad  de  obtener  voxeles  cúbicos  del  orden  de 0.5 mm por lado. 
Para  la  determinación  del  eje  central  de  las  vías  aéreas,  se  utilizó  una  variación 
del  algoritmo  de  segmentación  de CR, para  cada  iteración  del  algoritmo  a  cada 
voxel  se  le  asignó  una  distancia  al  voxel  semilla,  a  este  voxel  se le asocia  una 
distancia  cero. AI terminar  la  segmentación,  se  agrupan los voxeles  que 
pertenecen  a  un  mismo  grupo  (misma  distancia) y se  calcula el centroide.  La 
secuencia  de  estos  centroides  es  una  primera  aproximación  al  eje  central  de  la  vía 
aérea;  un  ajuste  lineal  posterior  de  tres  centroides  permite  reestimar  la  posición 
del  eje  central  principalmente  en  las  bifurcaciones  bronquiales.  Obteniendo el 
modelo  adecuado  del árbol bronquial,  es  posible  hacer  mediciones  de  longitud  de 
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ramas,  ángulos  de  ramificaciones y diámetros  de los conductos  aéreos.  Se 
obtuvieron  errores  del  orden  de 2 mm tanto en longitudes  de  ramificación como  en 
diámetro  de  conductos  aéreos y un  error  de 5" en  el  ángulo  de  las  ramificaciones. 
Los autores  establecen  que  es  posible  repetir  el  procedimiento  para  segmentar  el 
árbol  cardiovascular  simplemente  adecuando  el  umbral  del  algoritmo de  CR [17]. 

Chiplunkar  et  al [18], propusieron  un  método  de  segmentación  del  árbol  de  las  vías 
aéreas  principales  utilizando  una  variación  adaptiva  para  el  algoritmo  de 
crecimiento de regiones.  En  trabajos  previos  se  había  demostrado  que  seleccionar 
la  semilla  en  cada  una  de  las  imágenes  bidimensionales  generaba  mejores 
resultados  en  la  segmentación  final, sólo que  esta  selección  la  hacía  un  experto. 
En el método  propuesto  por los autores  se  proponen  adaptar  el  umbral  del 
algoritmo  de CR  considerando  información  local y relaciones  entre los niveles  de 
gris  entre  el  aire  de  la  vía,  su  pared y el parénquima  pulmonar  que  la  rodea;  la 
información  previa  se  considera  proyectando  el  nivel  de  gris  del  centroide  previo f 
dos  veces  su  desviación  estándar,  hacia  la  siguiente  rebanada;  el  centroide  de  la 
tráquea  (centroide  inicial)  se  calcula  automáticamente  definiendo  un  umbral 
arbitrario  cercano  al  nivel  de  gris  del  aire  contenido  en  las  vías  aéreas.  Cuando  se 
determina  un  nuevo  centroide  se  analiza  la  "textura"  alrededor  del  candidato 
puesto  que  cambia  conforme  se  avanza  en  la  estructura  arbórea.  Para  probar  el 
método  de  segmentacion,  Chiplunkar y colaboradores  emplearon  imágenes  de 
Tomografía  de  alta  resolución,  sincronizando  la  adquisición  con  la  seAal  de  ECG 
para  reducir  artefactos  cardiogénicos y compararon los resultados  obtenidos  con 
la  segmentación  manual  realizada  por  un  experto,  esta  intervención  consistió  en  la 
elección  manual  del  umbral  de  segmentación  para el algoritmo  de CR. Sus 
resultados  muestran  que  en  la  segmentación  automhtica  en  general  se 
subestiman  las  áreas  transversales  de  las  vías  áereas  en  un  orden  del 4% del 
área  estimada  por el experto,  en  cuanto  a  la  localización  de los centroides  hasta  la 
4ta  generación  de  ramificaciones  se  tiene  un  error  aproximado  de 0.75 mm [18]. 

La  posibilidad  que  ofrece el algoritmo  de  segmentación  por CR de  generar  bordes 
continuos  en  estudios  de  valoración  de  áreas  transversales  de  las  vías  aéreas, 
aunado  a  la  simplicidad  algorítmica  son  razones  poderosas  para  el  empleo 
frecuente  de  este  método  de  segmentación,  sin  embargo  presenta  dos  posibles 
problemas,  uno  de  ellos es su  sensibilidad  a  la  p6rdida  de  contigüidad  entre 
pixeles o voxeles,  ocasionada  por la morfología  de  las  estructuras  contenidas  en  la 
imagen o bien,  a  ruido  propio  de  la  adquisición  de  las  mismas.  Otra  característica 
desfavorable  del  algoritmo  es al alto  consumo  de  recursos  de  cómputo  que 
emplea, y que  eventualmente  puede  resultar  en  una  limitante  práctica  para  su 
implantación. 

En  una  comparación  entre  la  técnica  de  crecimiento  de  regiones y la  detección de 
bordes  empleando  la  derivada  de  una  gaussiana  en  imágenes  de  tomografía  de 
tórax,  se  muestra  la  ineficiencia  del  primero  en  uso  de  recursos  computacionales 
respecto al segundo, los resultados  de  ambos  métodos  fueron  comparados  con  la 
detección  del  borde  por  un  experto y no  se  obtuvieron  diferencias 
estadísticamente  significativas  entre los estimados  del  borde  de  la  tráquea. [ 191. 
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Reinhardt y Hoffman [20,21] han  propuesto  otro  enfoque  para  caracterización  de 
las  vías  aéreas,  en  donde  hacen  combinaciones  de  las  técnicas  descritas 
anteriormente y el análisis  del  perfil  de  niveles  de  gris  para  una  línea  de  la  imagen, 
que  permite  estimar los diámetros  internos y externos  de  las  vías  aéreas,  así  como 
la  inclusión  de  criterios  de  decisión  difusa  en  algunos  casos.  Parte  elemental  de 
los protocolos  propuestos  por  estos  autores  es  el  uso  de  imágenes  tomográficas 
de  alta  resolución. 

Reinhardt  et  al [20] propusieron  un  método  para  realizar  mediciones  precisas  de 
las  vías  aéreas  intratorácicas,  que  consiste  básicamente  en  modelar  la  respuesta 
del  escáner  con  una  función  de  densidad  gaussiana,  posteriormente  basándose 
en  este  esquema y con  un  modelo  idealizado  de  las  vías  respiratorias,  definen  un 
método  iterativo  de  optimización  para  estimar  la  geometría  de  las  vías  aéreas 
mostradas  en  una  imagen.  Su  propuesta  metodológica  fue  empleada  para  validar 
el  algoritmo half-max, propuesto  anteriormente  para  calcular  los  diámetros  de  las 
vías  aéreas  analizando  el  perfil  de  niveles  de  gris  de  una  línea  que  atraviesa  la  vía 
y pasa  por  el  centro,  este  algoritmo  describe  la  localización  del  borde  de  la  vía 
aérea  como  la  distancia  media  entre los bordes  interno y externo de  la  misma  vía y 
que  pueden  ser  fácilmente  detectados  en  el  perfil  de  niveles  de  gris  de  una  haz 
que  atraviesa  la  vía. Los resultados  experimentales  obtenidos  por  Reinhardt y 
colaboradores  confirman  el  modelo  de  respuesta  del  escáner,  así  corno  la 
predicción  de  la  respuesta  del  algoritmo half-max, en  el  que  se  señala  que  para 
vías  aéreas  con  área  transversal  pequeña,  el  efecto  del  escáner  ocasiona  un 
sesgo  en los resultados  del  algoritmo half-max, sin  embargo  para  las  vías  aéreas 
de  mayor  diámetro  ambos  algoritmos  son  equivalentes. 

Desafortunadamente el método  descrito  anteriormente,  supone  que  el  plano  de  las 
imágenes  es  perpendicular al eje  central  de  la  vía  aérea,  condición  no  siempre 
satisfecha,  por  otro  lado los centroides  de  las  vías  aéreas  en  las  diferentes 
imágenes  fueron  seleccionados  manualmente.  Estas  últimas  consideraciones 
alentaron  un  siguiente  trabajo  de  Reinhardt y Hoffman [20] en  el  sentido  de 
proponer  un  método  automático  para  la  segmentación  de  las  vías  aéreas, 
empleando  una  combinación  de  métodos  previamente  descritos;  de  esta  manera 
propusieron  para  segmentar  las  vías  aéreas  mayores  el  algoritmo  de  crecimiento 
de  regiones y para  el árbol aéreo  secundario  propusieron  un  sistema  basado  en 
reglas  para  clasificar  regiones  de  pixeles  homogéneos.  Esto  es,  se  define un 
vector  característico  para  cada  pixel  en  donde  se  incluye  información  como  su 
nivel  de  gris o brillo,  una  característica  que  refleje  la  cercanía  de  la  pared  de  la  vía; 
y una  última  característica  de  'adyacencia"  que  se  relaciona  con  el  nivel  de  gris  de 
la  región  más  brillante  adyacente al pixel de  interés. Es importante  señalar  que  se 
presume  que  el  aspecto  de  una  imagen  transversal  de  las  vías  aéreas  es  el  de 
una  región  semicircular  muy  oscura  (nivel  de  gris  del  aire  contenido  en  la  vía) 
rodeada  por  un  anillo  brillante  que  corresponde  a  la  pared  de  la  vía  respiratoria y 
este  se  encuentra  rodeado  por  un  nivel  de  gris  intermedio  que  corresponde  al 
parénquima  pulmonar.  Después  de  generar  los  vectores  característicos  de los 
pixeles  candidatos  a  formar  parte  de  una  vía  aérea,  el  proceso  de  clasificación, 
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basado  en  lógica  difusa,  etiqueta  cada  región  como "vía aérea" o "no  vía  aérea", 
umbralizando los valores  de  confianza  del  etiquetado  difuso.  Finalmente  el  árbol 
tridimensional  de  las  vías  aéreas se  construye  al  encontrar  el  conjunto  de  todas 
las  regiones  etiquetadas  como  "vía  aérea"  conectadas  en  una  vecindad 
tridimensional N26 a los voxeles  del árbol primario.  En  la  estimación  de  errores  en 
el  cálculo  de  radios  internos  en  imágenes  de  fantasmas, el promedio  de  este 
nuevo  método  es  mayor  que  el  método  semi-automático  (método  de  modelación 
de  respuesta  del  escáner y definición  manual  de  centroides).  Sin  embargo  la 
desviación  estándar  de  dichos  errores  es  considerablemente  menor  en  el  caso  del 
método  automático,  por lo que los bordes  detectados  se  muestran  menos 
ruidosos.  Es  posible  que  en  la  búsqueda  del  mejor  candidato  a  vía  aérea  se  pierda 
resolución  que  repercute  en  la  exactitud  del  borde  estimado [20,21]. 

Con  este  enfoque  sobre  incorporar  información  regional o conocimiento  a  priori 
sobre  las  estructuras  anatómicas  que  se  desean  segmentar,  Brown y 
colaboradores [l 11 propusieron  un  método  para  segmentar  imágenes  tomográficas 
de  tórax  que  se  basa  en  la  definición  de  un  modelo  anatbmico  determinado  de  tal 
forma  que  cuando  se  obtiene  una  región o segmento  candidato  a  cierta  clase  es 
necesario  buscar  el  mejor  ajuste o empate  al  modelo.  Los  objetos  son 
representados  en  términos  de  características  como  niveles  de  gris,  volumen, 
forma y posición.  Las  rutinas  de  procesamiento  de  imágenes  permiten  obtener  las 
primitivas  necesarias  para la descripción  de los objetos y la  "máquina  de 
inferencia"  compara  dichas  primitivas  de  la  imagen  con  el  modelo  anatómico 
propuesto. Los datos  del  modelo  anatómico  se  almacenan  en  una  red  semántica 
organizada  en  contextos o frames y cada  uno  de  estos  contextos  encapsula 
conocimiento  perteneciente  a  una  estructura  anatómica  particular.  Las 
propiedades  espaciales  de los órganos  están  descritas  unas  en  referencia  a  otras 
estructuras.  En  cuanto  a  las  rutinas  de  procesamiento  de  imágenes  se  emplean 
combinaciones  de  umbralizacibn,  crecimiento  de  regiones  en 30 y operaciones 
morfológicas.  Browm  et  al [l 11 muestran  resultados  preliminares,  en  donde  dos 
expertos  valoraron los resultados  obtenidos;  se  segmentaron  pulmones,  árbol 
traqueobronquial  central,  pared  torácica y mediastino. El modelo  descrito  depende 
fuertemente  del  proceso  de  adquisición  de  las  imágenes y las  técnicas  de 
procesamiento  de  imágenes  que  se  emplean  son poco robustas y eso  impacta  en 
la  eficiencia  final  del  sistema [l 11. 

El problema  de  segmentación  automática  de  la  tráquea  en  imágenes  de TAC es 
susceptible  de  ser  abordado  como  un  problema  de  detección  de  bordes  continuos, 
explotando el alto  contraste o gradiente  que  existe  entre  el  interior  de  la  via  aérea 
y el  tejido  vecino.  Swift  et  al [22] utilizan  el  método de los  contorno  activos  para 
determinar  el  borde  de  la  via  aérea y con  ello  poder  estimar  el  eje  central  de  la  vía 
aérea,  conocimiento  indispensable  para  definir  trayectorias  de  navegación  en 
sistemas  de  endoscopia  virtual,  estos  autores  reportan  resultados  favorables  de  su 
metodologia  en  estudios de tomografia  de  tórax y en  casos  de  estenosis,  resaltan 
la  velocidad  del  algoritmo y contrastan  con  la  eficiencia  de  otros  métodos  para 
determinar  paredes  internas y externas  de  las  vías  aéreas,  tal  como, el método 
half-max, mencionado  anteriormente [22]. 
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En  resumen,  se  puede  resaltar  que  en  la  segmentación  de  las  vías  aéreas  en 
imágenes  tomográficas  se  ha  hecho  un uso extensivo  del  algoritmo  de  crecimiento 
de  regiones,  se  han  introducido  metodologías  de  clasificación  de  regiones 
basadas  en  el  conocimiento  anatómico  a  priori y que  se  ha  adoptado al método 
half-max como  una  referencia  en  la  estimación  del  borde  de  las  vías  aéreas.  Sin 
embargo, es  importante  resaltar  que  en  la  mayoría  de los trabajos  revisados  se 
discute  sobre  la  segmentación  de  las  vías  aéreas  bronquiales y pocas  veces  es 
mencionada  la  estructura  traqueal.  Por  otro  lado,  diferentes  autores  coinciden  en 
que  en  la  segmentación  de  las  vías  aéreas  es  deseable  aprovechar  el  gradiente 
de  los  niveles  de  gris  que  se  observa  entre  el  interior  de  la  via  aérea y el  tejido  que 
la  rodea,  tambien  es  importante  resaltar  que  las  imágenes  tomográficas 
empleadas  resultan  imágenes  de  alta  calidad  adquiridas  con  tomógrafos 
helicoidales o de  alta  resolución.  Por  lo  anterior  resulta  interesante  la  posibilidad 
de  estudiar  un  método  alternativo  de  segmentación  de  vias  aéreas  en  imágenes 
de  tomografía  axial  computada  convencional y que  da  oportunidad  de  plantear  el 
objetivo  de  este  trabajo  de  tesis. 

10 



El objetivo  .general  de  este  trabajo  fue la reconstrucción  tridimensional de 
imágenes  de TAC de  cuello y tórax  para  la  caracterización  de  obstrucción 
traqueal,  utilizando  la  técnica  de  segmentación  por  contornos  activos  basada  en 
una  interpolación  con  Splines  Cúbicos  Naturales. 

Los objetivos  específicos  del  proyecto  fueron: 
1) Definición  de  metodología  para  la  digitalización  de  imágenes  de TAC de 

cuello y tórax  en  casos  de  obstrucción  traqueal. 
2) Desarrollo  e  implantación  de  una  formulación  de  segmentación  por 

contornos  activos  utilizando  interpolación  con  Splines  Cúbicos  Naturales y 
la  definición  de  un  proceso  de  inicialización  semi-automática. 

3) Implantación  del  algoritmo  de  reconstrucción y manipulación  tridimensional 
de  la  tráquea. 

4) Implantación  de los algoritmos  para  la  estimación  de  perfiles  traqueales 
(área,  perímetro y diámetro) 

5) Evaluación  del  sistema  de  caracterización  de  obstrucción  traqueal. 
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Contornos Activos 

Modelo  General 
Un contorno  activo o snake  se  define  como  una cuwa continua  cerrada 
parametrizada,  incluida  en  el  dominio  de  la  imagen y a la  que  puede  asociársele 
un  término  de  energía,  descrito  por  la  siguiente  expresión: 

Eint(v) = a(s)llv'(s)l12 + p(s)IIv"(s)IIz , es el término  de  energía  interna  del  modelo 
E ,  ( V I  = E,,, + E,,,,,,, 9 es  el  término  de  energía  externa  del  modelo 

v(s) = [ m , Y ( s ) p  , es el vector de  coordenadas  que  describen  al 
contorno 

El término  de  la  energía  interna  está  completamente  determinado  por  el  modelo 
definido  para el contorno  parametrizado (~(s)), con  términos  de  suavidad (ar(s)) y 
curvatura  del  borde (P(s)). En  cambio,  el  término  de  la  energía  externa  está 
determinado  por  la  imagen y el  contexto de la  segmentación. 

Kass, et  al [14], propusieron  como  contorno  óptimo  aquel  que  logra  minimizar el 
termino  de  energía  asociado: 

Para  aplicar  este  modelo  de  contorno  activo  a  las  imágenes  digitales, los autores 
consideraron  necesario  hacer  una  aproximación  numérica  del  planteamiento 
original y se  resume  a  continuación: 

E ,  ( V I  = Eimu,,, + Emstricci,, 

donde: 
N representa el número  de  puntos de control  de  la  snake 
V ,  representa el segmento  del  contorno  activo  acotado por dos  puntos  de 

control  consecutivos 
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La  primera y segunda  derivadas  del  contorno  pueden  aproximarse  de  la  siguiente 
manera: 

donde: 
Vi representa  el  i-ésimo  punto  de  control  del  contorno 
h es  la  distancia  entre los puntos vi y VI-! 

Para  minimizar  el  término  de  energía  asociado  a  la  snake,  se  deriva ESnh(v(s)) 
respecto  a los puntos  de  control  de  ésta: 

La derivada  de  la  energía  interna,  se  obtiene  aprovechando  la  aproximación  (e3), 

y F(v) representa  la  derivada  del  término  de  energía  externa. 

Obteniendo  explícitamente  la  derivada  de  la  energía  interna  e  igualando  a  cero  se 
obtiene: 

Si  se  considera  que los parámetros a y p permanecen  constantes  para  todo  el 
contorno,  así corno la  distancia  entre  puntos  de  control;  este  resultado  coincide 
con  la  aproximación  numérica  del  método  de  Euler-Lagrange  para  determinar  el 
contorno  óptimo.  La  expresión  (e6)  puede  re-escribirse  agrupando  las  expresiones 
para  todos los puntos  de  control,  de  la  siguiente  forma: 
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donde: 
A es  una  matriz  en  banda  que  contiene  los  parámetros ~1 y p del  modelo, y 

tiene  la  forma: 
2a+6$ -a-. lp $ O O ... O O $ -a  - 4p1 
- a - J p  Za+6P - a - 4 p  -9a+36P O O ... O O 

O O ... O O $ -a-4p 2a+6p 

V - representa el vector  de  todos los puntos  de  control  del  contorno 

Sin  embargo A es  una  matriz  singular  por lo que  se  requiere  encontrar  una 
ecuación  evolutiva  que  aproxime  al  contorno  óptimo;  si  se  redefine  al  contorno V(S) 
en  términos  de  la  iteración  t,  es  decir :'(S) y se  hace  la  descripción  del  sistema 
aplicando  el  método  de  Euler-Lagrange [23], se  llega a  la  siguiente  expresión: 

- v'(s) = (y I + .)-lb y"* ( S )  - F(y('")(s))) 

donde 

A es  una  matriz  cuadrada  con  cinco  diagonales  diferentes  de  cero,  la 
dimensión  de  esta  matriz  está  definida por el  número  de  puntos  de  control 
del  contorno. 

I es  la  matriz  identidad 
F(~(s)) representa el gradiente  de  la  energía  externa 
Y se  relaciona  con  la  resolución  "temporal"  del  método  iterativo. 

De  esta  forma,  se  requiere  proponer  un  contorno  inicial  para  comenzar  el  proceso 
de  optimización  del  contorno,  así  como  la  determinacidn  de los parámetros alp y y. 

Cohen [24] propuso  las  siguientes  modificaciones  al  modelo  de  Kass,  et  al [14]: 

a)  En  la  discretización  "temporal",  el  paso T ( l l y )  debe  ser  pequeiio,  para  evitar 
que  en  una  iteración  el  contorno  cambie  abruptamente, y en  el peor caso,  la 
aproximación  pierda al contorno  óptimo. 

b) El  término  asociado  a  la  energía  externa,  particularmente  al  definido  por  la 
imagen,  debe  normalizarse  a  fin  de  contrarrestar  la  diferencia  entre los valores  del 
gradiente  de  la  imagen  en  diferentes  zonas. 

c)  Resolver  el  inconveniente  de  la  discretización  espacial  (definido por la 
resolución  de  la  imagen),  realizando  una  interpolación  del  término  correspondiente 
a la  energía  externa. 

d) Agregar  al  término  de  la  energía  de  la  imagen  un  segundo  componente, 
obtenido  de  aplicar  a  la  misma el operador  de  Canny [12], con  el  fin  de  mejorar  la 
detección  del  borde. 
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e)  Incluir  una  fuerza  de  inflado  (modelo  de balloon), como  un  término  más  de  la 
energía  externa,  conservando  el  orden de  magnitud  definido  por  el  gradiente  de  la 
imagen  (inciso b), este  comportamiento  de  globo  permite  compensar  un  contorno 
inicial  interior  al  borde  en  la  imagen,  además  permite  reducir  la  sensibilidad  del 
contorno  activo  al  ruido.  Esta  fuerza  de  inflado  se  representa  corno  un 
escalamiento  de  un  vector  unitario  normal  al  contorno (n(v)), dirigido  hacia  afuera. 

9 Definir los parámetros a y p del  orden  de  h2 y h4  respectivamente,  donde  h  es  la 
distancia de  separación  entre  puntos. 

En  resumen,  la  expresión  final  del  modelo  de  Cohen  es: 

En  aplicaciones  de los contornos  activos,  un  punto  a  resolver  inicialmente  es 
definir los parámetros a,p,y ó 'I: que  permitan  lograr  una  evolución  adecuada  del 
contorno  activo;  otro  aspecto  importante  de  este  modelo  es  su  dependencia  del 
usuario  para  definir  el  contorno  inicial.  En  este  trabajo  se  propone  una 
modificación  al  modelo  original  de  las  snakes  para  mejorar  el  control  sobre  la 
evolución  del  contorno  activo,  así  como,  una  inicialización  para  el  proceso  en sí. 

Contornos  Activos  en 20 basados  en  Splines Cúbicos Naturales 

En los trabajos  originales  sobre  contornos  activos,  se  señala  que  la  formulación  de 
la  energía  interna,  permite  explicar  el  comportamiento  dinámico  del  contorno  como 
si  se  tratara  de  una  interpolación  con  splines,  garantizando  continuidad  en  el 
contorno  así  como  en  su  primera  derivada [14,23,24] . La  solución  que  se  obtiene 
resolviendo  las  ecuaciones  de  Euler-Lagrange se ajusta  también  a  esta  noción;  sin 
embargo, es posible  plantear  desde  la  formulación  del  modelo, el comportamiento 
explícito  del  contorno  basado  en  splines.  Klein y Amini [25] trabajaron  sobre  una 
aplicación  de los contornos  activos  para  realizar  angiografía  coronaria  cuantitativa, 
particularmente  para  calificar  estenosis  vascular.  En  su  modelo  de  contornos 
activos  emplearon  la  representación  explícita  de los B-splines  para  minimizar  la 
energía  interna  de  la  snake.  Los  autores  señalan  que  la  forma  del  borde  buscado 
(borde  de  vena)  en el tipo  de  imagen  que  se  estudia  es  susceptible  de 
representarse  por  splines  de  segundo o tercer  orden.  Para  esta  aplicación  no  se 
requieren  bordes  necesariamente  cerrados.  Para  el  componente  de  energía 
externa  se  emplea  la  convolución  de  la  imagen  original  con  filtros  de  Gabor  de 
diferente  orientación  para  resaltar los bordes;  la  morfología  del  kernel  de 
convolución  de  estos  filtros  corresponde  con  un  derivador.  Wang  et  al [26] también 
utilizaron  la  representación  explicita  de los B-splines  para  obtener  un  mejor  control 
en  la  evoluci6n  del  contorno y optimizar  su  proceso  de  convergencia. La 
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optimización  se  propone  por  etapas  donde  se  hace  desde  un  ajuste  grueso  del 
conjunto  de  puntos  de  control,  hacia  una  etapa  de  ajuste  más  fino.  En  estas 
diferentes  etapas  se  aprovecha  el  alcance  local  que  tiene  una  modificación  de  un 
punto  de  control  sobre  sus  segmentos  adyacentes  en  una  aproximación  con 8- 
splines. 

En los contornos  activos,  la  aplicación  de  la  aproximación  con  8-splines o la 
interpolación  con  splines  en  la  mayoría  de los casos,  puede  ser  equivalente 
respecto  al  efecto  sobre  la  convergencia  de  la  snake  puesto  que,  dados  ciertos 
puntos  de  control,  en  ambos  casos,  se  encuentra  la  curva  que  minimice  la  energía 
asociada  a  la  snake.  La  diferencia  reside  entonces,  en el método  para  definir 
dichos  puntos  de  control,  esto  es,  si  se  desea o no  que los puntos  de  control 
formen  parte  de  la  curva  calculada. Los B-splines  cúbicos  ofrecen  la  ventaja  de 
aproximar  con  un  segmento  lineal,  si  se  cuenta  con  puntos  de  control 
consecutivos  alineados [27]. Esta  propiedad  resulta  útil  cuando  la  estructura  que 
se  desea  segmentar  presenta  secciones  considerables  con  esta  geometría;  tal  es 
el caso de  una  sección  longitudinal  de  una  vena o el fuselaje  de  un  avión  descritos 
por  Klein y Amini [25], y Wang  et  al [26] respectivamente.  En  el  caso  de  la 
segmentación  de  la  tráquea  en  imágenes  de  TAC,  la  estructura  objetivo  presenta 
un  borde  de  curvatura  mayor,  como  la  mayoría  de  las  estructuras  anatómicas; 
además, si  el  término  de  la  energía  externa  de  la  snake  es  calculado  con  un 
detector  de  bordes  aplicado  sobre  la  imagen,  es  conveniente  emplear  el  mismo 
conjunto de puntos  de  control  para  evaluarlo y para  ajustar  la  curva  en  la  siguiente 
iteración. 

En  este  trabajo  se  plantea  que,  considerando  que  desde el inicio, sólo se  cuenta 
con  un  conjunto  finito (N) de puntos  de  control,  es  posible  escribir  una  formulación 
analítica  de  una  interpolación  con  splines  cúbicos  naturales  para  el  contorno y de 
esta  manera  se  puede  reescribir  la  suma  de  derivadas  del  contorno  (energía 
interna)  de  una  manera  cerrada.  La  formulación  general de la  Energía  de  la  snake 
se  ve  de  la  siguiente  forma: 

donde: 
es  el  número de puntos  de  control  del  contorno 
denota el segmento  entre los puntos  de  control i e i+l 
denota  un  kernel  gaussiano  bidimensional  con  parámetros p y I: fijos 
denota los valores de intensidad  de  la  imagen  en el contorno 
denota el peso  del  componente  de  energía  externa  en la formulación 
general  de la snake 
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** denota  la  operación  de  convolución  bidimensional 

Cualquier  segmento VS,(S) puede  ser  interpolado  con  splines  cúbicos  naturales  de 
la  siguiente  forma [28,27]: 

1 
6 

vs,(s) = -[S3 S Z  S 11” 

o bien: 

1 
6 

v ~ , ( s )  = -S X M X V, 

puede  calcularse  la  primera y segunda  derivadas  del  contorno,  respecto  al 
parámetro S, de  la  siguiente  forma: 

1 
6 

vi,(s) = -[3s2 2s 1 O]x M x  v, 

1 
6 

V ~ , , , ( S ) = - [ ~ S  2 O OIXMXV,,, 

Sustituyendo  estas  expresiones  en  la  ecuaci6n  de  la E-(v) (ell), se  tiene lo 
siguiente: 

evaluando la derivada  de Esnska respecto  a  un  punto vk del  contorno  y  evaluando 
s=O (inicio  de  cada  segmento),  se  obtiene: 

donde : 
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F(v) representa  la  derivada  del  término  de  energía  externa (- 11" * *I(v)ll), y es: 
la  derivada  de  la  magnitud  del  gradiente  de  la  imagen,  calculado  con  el  filtro  de 
Canny o de  la  derivada  de  una  gaussiana  con  parámetros fijos p y 2 [ 121. 

Se  ha  considerado,  tal  como  en los modelos  de  Kass,  et  al  [14] y Cohen  [24],  que 
los parámetros a y p permanecen  constantes. A partir  de  la  expresión  (e14)  es 
posible  generar  una  matriz A que  pueda  incluir el ajuste  simultáneo  de  todos los 
puntos  de  control  del  contorno.  La  forma  de  la  matriz  es  la  siguiente 

5Oa+216/3 -18a-144P -9a+36j3 2a o .*.  o 2 a  -9a+36/3 -18a-144,!? 

-18a-1448 5Oa+216P -18a-144p -9a+36/3 2a O ... O 2a - 9 a  + 368 
A=[ 

-18a-144P -9a+36$ 2a O O 2a -9a+36P - 1 & - 1 4 4 / ?  50a+216,!? 

(el 5) 

Esta  matriz  es  singular,  por lo que  el  proceso  de  optimización  del  contorno  se 
propone  resolverlo  aplicando el m6todo  de  optimización  de  descenso  por 
gradiente  normalizado: 

Algoritmo para Inicializar el Contorno Activo 

El método  de  optimización  propuesto  es  sensible  a  la  inicialización  del  contorno, 
por lo que la definición  del  conjunto  inicial de puntos  de  control  se  resuelve 
utilizando  una  técnica de detección  de  bordes  aplicada  sobre  la  imagen  original. 
Se  utiliza el operador  de  Canny [ 121 con  un  kernel de 3x3  pixeles y parhmetros  de 
la  gaussiana fijos (p=O y a2=1), esta  técnica  permite  obtener  una  muestra  de 
puntos  que  se  localizan  en los bordes  de  la  imagen,  dado  que es este  mismo 
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recurso  (derivada  de  la  gaussiana)  el  empleado  para  valorar  el  término de  energía 
externa  de  la  snake,  suponemos  que  la  energía  del  contorno  inicial  se  encuentra 
próxima  al  mínimo  general  deseado. 

Del  mapa  de  bordes  obtenido al aplicar  el  operador  de  Canny a una  regibn, 
previamente  definida y que  incluye  a  la  tráquea  de  la  imagen  original; se  obtiene 
una  muestra  de  puntos  candidatos  para  el  contorno  activo,  la  selección  se  hace  a 
partir  de  un  umbral fijo relativo  al  máximo  valor  obtenido  en  el  mismo  mapa,  esto 
es,  cualquier  punto  que  pertenece  al  mapa  de  bordes  que  alcance un  valor  hasta 
del 80% del  valor  máximo  es  considerado  como  candidato.  Posteriormente  todos 
los  candidatos  se  someten  a  una  prueba  de  distribución  espacial  específica  para 
formar  finalmente  el  conjunto  inicial  de  puntos  de  control  del  contorno. En  esta 
aplicación  de  segmentación  de  la  tráquea  en  imágenes  de TAC, debido  a  la  forma 
casi  circular  del  borde  buscado,  la  prueba  de  distribución  espacial  específica 
aplicada  a  los  puntos  candidatos  fue,  hacer  un  cambio  de  coordenadas 
rectangulares  a  coordenadas  polares y ordenar  angularmente los candidatos, 
después  fueron  submuestreados  de  tal  forma  que  se  recorrieran  los 360° 
regularmente  completando los N puntos  deseados.  En  la  figura 2 se  muestra  un 
esquema  de  este  procedimiento. 

La formulación  general  presentada  se  basa  en  las  siguientes  suposiciones: 
a)  Los  parámetros a$ y y permanecen  constantes; y 
b) Los puntos  de  control  están  igualmente  espaciados 

Para  asegurar  que  después  de  cada  iteración  la  segunda  condición  sea  válida,  es 
necesario  realizar  una  interpolación al contorno  completo  con M puntos (M>>N) y 
remuestrear  a  espacios  regulares  el  borde  interpolado,  para  recuperar 
nuevamente sólo N puntos de control  uniformemente  distribuidos. 

Imagen  Original  Mapa  de  Bordes 

Op. Canny - 
. /  

~ a Umbraliza& 
C m .  coordenadas 

d 

Conjunto  Inicial de 
Puntos de Control 

Punto 

Muestre0 - I I 
Candidatos  al 

Coniunto  Inicial 

Figura 2. Definicidn  del  conjunto  inicial  de  puntos  de  control  del  contomo  activo 
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En  resumen,  la  segmentación  del  borde  de  la  tráquea  en  imágenes  de TAC 
obedece  al  siguiente  algoritmo: 

1) lnicializar  el  contorno 
2) Mientras  el  contorno se  desplace  por  arriba  de  un  nivel  de  tolerancia 

2.1  Hacer  una  interpolación  del  conjunto  de  puntos  de  control y 

2.2  Evaluar  la  expresión  (e17)  para  el  nuevo  conjunto de  puntos  de 

2.3  Evaluar  la  expresión (el8) para  determinar  el  siguiente  contorno 
2.4  Determinar  el  desplazamiento  entre  el  contorno  inicial y el  de  la 

remuestrear los N puntos  de  control 

control 

iteración  anterior 
3) lnterpolación  del  contorno  final 

Extensión  a  Contornos  Activos  en 30 basados  en  Splines 
Cúbicos Naturales 

La  construcción  de  superficies  tridimensionales  a  partir  de  un  conjunto  de 
contornos  obtenidos  en  imágenes  bidimensionales,  la  propuso  inicialmente  Cohen 
en 1991 [24],  definiendo  un  modelo  de  malla  para  la  pila  de  contornos  obtenidos, 
sin  embargo  en  un  trabajo  posterior  presenta  una  formulación  general  de los 
contornos  activos o balones  hacia  superficies  activas  [29] y que  se  resume  a 
continuación: 

La  superficie v buscada es aquella  que  minimice  la  energía  descrita  anteriormente. 

Las  fuerzas  internas  actúan  sobre  la  forma  de  la  superficie  en  función  de los 
coeficientes wq, por  ejemplo,  la  elasticidad  est6  determinada  por ( w ~ , , w , ~ ) ,  la 
rigidez  por ( W ~ ~ , W ~ ~ )  y la  resistencia  a  la  torsión por (wII)  
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AI derivar  el  término de  la  energía  respecto a un  vértice  cualquiera vk y 
suponiendo  que los parámetros wli permanecen  constantes,  se  obtiene  la 
siguiente  expresión: 

resolviendo  las  ecuaciones  de  Euler-Lagrange  para  la  minimización  de  la  energi'a, 
resulta  la  siguiente  ecuación  evolutiva: 

v"' = (I + r A)-' (v' + r F(v' )) 
donde: 

A es  una  matriz  simétrica  pentadiagonal,  que  contiene los parámetros  de  la 

I es  la  matriz  identidad 
'I es el paso  temporal  en  el  método 
v' es  el  conjunto  de  puntos  de  control  en  la  iteración  t 
F(v) es  la  fuerza  externa  evaluada  en el conjunto  de  puntos  de  control. 

energía  interna  de  la  superficie. 

Entre  las  aplicaciones  del  modelo  de  superficies  activas  se  encuentra  la  propuesta 
por  Chalana  et  al [30] en  donde  propusieron  un  modelo  para  detectar  bordes 
cardiacos  en  secuencias  ecocardiográficas  empleando  la  tercera  dimensión  de  la 
formulación  general  propuesta  por  Cohen y Cohen [29], como sólo dependiente 
del  segundo  parámetro (r), es  decir  el  índice  de  la  imagen  dentro  de  la  secuencia. 
Esto  significa  que  la  tercera  dimensión  del  modelo  no  tiene  una  referencia  espacial 
sino  temporal.  Estos  autores  emplearon  como  término  de  la  Energía  externa (Eext) 
el mapa  de  bordes  obtenido  de  aplicar el operador de Canny  a  las  imagenes 
ecocardiográficas.  En el proceso  de  optimización,  progresivamente  disminuyen  el 
valor de la  varianza  del  kernel  gaussiano,  generando  un  efecto  de  "escalamiento 
espacial"  que  favorece  la  convergencia  del  proceso;  sin  embargo,  esto  implica  que 
a  cada  iteración es necesario  recalcular  el  mapa  de  bordes  con los nuevos 
parámetros,  aumentando el costo  computacional  del  proceso  de  segmentación. 

a)  Interpolaci6n de una superficie con Splines Cúbicos  Naturales 

La  formulación  general  para  la  interpolación  de  una  superficie  empleando  como 
funciones  base  splines  cúbicos  naturales  se  describe  a  continuación: 

donde: 

Pi+m,j-l Punto  de  control 
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Bml(s, r) Función  Spline  base  bidimensional 

Sección  de  superficie 
a  interpolar Vij 

* .  PI -?y-2 
b .  * 

b 

b 

Figura 3. lnterpolacidn  con  Splines  Cúbicos  Naturales 

Las  funciones  base  bidimensionales  se  construyen  a  partir  del  producto  tensorial 
de  las  funciones  base  unidimensionales  correspondientes,  esto  es: 

el proceso  de  interpolación  unidimensional  se  describió  corno  una  operación 
matricial  entre el vector  paramétrico (S), la  matriz  de  coeficientes (M) y un  arreglo 
de los cuatro  puntos  vecinos (v& como se muestra  en  la  expresión  (e12). 

Considerando  la  definición  de  las  funciones B,,,,(s,r) , es  posible  plantear  el 
proceso  de  interpolación  de  superficies  como  un  arreglo  del  producto  Kronecker 
entre los vectores  descritos  en  (e12)  para  cada  una  de las dimensiones  del 
dominio  de  la  interpolación.  Sean v, (S) y vi ( r )  las  representaciones  analíticas  de 
la  interpolación  de los segmentos i,jdsimos de  un  contorno  unidimensional,  esto - 

es: 

o bien,  sintéticamente: 

vi(s)=sxMxPi y v,(r)=rxMxPj (621 1 

al  calcular el siguiente  ajuste  del  producto  Kronecker  entre v,(s) y ~ , ( r ) ,  se tiene: 
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la  expresión  final  para  la  interpolación de  superficie  queda: 

o bien: 

donde: 
es  la  sección  de  superficie  a  interpolar 
es  la  matriz  de  coeficientes  de  interpolación 
es  la  matriz  paramétrica (SIT) 
es  la  matriz  de  puntos  adyacentes  a Vq(s.r) , esto  es: 

b)  Modelo de Contornos  Activos  en 3D basados en Splines Cúbicos 
Naturales 

Retomando  la  expresión  (e19),  cada  segmento  de  superficie  activa  puede  ser 
sustituido  por la expresión  analítica  de  la  interpolación  señalada  en  (e25). 

La matriz SR puede  ser  derivada  respecto  a S y rl obteniéndose  las  siguientes 
matrices: 

3s2r3  3s2r2  3s2r 3s’ 
d S  R- 
d S  

6sr3  6sr2 6sr 6s 

-= 
d S2 

-= dSR 
d r  

d2S R- 6s2r 2s’ O O 
8 r 2  6sr 2s O O 

- 

1 0  o o 0 1  1 6r 2 O 01 
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9s2r2  6s2r 3s2 

3r2 2r 1 O 
o O 0  

Planteando  la  ecuación  general  de  la  energía  de  las  superficies  activas: 

E,(v)=-~IIG***I(v]I 
donde: 
G representa  a  un  kernel  tridimensional  gaussiano  con  parámetros fijos p y Z 

(operador  derivada  de  una  gaussiana), y 
denota  convolución  en  el  espacio  tridimensional *** 

Cada  una  de  las  superficies Vq(s,r) puede  ser  representada  analíticamente  por  la 
expresibn  (e25) y sus  derivadas  pueden  determinarse  sustituyendo  las 
correspondientes  derivadas  de  la  matriz  parametrica  (e26). 

Para  minimizar la energía de la  superficie  activa @(U)), es necesario  encontrar  la 
superficie V que  anule  la  primera  derivada de E(') respecto a los puntos  de  control; 
de  esta  manera  se  llega  a  la  siguiente  expresión: 

donde: 
P; es la  matriz  aumentada de puntos  de  control, y se  muestra  a  continuación: 
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€?a = B 

A es  la  matriz  que  contiene  a los parámetros wli de  la  energía  interna  del 
modelo, y es de  la  forma  que  se  muestra  en  la  figura 4. 

F( P; ) es  la  evaluación de  la  derivada  de  la  energía  externa  en  la  matriz  de  puntos 

de  control Pi 

Para  encontrar  la  superficie  activa  óptima,  se  empleó  el  método  de  descenso por 
g'radiente  normalizado  con  momentum.  La  ecuación  evolutiva  se  muestra  a 
continuación: 

donde: 
Av(') representa  la  diferencia  entre  las  superficies  calculadas  en  las  iteraciones 

t-1 y t,  conocida  también  como el término  de  momentum o inercia  del 
descenso  por  gradiente. 

0 representa el factor  de  peso  para el término  de  momentum. 
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Algoritmo  para  Inicializar la Superficie  Activa 

El método  de  optimización  empleado,  como ya  se  mencionó  en  el  caso  de  2D,  es 
altamente  sensible  a  la  inicialización,  por lo que  es  necesario  buscar  un  conjunto 
de  puntos  de  control  que  definan  una  superficie  adecuada.  Para  obtener  este 
conjunto  inicial  se  aplicó una convolución  en  3D  del  operador  de  Canny  con  el 
volumen  de  TAC  original. 

' El volumen  original  se  forma  a  partir  de  la  pila  de  imágenes  del  estudio  de  TAC, 
las  características  del  kernel  de  convolución  son p=9 y I: = o2 I = 3 I como 
parámetros  de  la  gaussiana  multivariada, y tamaño [5 5 3p. La  diferencia  en  la 
simetría  del  tamaiio  del  kernel  de  convolución  se  explica  considerando  que  en  las 
dos  primeras  dimensiones  (x,y)  la  resolución  de  las  imágenes  es  mayor  que  para 
la  tercera  dimensión (2) que  está  definida  por  el  número  de  imágenes  en  el 
estudio. 

Después  de  obtener  el  mapa  tridimensional  de  bordes  como  producto  de  la 
convolución,  imagen  por  imagen  se  repite el proceso  de  umbralización,  cambio  a 
coordenadas  polares,  ordenación y submuestreo  aplicado  en  el caso 2D. 

Es  importante  subrayar  que  en  el  proceso  de  segmentación  de  tráquea  por 
superficies  activas,  se  han  tomado  en  cuenta  dos  suposiciones: 

a)  Los  parámetros  del  modelo  para  el  término  de  la  energía  interna 

b) Los puntos  de  control  están  distribuidos  uniformemente  en  el  espacio. 
W ~ O , W O ~  , w1 ,WZO y woz permanecen  constantes. 

Para  cumplir  con la segunda  suposición,  después  de  cada  iteración  en  el  ajuste  de 
la  superficie,  es  necesario  hacer  una  interpolación  fina  de  toda  la  superficie y se 
toma  una  nueva  muestra  para  el  conjunto  de  puntos  de  control.  En  resumen,  el 
algoritmo  de  segmentación  de  tráquea  en  volúmenes  de  TAC  es: 

1) lnicializar  la  superficie 
2)  Mientras  la  superficie  se  desplace  por  arriba  de  un  nivel  de  tolerancia 

2.1  Hacer  una  interpolación  fina  de  la  superficie y remuestrear los M 

2.2  Evaluar  la  expresi6n  (e28)  para  el  nuevo  conjunto  de  puntos  de 

2.3  Calcular  el  nuevo  conjunto  de  puntos  de  control  evaluando  la 

2.4  Determinar  el  desplazamiento  entre  el  contorno  inicial y el  de  la 

puntos  de  control  por  cada  imagen  del  estudio  de  TAC 

control 

expresión  (e29) 

iteración  anterior 
3) Interpolación  del  contorno  final 
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Sistema de Caracterización de Obstrucción  Traqueal 

En  la  valoración  clínica  de  la  estenosis  traqueal,  resulta  de  particular  interés 
determinar  la  localización  precisa  de  la  estenosis,  así  como  el  grado  de 
obstrucción  medido  como  el  nivel  de  disminución de  la  luz  del  conducto  traqueal. 
Cuando  se  cuenta  con  un  estudio  tomográfico,  el  especialista  evalúa,  por 
inspección  de  toda  la  serie  de  imágenes  transversales, el inicio y fin  de  la 
estenosis y valora,  imagen  por  imagen  el  grado y forma  de  la  misma.  En  este 
trabajo  se  propuso  implantar  un  sistema  semiautomatizado  que  apoye  al 
especialista  en  la  caracterización  de  la  obstrucción  traqueal. 

El  Sistema  de  Caracterización  de  Obstrucción  Traqueal  (SCOT)  se  compone  de 
tres  módulos: 

a)  Módulo  de  visualización y cuantificación  de  imágenes  bidimensionales 
b)  Módulo  de  segmentación  del  conducto  traqueal  de los volGmenes  de  TAC 
c)  Módulo  de  reconstrucción  tridimensional  de  la  tráquea 
d)  Módulo  de  cuantificación  de  la  obstrucción  traqueal 

La información  indispensable  para  la  segmentación y posterior  cuantificación  de  la 
obstrucción  traqueal,  es  la  serie  de  imagenes  transversales  bidimensionales;  dicha 
información  es  procesada  por  diversos  algoritmos  que  permiten  segmentar, 
reconstruir,  interpolar,  perfilar,  etc.,  la  serie  de  imágenes y/o en  particular  la 
estructura  traqueal.  Finalmente la herramienta  que  permite  organizar  datos y 
procesos,  así  como  dar  estructura  al SCOT y la  intervención  del  especialista  es 
una  lnterfase  con  el  Usuario. Todos estos  elementos  se  describen  a  continuación. 

Imágenes 

Durante el desarrollo  de  este  trabajo,  se  utilizaron  series  de  imágenes 
tomográficas  reales, y que  forman  parte  del  expediente  clínico de pacientes  del 
Instituto  Nacional  de  Enfermedades  Respiratorias (INER). También  se  emplearon 
series  de  imágenes  simuladas  que  permitieron  validar  procedimientos  parciales 
del  SCOT. 

a)  Imágenes  simuladas 

Se generaron  dos  pilas  de  imágenes  simuladas,  el  primer  volumen  (simulación 1) 
representa  una  estructura  cilíndrica y en su  interior,  aproximadamente  a la altura 
media  en  el  interior  del  cilindro,  se  aloja  una  estructura  ovoide,  en  la  figura 5 se 
muestra  una  representación  del  volumen  con 3 planos  de  corte  paralelos  a  cada 
uno  de los planos  cartesianos y colocados  exactamente  a  la  mitad  del  volumen 
simulado. 
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a) b) 

Figura 5. Primer  volumen  simulado  de 64x64~15 voxeles  (Simulaci6n 1). a)  Planos de  corte 
b) Imagen  número 8 del  volumen 

El segundo  volumen  simulado  (Simulación 2) está  formado  por  145  imágenes  de 
64x64  pixeles  cada  una,  simula  una  estructura  en  forma  de  reloj  de  arena,  hueca 
con  un  borde  grueso  entre el espacio  interior y el  fondo  de  la  imagen,  para  cada 
imagen  se  propuso  en  gradiente  descendente  en  valores  de los pixeles  con  una 
geometría  radial,  como  se  puede  observar  en  la  figura  6,  donde  en  a)  se  muestran 
los  bordes  de  la  estructura  hueca  inmersa  en  el  volumen y en  b)  se  muestra  una 
sección  transversal  de  dicha  estructura,  el  valor  del  voxel  en  el  interior  de  la 
estructura  es  menor  que el nivel  de los voxeles  del  exterior  de  la  estructura o 
fondo.  Este  volumen  simula  una  estructura  traqueal  con  una  obstrucción  traqueal 
en  forma de reloj  de  arena,  característica  de  la  secuela  a  un  proceso  de  intubación 
al  paciente. 

160 
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80 

10 20 30 40 50 60 

a) b) 

Figura 6. Segundo volumen  simulado  de  64x64xl45  voxeles  (Simulacibn 2). a)  Superficies o 
bordes que  definen la estructura b) Imagen  número 15 del  volumen 
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b)  Imágenes  de  estudios  tomográficos 

Se  contó  con  dos  estudios  tomográficos,  la  presentación  de los mismos  es  en 
películas  radiográficas  multiformato.  Las  placas  radiográficas  se  digitalizaron  con 
un  escáner  Lumysis2000  a  la  resolución  máxima  posible.  Del  primer  estudio (j9 se 
seleccionaron 8 imágenes,  desde  el  inicio  del  estudio y hasta  antes  de  la 
bifurcación  bronquial,  la  separación  entre  las  imágenes  es  de 10 mm,  la  resolución 
espacial  en  el  plano  (x,y)  fue  de  0.625  mm/pixel.  Para  el  proceso  de  segmentación 
este  volumen  fue  interpolado  con  splines  cúbicos  para  reducir  el  efecto  de 
discretización  en el  eje z; las  dimensiones  del  volumen  interpolado  son 32 
imágenes  de  100x100  pixeles  cada  una,  la  resolución  en el plano(x,y) no se 
modificó.  En  la  figura 7 se  muestra  la  placa  digitalizada y las  ocho  imágenes 
seleccionadas  originales. 

Figura 7. Estudio tomogMco jf. Ocho  imhgenes  con  una  separacidn  entre  imhgenes  de 10 
mm.  Resolucidn  espacial 0.625 mrdpixel. 

El segundo  estudio  tomográfico  (estenosis),  se  obtuvo  de  un  paciente  con  un 
diagnóstico  de  estenosis  traqueal  de 1 O mm  de  longitud.  Se  contó  con 14 
imágenes  con  una  separación  entre  ellas  de 2 mm.  La  resolución  espacial  en  el 
plano  (x,y)  fue  de 0.4 mm/píxel.  En  la  figura 8 se muestra  la  placa  radiográfica 
digitalizada y se  señala  una  de  las  imágenes  de  la  placa  que  no  fue  seleccionada 
porque  no  pertenece  a la sene  original  del  estudio. 
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Imagen  no considerada -b 

Figura 8. Estudio  tomogrMko  estenosis.  Catorce  imagenes  con  una  separacidn  entre 
imdgenes  de 2 mm.  Resolucidn  espacial 0.4 mmlpíxel. 

Puede  observarse  que  entre  las  imágenes  transversales 9 y 12,  la  disminución  de 
la  luz  del  conducto  traqueal  denota  un  nivel  severo  de  estenosis.  La  forma 
tridimensional  de  la  estenosis  es  la de  un  reloj  de  arena. 

En  resumen  se  obtuvieron los siguientes  volúmenes  de  datos: 

Referencia 

No adica 0.96 ua 145 Simulación 2 
No  aplica 1 .O0 ua 15  Simulación  1 
Técnica  Radiológica Separación Número  de  imágenes 

L 

jf 
Interp.,200mAs,v.  aéreas 2.5  mm 32 jf-interpolado 
200 mAs, vías  aéreas 10  mm a 

I estenosis 14 12mm I 140 mAs, mediastino 
ua  unidades  arbitrarias 

Con el volumen  de  datos  digitalizados  se  realizaron  diversos  procesamientos  con 
la  finalidad  de  completar  el  SCOT,  a  continuación  se  describen los algoritmos 
involucrados  en  ellos. 

Algoritmos 
a)  Segmentación  de  la  tráquea  en el stack  de  imágenes 

Como  se  describió  en  el  capítulo  anterior, el proceso  de  segmentación  de  la 
estructura  traqueal  contenida  en el volumen  de  datos  del  estudio  tomográfico  se 
apoyó  en  la  técnica  de  segmentación  de  superficies  activas  basada  en un 
interpolación  con  Splines  Cúbicos  Naturales  (SCN). El algoritmo  requiere  de  la 
inicialización  de  los  parámetros y que  son: 

wo1 ,WlO,Wl I IW20IW02 

Y 

coeficientes  de los terminos  de  energía  interna 
de  la  superficie  activa 
coeficiente  del  término  de  energía  externa  de  la 
superficie  activa 
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ltera 

valor  del  paso  del  método  de  descenso  por 
gradiente  normalizado 
coeficiente  del  término  de  momentum  en  el 
método  de  descenso  por  gradiente  normalizado 
número  de  puntos  de  control  para  la  superficie 
activa 
conjunto  de  puntos  que  definen  la  superficie 
inicial,  este  parámetro  es  el  producto  de  un 
procesamiento  de  realce  de  bordes  del  volumen 
de  datos  (algoritmo  de  superficie  inicial) 
nivel  de  desplazamiento  mínimo  del  conjunto  de 
puntos  de  control 
número  máximo  de  iteraciones 

En  el  siguiente  cuadro  se  describe  el  algoritmo: 

1. Inicialización  de  parámetros 
2. Definición  de  la  superficie  inicial y sus  puntos  de  control 
3. Mientras  no  se  alcance  el  nivel  de  error  mínimo y el  número  maximo  de 

iteraciones 
3.1. Nuevasuperficie +- InterpolaciónSCN(Puntos  de  Control) 
3.2.  Puntos  de  Control + Muestreo3D(NuevaSuperficie, N) 
3.3.  NuevosPuntos  de  Control + Snakes3D_SCN(Puntos  de  Control) 
3.4.  Error+Distancia(Puntos  de  Control,  NuevosPuntos  de  Control) 
3.5.  Puntos  de  Control +- NuevosPuntos  de  Control 

4. SuperficieFinal + InterpolaciónSCN(Puntos  de  Control) 

Cuadro 1. Algoritmo  para  segmentacidn  de  traquea  en  volúmenes  de TAC. SCN: Splines 
Cúbicos Naturales 

En  el  segundo  paso  del  algoritmo  descrito,  se  requiere  calcular  una  superficie 
inicial  para  arrancar  con el ajuste  activo,  para  obtener el conjunto  inicial  de  puntos 
de  control  para  interpolar  la  superficie  en 30, es  necesario  realizar  una  operación 
de  convolución  con el volumen  de  TAC y un  kernel  construido  con  la  derivada  de 
una  gaussiana  (Operador  de  Canny) de media O y matriz  de  covarianza  diagonal 
Z=021. El  tamaño  del  kernel  empleado  en  este  algoritmo  fue  de 5x5~3, debido  a  la 
diferencia  de  resolución  en la dimensión z ,  respecto al plano x y ,  el  valor  para O fue 
de  3.  Después  de  obtener el volumen  resultante  con los bordes  localizados  por el 
operador  de  Canny,  se  toman  todos los puntos  del  mapa  que  sobrepasan  un 
umbral y se  encuentran  acotados  en  una  región  pre-establecida.  Este  efecto  de 
clipping evita  que  para  la  superficie  inicial  se  incluyan  puntos  de  control  alejados 
que  pertencen  a  un  borde  pero  no  de  la  trdquea.  Después  de  obtener  el  conjunto 
de  puntos  de  control,  para  cada  sección  de  la  dimensión  z o altura  de  la  imagen, 
se  hizo  un  ordenamiento  radial  de los puntos,  considerando  que  todos se 
localizaban  en  el  mismo  plano x y .  El volumen  de  imdgeqes  tiene las dimensiones 
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NxMxK  (eje  x,y,  y z respectivamente) , al  inicio  del  algoritmo,  el  usuario  debe 
definir  parámetros  como  la  varianza  del  kernel  de  convolución,  su  tamaño,  la  zona 
de clipping, el umbral  del  borde y el número  de  puntos  de  control  para  cada 
sección  del  eje z (Nz).  El  conjunto  final  de  puntos  de  control  se  organiza en tres 
matrices  de  dimensiones  NxNz,  una  matriz  para  cada  eje  coordenado.  La  malla 
que  se  forma  con  este  conjunto  de  puntos,  preservará  su orden en el proceso de 
segmentación,  conviene  ordenar  estos  puntos  de  tal  forma  que las facetas qu,e 
forme  sean  de  la  menor  área  posible,  para  reducir los efectos  de  facetas 
diagonalizadas. 

En  el  cuadro 2 se  muestra  el  algoritmo  para la  inicialización  de  la  superficie  activa. 

l .  Definición  de  parámetros 
2. VolumendeBordest Convolución3D(VolumenTAC,tamaño,[~,,0,,0,]) 
3. Para i +l hasta K 

3.1 [Xr,Yr,Zr] +"uestraPuntosControI(umbral,zonaclipping) 
3.2 [Xp,Yp,Zp] +-OrdenacionCoordenadasPolares(Xr,Yr,Zr) 
3.3 [X(i),Y(i),Z(i)] +Submuestreo(Xp,Yp,Zp,Nz) 

4. [X,Y ,z] +-OrdenaFacetas(X,Y ,Z) 

Cuadro 2. Algoritmo para la inicializacidn de la supemcie activa. 

b)  Reconstrucción  tridimensional  de  la  tráquea 

La  superficie  final  que  se  calcula  con  el  algoritmo  de  segmentación  (cuadro 1) se 
define con  un  conjunto  de 3 matrices  [X,Y,Z]  que  contiene  a los puntos  de  control 
resultantes.  Para  realizar  la  reconstrucción  tridimensional  final  de  la  tráquea 
segmentada,  es  necesario  hacer  una  interpolación  fina  de los puntos  de  control 
resultante,  generando  un  modelo  de  malla  fina.  Cada  faceta  es  representada con 
el  nivel  de  gris  que  tiene el volumen  de  imágenes  en  esas  coordenadas.  La 
reconstrucción  se  termina  empleando  un  modelo  de  iluminación  global,  utilizando 
el  método  de  Gouraud  para el sombreado [31]. 

l .  [X,Y ,z] tOrdenaFacetas(X,Y ,Z) 
2. Superficielnterpolada + InterpolaciónSCN(X,Y,Z) 
3. ColorFaceta+-VolumenTAC(X,Y,Z) 
4. IluminacionEscena 
5. SombreadoGouraud(Superficielnterpolada,ColorFaceta) 

Cuadro 3. Representacidn  tridimensional  de  la tdquea segmentada 
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c)  Cálculo  de  Perfiles  de  Área  transversal,  diámetro y perímetro  traqueales 

Después  de  la  segmentación  de  la  tráquea y la  interpolación  de  su  superficie  se 
obtiene,  como  se  ha  mencionado,  un  conjunto  de  tres  matrices {X,Y,Z} que 
contienen los vértices  de  una  malla  para  su  reconstrucción  tridimensional,  es  con 
estas  matrices  interpoladas  que  se  calculan los perfiles  a  lo  largo  de  la  tráquea 
tanto  del  perímetro  en  una  sección  para  el  eje z,  como  el  área  transversal 
equivalente,  considerando  que  la  sección  transversal  correspondiese  a  un  círculo, 
de  manera  similar,  también  se  construye  un  perfil  para  el  diámetro  de  la  sección 
transversal.  También  se  construye  un  perfil  del  centroide  de  la  tráquea  para  las 
diferentes  secciones  transversales,  aquí  se  muestra  una  gráfica  del  vector  de 
posición  del  centroide  de  la  sección  actual  respecto  a  la  sección  anterior. 

En el  cuadro  4  se  muestra  el  algoritmo  que  permite  calcular los perfiles  traqueales: 
i 

l .  Definición  de  arguméntos:  X, Y y Z 
2.  Para i t 1  hasta  numero-de-renglones(X) 

2.1 perimetro(i) +-suma(distancias(X(i),Y(i),Z(i))) 
2.2 diametro(i)  +perimetro(i) 171: 
2.3  area(¡) +X * [diametro(i)12/4 
2.4  [h(i),k(i),I(i)] +centroide(X(i),Y(i),Z(i)) 

3. MuestraPerfiles(perimetro,area,diametro) 
4. MuestraGrafica(h,k,l) 

Cuadro 4. Algoritmo  para  C4lculo  de  Perfiles  Traquealeo  de  perlmetro,  area,  diametro y 
direcci6n  del  centroide. 

tos al  oritmos  descritos  en  esta  secci6n  han  sido  implantados y probados  en 
Matlab  v5.3. B 

lnterfase  Gráfica de Usuario 

Se  diseñó  un  prototipo  de  interfase de usuario  del  Sistema  de  Caracterización  de 
Obstrucción  Traqueal,  en  un  ambiente  gráfico  utilizando la herramienta  que 
proporciona el Matlab@  v5.3.  El  prototipo  se  organizó  en  tres  módulos: 

a)  Módulo  de  Manejo  de  Serie  de  imágenes  de  TAC  (SerieTAC) 
b)  Módulo  de  Reconstrucción  tridimensional  de  la  tráquea  (R3D) 
c) Módulo  de  Análisis  de  Perfiles  traqueales  (Perfiles3D) 

a)  Módulo  de  Manejo de Serie  de  imágenes  de  TAC 

En  este  módulo es posible  que el usuario  especialista,  reproduzca  el  análisis  de  la 
imágenes  radiográficas  que  hace  en  la  clínica  habitual,  esto  es,  se le presenta  un 
despliegue  de  todo  el  estudio  de  TAC o serie de imagenes  previamente  definido. 
El  m6dulo  le  permite,  además,  seleccionar  una  imagen  dentro  del  estudio y 
ampliarla,  de  tal  forma  que  pueda  realizar  mediciones o interpretaciones  con  una 
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mejor  resolución  que  en  el  despliegue  de  la  serie  completa.  En la interfase  con  el 
usuario  este  módulo  se  muestra  en  una  ventana  de  trabajo y la  interacción  con  el 
usuario  se  realiza  mediante  botones  virtuales Y el  maneio  intensivo  del  ratón.  En  la 
figura 9 se  muestra  un  ejemplo  de  uso. 

Imagen 
5 
yfmm 
?E 316 

rfmrn 
142 5759 

Figura 9. M6dulo SerieTAC. Manejo  de  sene  de  imdgenes  de TAC de  un  estudio (ir). 
b)  Módulo  de  Reconstrucción  tridimensional  de  la  tráquea. 

Este  módulo  permite  seleccionar  el  estudio  del  que ya  se  ha  obtenido  una 
segmentación  previa, o bien,  definir  las  condiciones  para  una  nueva 
segmentación.  La  reconstrucción  se  muestra  en  la  mitad  izquierda  de  una 
ventana,  con los efectos  de  iluminación y sombreado  descritos  en el algoritmo  de 
reconstrucción  (cuadro 3). El  uso  de  ventanas (figures) de  la  herramienta  de 
diseño  de  interfases  gráficas  del  Matlab,  incluye  ya  las  opciones  para  rotación  de 
ejes  coordenados y los efectos  de acercamiento/alejamiento del  objeto 
desplegado.  La  interacción  con  el  usuario  se  realiza  de  nuevo,  mediante  botones 
virtuales,  manejo  del  ratón y en  su c a s o ,  ventanas o cuadros  de  edición  para  la 
captura de los parámetros  para el algoritmo  de  segmentación.  En  la  figura 10, se 
muestra  un  ejemplo  de  uso  de  esta  ventana. 
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Figura 10. M6dulo R3D. Reconstrucci6n  tridimensional  de la traquea  de  un  estudio 
segmentado  (ir).(a)  Vista  pre-establecida (b) Vista  con  acercamiento y rotacidn  en  el  eje Z 

c) Módulo  de  Análisis  de  Perfiles  traqueales 

El  módulo  para  el  análisis  de  perfiles  traqueales  depende  directamente  del  módulo 
de  representación  tridimensional,  pues  el  cálculo y despliegue  de los perfiles 
requiere  de  resultados  obtenidos  en  la  segmentación y reconstrucción  en 3D del 
objeto;  por  esta  razón los perfiles  son  desplegados  en  la  sección  derecha  de  la 
misma  ventana  donde  se  muestra  la  tráquea  reconstruida. El cálculo  de los 
perfiles  se  inicia  al  oprimir  el  botón  correspondiente  en la interfase  con  el  usuario. 
En  la  figura 11 se  muestra  un  ejemplo  de  uso.  En  una  misma  gráfica  se  muestran 
los perfiles  de  perímetro y diámetro,  ya  que  refieren  la  misma  información,  existe 
una  relación  lineal  entre  ellos,  en  azul  se  muestra  el  perfil  del  perímetro y en  rojo  el 
perfil  del  diámetro.  Se  muestra  también  el  perfil  del  área  en  la  segunda  gráfica y 
en el último  par  de  gráficas  se  muestran  las  coordenadas  del  eje  central  de  la 
tráquea. 

Figura 11. Mddulo Petfi/e83D. Cglculo y despliegue  de perfiles traqueales de un  estudio  segmentado 
0. Forma parte  de la misma  ventana  donde se muestra la tdquea reconstruida. 
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Después del  análisis  de  requerimientos  del  Sistema  de  Caracterización  de 
Obstrucción  Traqueal y su  validación  con  el  prototipo,  se  concluye  que  este 
sistema  presenta  tres  casos  de  uso  que  se  muestran  en  la  figura 12. Pertenecen  al 
caso  de  uso  de  Manipulación  de  datos,  todos los aspectos  que  requieren  del 
almacenamiento y recuperación  de los datos  de los estudios  tomográficos  desde y 
hacia  archivos;  el  caso  de  uso  de  Procesamiento  de  Datos  está  formado  por  todos 
los elementos  para  la  segmentación  de  la  tráquea,  su  reconstrucción y 
manipulación  tridimensional,  así  como,  la  creación  de los perfiles  traqueales. 
Respecto  al  caso  de  uso  de  Despliegue  de  datos, se refiere  a  todo  el  conjunto  de 
elementos  para  mostrar  al  usuario  la  serie  de  imágenes  tomográficas  en 20, o 
bien,  la  proyección  del  objeto  tridimensional  que  forma  la  tráquea,  así  como, 
gráficas  bidimensionales  para  mostrar los perfiles  creados.  En  la  figura  se 
observan  las  relaciones  entre  todos los casos de  uso  mencionados. 

Usuario 
I .  

Despliegue de datos 

Figura 12. Diagrama  de  Casos  de Uso del SCOT f34. 
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Resultados 

Después  de  la  implantación  de los modelos  de  contornos y superficies  activas, 
basados  en  interpolación  con  splines  cúbicos  naturales,  se  realizaron  diversos 
procedimientos  de  prueba  para  valorar  el  desempeño  del  algoritmo,  estos 
procedimientos  incluyeron  varias  condiciones  para  un  volumen  simulado  en  forma 
de  reloj  de  arena,  un  volumen  de  un  estudio  de  TAC  sin  evidencia  de  estenosis y 
por  último,  un  volumen  de  un  estudio  de  TAC  con  una  estenosis  traqueal  evidente. 
Para  la  valoración  del  desempeño  de los modelos  propuestos  se  aplicó  el 
siguiente  proceso: 

l. Definición  de los parámetros  del  modelo 
2. Ejecución  del  proceso  de  segmentación 
3. Para  cada  imagen  del  volumen  de  referencia 

3. l. Definición  del  borde  de  referencia  (en los estudios  de  TAC,  el  borde 
trazado  por  un  experto) 

3.2. Determinación  del  borde  resultante 
3.3. Cálculo  de  parámetros  de  error 

error  considerando  todas  las  imágenes  del  volumen  correspondiente. 
4. Cálculo  de  media  aritmética y desviación  estándar,  de  cada  parámetro  de 

Ante  la  dificultad  de  definir  una  medida  simple  de  desempeño  de  un  proceso  de 
segmentación  por  contornos,  que  permita  valorar  no sólo errores  de  aproximación 
o localización  del  borde  sino  que  pueda  describir  la  geometría  de los mismos,  se 
optó  por  definir  un  conjunto  de  nueve  parhmetros  cuyo  análisis  conjunto  permita 
hacer  una  mejor  valoración  del  desempeño  del  modelo.  En  la  caracterización  de  la 
estenosis  traqueal  es  importante  definir  la  orientación  geomhtrica  de  la 
obstrucción,  por  esta  razón  resulta  indispensable  determinar  si  el  modelo  de 
segmentación  propuesto  genera  resultados  con  alguna  desviación  geométrica 
particular. Los parámetros  de  error  propuestos  son: 

1) Diferencia  Media  entre  Contornos  (DMC) 
2) Desplazamiento  del  centro  del  contorno  (Ah, Ak) 
3) Parhmetros  geométricos. 

y se  discuten  a  continuación: 

Diferencia Media entre Contornos  (DMC): Para  cada  uno  de los contornos 
(referencia y calculado)  se  realiza  un  ordenamiento  radial  de los puntos  que 
definen  al  contorno y después  se  realiza  una  interpolación  a  alta  resolución (512 
puntos  por  contorno)  basado  en  la  transformada  de  Fourier,  como  se  describe  a 
continuación: 

[xi + i yi ] = 3” (3f.x + i y]}, 5 12) 

donde: 
i (-1 
X J  vectores  de  coordenadas  de los puntos  que  forman  al  contorno 
x,,yi vectores  de  coordenadas  de los puntos  interpolados 
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En  la  siguiente  figura  se  muestra  un  ejemplo  de  un  conjunto  de  puntos  de 
referencia  (en  color  rojo)  para una  sección  de  una  imagen  de TAC, y el  contorno 
interpolado  (en color verde). 

Figura 13. lnterpolacidn  basada en la transformada  de  Fourier. En color rojo se muestran 
los puntos de control y en  verde se muestran los 512 puntos  interpolados. 

Con los contornos de referencia  y  calculado  interpolados,  se  calcula  punto  a 
punto  la  distancia  entre  bordes;  finalmente  se  obtiene  el  promedio  de  dichas 
diferencias  para los bordes  completos. 

donde 
PC,, representa  el  m-ésimo  punto  del  contorno  calculado, 
P,, representa el m-ésimo  punto  del  contorno  de  referencia. 

La  DMC  se  mide  en  unidades  de  longitud,  durante  este  trabajo  las  unidades  de 
longitud  se  asociarán  con  una  unidad  arbitraria  (ua)  que  equivale  a  un  punto o 
pixel  en  la  imagen. 

Desplazamiento del centro del contorno (Ah, Ak). Para  cada  contorno  calculado 
se  obtiene  su  centroide y se  compara  con el centroide  del  contorno  de  referencia, 
dicha  comparación  implica  medir el desplazamiento  del  centro  del  contorno 
respecto  a  la  coordenada x (Ah)  así  como,  respecto  a  la  coordenada y (Ak). Se 
mide  en  unidades  de  longitud. 

Los  parámetros  de  error  que  se  describen  a  continuación,  se  relacionan  con 
características  geométricas  de la diferencia  entre los contornos  de  referencia y 
calculado. 

Para  cada  par  de  contornos  (referencia y calculado)  correspondientes, se 
construyen  sus  respectivas  imágenes  binarias  con  una  regla de asignación  simple: 
los contornos  son cuwas cerradas,  por lo tanto  todos los pixeles  de  la  imagen 
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comprendidos  en  el  interior  del  contorno  toman  el  valor  de 1, los pixeles  externos 
al  borde  adoptan  un  valor  de O. A partir  de  las  imágenes  binarias  propias  de los 
dos  contornos,  se  genera  una  nueva  imagen  binaria  (imagen  binaria  diferencia, 
IBD)  como  producto  de  la  operación  lógica  O-exclusiva  entre  las  imágenes 
primarias,  en  la  figura 14 se  muestra  este  procedimiento.  Las  diferencias  entre  las 
imágenes  primarias  (imagen  binaria  de  referencia IBR y la  imagen  binaria 
calculada, IBC) se  representan  como  los  valores  de  los  momentos  geométricos  de 
la  imagen  binaria  diferencia. 

Im.8inaria Referencia Im.Binaria  Calculada  Im.Binaria Diferencia 

(a) (b) (c) 
Figura 14. a) Imagen  binaria  generada  con el contorno  de  referencia (IBR), b) Imagen  binaria 
generada  con  el  contorno  calculado (IBC), c) Imagen  binaria  generada  con la operacidn 0- 
exclusiva  entre  a y b (IBD), la  cruz  verde  muestra  el  centroide  de la imagen 

El momento  geométrico  de  orden pq se  define  como [33]: 

El momento  geométrico  central  de  orden pq se  define  como: 

Para  efectos de comparación  de los momentos  geométricos  entre  diferentes  IBD, 
resulta  conveniente  realizar  una  normalización  respecto al Area de  la  IBD y 
respecto  a los valores  crudos  de  las  coordenadas (x,y), como  se  muestra  a 
continuación: 
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2 2 7 4 6 2  
. En  el  resto  de  la  sección  se  asume  que los momentos  geométricos a los que  se 

hace  referencia  se  encuentran  normalizados y se  denotarán  solamente  por  m o p y 
el  orden  correspondiente. 

Los parámetros  de  error  basados  en los momentos  geométricos  son: 

Razbn entre el area de la  imagen  binaria de referencia y el area de la Imagen 
Binaria Diferencia (A). 

Corrimiento  de  la  coordenada x del  centro geombtrico de  la IBD respecto al 
centro  de referencia (Ahleo). 

Corrimiento de la  coordenada y del  centro geombtrico de  la  IBD respecto al 
centro  de referencia (Ak~eo). 

Diferencia entre  la simetría lineal  de  la IBD respecto a la simetría lineal  de la 
imagen  de referencia (ASL). 

los límites  esperados  para  la  simetría  lineal (pll) son: p11=0 si  la  imagen  binaria 
es  perfectamente  simétrica; y para  una  imagen  binaria  de  NxN  pixeles,  que sólo 
contiene  pixeles  con  valor de 1 en  la  diagonal  principal,  el  parámetro p11 toma  un 
valor  de 0.08 ua2  (pixeles2). 

G 4 B D  = l.IBR - 1 . 1 ~ ~  

Diferencia entre la varianza en eje x de la IBD respecto a la  imagen  de 
referencia (AVx). 

"'IBD = p2O.IBR - p 2 0 . 1 8 0  

Para  la  interpretación  de los corrimientos o diferencias  de  estos  parámetros,  es 
necesario  acompañar  a  estos  últimos  por el valor  del  momento  geométrico o 
parámetro  correspondiente  de  la IBR. 
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Para  completar  el  ejemplo  de  evaluación  del  error  mostrado  en  la  figura 14, a 
continuación  se  muestran  las  magnitudes  de los parámetros  de  error,  para  ese 
caso y posteriormente  un  análisis  de los mismos 

Cuadro 5. Parametros  de  error  para las imagenes  mostradas  en la figura 14. SL=pll,lm 
VXr=PLZO,IBR VYr=hz.leR 

Los  tres  primeros  parámetros  se  explican  por sí mismos,  existen  en  promedio 4 ó 
5 pixeles,  medidos  radialmente,  entre  el  borde  de  referencia y el  calculado;  el 
desplazamiento  entre  centroides  es  de  un  pixel  aproximadamente,  esto  sugiere 
que  la  IBD  presenta  una  geometría  anular,  dado  que casi se  tienen  imágenes  de 
referencia y calculada  concéntricas;  si  se  analiza  la  diferencia  entre  la  simetría 
lineal  (ASL)  se  observa  un  valor  reducido lo que  implica  que  se  preservó  la 
simetría  lineal  de  la  imagen  de  referencia;  el  signo  negativo  de SLr (p11 JBR) implica 
una  asimetría  que  se  ubica  en los cuadrantes II o IV,  considerando  el  centroide  de 
la  imagen  binaria  de  referencia  como  el  origen,  respecto  a  su  magnitud  puede 
definirse  como  una  asimetría  ligera.  Si  se  observan  las  diferencias  entre  varianzas 
para  ambos  ejes,  se  distingue  un  incremento  en  la  imagen  binaria  resultante  del 
doble  de las varianzas  definidas  en  la  imagen  de  referencia,  esto  es,  las AVXIBD y 
AVyle~ prácticamente  duplican  en  magnitud  a  las  varianzas  del  experto,  el  signo 
negativo  implica  que  la  IBD  tiene  la  mayor  magnitud  en  sus  varianzas 
correspondientes;  al  interpretar  la  relación  entre  las  magnitudes  de AVXIBD y AVYIBD 
se  concluye  que  en  la IBD existe  una  mayor  dispersión (50% más)  en  el  eje y que 
en  el  eje  x. 

Resultados en  volúmenes simulados. 

De  la  descripción  del  método  realizada  en  capítulos  anteriores,  es  posible 
observar  que  el  desempeño  del  mismo  esta  en  función  de  diversas  condiciones, 
algunas  inherentes  al  modelo  mismo y otras  que  dependen  de los datos o volumen 
de  imágenes  a  procesar, por ejemplo los valores  de wlO,wO1, w11,wzo y w02 que 
determinan al término  de  la  energía  interna  de  la  superficie  activa;  mientras  que 
los parámetros  del  operador  de  Canny  para  obtener  el  gradiente  del  volumen  de 
imágenes,  están  en  función  directa  de  las  características de las  mismas, 
incluyendo  la  resolución  espacial.  De  igual  manera la cantidad  de  puntos  de 
control  que  en  cada  iteración  se  toma,  está  relacionado  con  las  características  de 
la  estructura  a  segmentar,  contando  su  suavidad y resolución  por  ejemplo.  En  el 
cuadro 6 se  muestra  la  relación  de los casos  probados  en  diversas  condiciones 
para el volumen  simulado. 
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Cuadro 6. Casos  de  evaluaci6n  del  desempeno  del algoritmo propuesto,  valorado  con  un 
volumen  simulado. 

En  las  figuras 15 a  la 19 se  muestran  las  gráficas  de los parámetros  de  error 
ADMC,  ASL,  AVx y AVy para los trece  diferentes casos descritos  anteriormente. 
En (a) se  muestran los casos 1 al 6, en (b) se  muestran los casos 7 al 11 , y en (c) 
se  muestran los casos 12 y 13. En  t6rminos  generales  se  observa  que  el 
desempeño  del  modelo  muestra  un  gran  incremento  del  error  en  las  fronteras  del 
volumen a segmentar.  Para  evaluar el cambio  de  la  energía  de  la  superficie  activa, 
el  modelo  propuesto  requiere  de  información  en el espacio  vecino  a los puntos  de 
control,  cuando  el  punto  de  control  se  ubica  en  el  límite  del  volumen  a  segmentar 
existe  ausencia  de  información  que  impide  ajustar  en  esa  zona  a  la  superficie.  Por 
otro  lado,  al  realizar el cálculo  de  la  energía  externa,  de  nuevo  en los bordes  se 
presenta  un  problema  como  un  efecto  de  borde y que  se  relaciona  con el ancho 
del  kernel  de  convolución  con el que  se  obtiene el gradiente  del  volumen. 

En  la  figura 15 se  muestran  las  gráficas  correspondientes  a  la DMC, en  la  región 
estable  se  observa  que  para los 6 primeros casos que  representan  diferentes 
condiciones  del  operador  de  Canny  para  dos  condiciones  de  resolución  en  el 
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plano (x,y), el modelo se desempeña  de  manera  similar.  Con  una  DMC 
de 2.80k0.45. 

promedio 

I 

uO 50 100 1 50 
1 , I 

DMC 5 

I I 

O 50 (b) 1 O0 1 50 
10 

5 

O 
O 50 1 O0 1 50 

(c) 

Imagen 
Figura 15. DMC  para  volumen  simulado. (a) Casos 1 a 6. (b) Casos  7  a 11. (c) Casos 12 y 13. 
Punto:  Caso  1,Caso  7,Caso 12. Diamante:  Caso 2, Caso 8, Caso  13.  Círculo:  Caso  3,Caso 9. 
Cruz:  Caso  4,Caso 10. Tridngulo Sup: Caso 5, Caso 11. Tridngulo I n f :  Caso 6. 

Para los casos 7 a 11,  en  donde  se  emplearon  menos  puntos  de  control,  se 
observa  una  mayor  variabilidad  de  la  DMC,  en  las  imágenes  intermedias  se 
observa  una  región  con  un  comportamiento  homogéneo,  sin  embargo  entre  las 
imagenes 80 a  100  se  observa  una  mayor  dispersión. Por otro  lado,  se  puede 
observar  que  aparentemente  existe  una  región  donde  la DMC es  regular  en 
particular  en  el caso 11  que  incluyó  un  valor  mayor  del  parámetro  del  momentum 
En  el caso 8 (diamante  en  figura  15b)  se  observa  que  la DMC está  por  arriba  del 
resto  de los casos, en  este caso se detuvo  el  proceso  en  un  menor  número  de 
iteraciones (lo), esto  es  consistente  con  el  resultado  mostrado  en el caso 9 
(círculo  en  figura  15b)  en  donde  el  proceso  se  detuvo  en 20 iteraciones y se 
observa  en  general  una DMC  menor  que  para  el  resto  de los casos. Para  este 
conjunto  de casos se  tiene  una  DMC  media  de  2.96k0.79. 

En  la  figura  1%  se  observa  un  comportamiento  similar  entre  el caso de  menor 
número de puntos  de  control (caso 12) y en  donde el volumen  a  segmentar  tiene 
una  resolución  espacial  en el plano  (x,y)  de  la  mitad  de  la  resolución  del  volumen 
original, y la  resolución  en el eje z de  un 25% respecto  a  la  resolución  en  este  eje 
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del  volumen  original y que  fue  el  empleado  en  el  resto  de los casos (caso 13). La 
DMC media  observada  fue  de 2.46k0.64. 

50 (b) 1 O0 150 

I I 

Imagen 
Figura  16.  ASL  para  volumen  simulado. (a) Casos  1  a  6. (b) Casos  7  a  11. (c) Casos  12 y 13. 
Punto:  Caso  1,Caso  7,Caso  12  Diamante:  Caso  2,  Caso 8, Caso  13.  Círculo:  Caso  3,Caso 9. 
Cruz:  Caso  4,Caso  10,  Triangulo  Sup:  Caso 5, Caso  11.  Triangulo Inf: Caso  6. 

En  la  figura 16 se  muestran  las  gráficas  del  parámetro ASL~BD para los casos 
seiialados  en  el  cuadro 6. Para  este  parámetro  el  desempeño  del  modelo  se 
muestra  consistente  en  prácticamente  todos los casos analizados,  en  la  región 
estable  se  observa  un  valor de DSL media  muy  cercano  a  cero,  esto  permite 
concluir  que  el  desempeño  del  modelo  propuesto  preserva  la  simetría  lineal  del 
contorno  buscado.  En el cuadro 7 pueden  observarse los valores  de  la ASL media 
para los casos  mostrados  en  la  figura 16. 

En  las  siguientes  figuras  se  muestran  las  gráficas  de los parámetros AVx y AVy 
para los casos  referidos  en el cuadro 7. 
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Figura  17. AVx para  volumen  simulado. (a) Casos  1 a 6. (b) Casos 7 a  11. (c) Casos  12 y 13. 
Punto:  Caso  1,Caso  7,Caso 12 Diamante:  Caso  2,  Caso 8, Caso  13.  Circulo:  Caso  3,Caso 9. 
CNZ:  Caso  4,Caso  1 O, Trihgulo Sup:  Caso 5, Caso  11.  Tribngulo Inf Caso 6. 

En  la  figura  17  se  observa  de  nuevo,  tal  como  en  la  figura  15,  que  en los primeros 
6 casos, el desempeño  del  modelo  propuesto  es  homogéneo,  en  los  casos 7 al 11 
se  muestra  mayor  variabilidad  del  parámetro  y los Casos  12 y 13  se  comportan  de 
manera  similar.  En  términos  generales  la  diferencia  tiene  un  valor  negativo, lo que 
indica  que  al  menos  en la dimensión  x,  la IBD tiene  mayor  dispersión  en  sus 
pixeles  que  la  Imagen  Binaria de Referencia.  En  el  cuadro 7 se  muestran los 
valores  de  la AVx  media,  para  cada  uno  de  estos  casos. 

El  análisis  de  las  gráficas  de AVy, es  similar al de AVx,  en  la  figura  18  se  muestra 
que  para los casos 1 al 6 el  desempeño  del  modelo  es  casi  uniforme;  sin  embargo, 
para los casos 7 al 11  se  observa  mayor  variabilidad  en el parámetro,  así  como, 
en  los  casos  12 y 13  se observa  el  mismo  comportamiento.  En  términos  generales 
el  parámetro AVy es  negativo, lo que  significa  que la dispersión  de  pixeles  en  la 
dimensión y es mayor  para  la  IBD  que  para  la  imagen  binaria  de  referencia.  En  el 
cuadro 7 se  pueden  observar los valores  de  la AVy media  para los diferentes 
grupos  de  casos  señalados. 
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Figura  18. AVy para  volumen  simulado. (a) Casos 1 a 6. (b) Casos  7  a  11. (c) Casos 12 y 13. 
Punto:  Caso 1 ,Caso  7,Caso 12 Diamante:  Caso  2,  Caso  8,  Caso  13.  Cfrculo:  Caso  3,Caso 9. 
CNZ:  Caso  4,Caso  1 O, Tri4ngulo Sup:  Caso 5, Caso  11. Trihgulo Inf. Caso 6. 

En  resumen  puede  decirse  que  el  modelo  ajusta al contorno  deseado  respetando 
la  geometría  original, el número  de  puntos  de  control  es  un  factor  relevante  en  el 
desempeño  del  algoritmo,  así  como  la  resolución  espacial  del  volumen  de  interés. 
En  términos  generales  el  modelo  ajusta  una  superficie  que  se  queda  por  fuera  de 
la  superficie  deseada  respetando el eje  de  simetría.  El  error  disminuye  conforme 
se  aleja  de los bordes  del  volumen. 
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En  otro  volumen  simulado,  se  analizó  la  capacidad  del  modelo  para  ajustarse  a 
bordes  con  curvatura  pronunciada. No se  ha  encontrado  en  la  literatura  clínica y 
técnica  ningún  caso  de  estenosis  traqueal  que  presente  una  deformación  tan  severa, 
sin  embargo  se  consideró  relevante  tratar  de  valorar  el  desempeño  del  algoritmo 
bajo  circunstancias  extremas. 

Un  ejemplo  de 4 imágenes  del  volumen  simulado  se  muestran  en  la  figura 20. Se 
generó  una  estructura  en  forma  de  media  luna  que  simulara  el  interior  de  la  vía 
aérea y alrededor  se  simuló  parénquima  pulmonar  en  una TAC de  rayos X. La  forma 
tridimensional  de  la  estructura  de  la  pseudo-vía  aérea  se  puede  observar  en  la 
siguiente  figura,  en  un  modelo  de  malla: 

Figura 19. Modelo  de  malla  de la estructura  tridimensional  de la pseudo-via a h a  del volumen 
simulado. 

En  la  figura 20 se  muestra el contorno  resultante  para  algunas  imágenes  del 
volumen,  despues  de  detener  el  algoritmo  en 5 iteraciones. LOS partmetros de error 
obtenidos  fueron: 
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Para  este  caso,  el  método  de  ordenación  radial  de los puntos  de  cada  contorno  para 
su  posterior  interpolación y comparación  con  el  borde  de  referencia,  ya  no  pudo  ser 
utilizado,  dada  la  geometría  cóncava  del  borde  esperado,  por lo que  se  optó  por  otro 
algoritmo  de  seguimiento o rastreo  del  borde y se  intentó  registrar  con  el  borde  de 
referencia,  probablemente  este  método  de  medición  de  la DMC provocó  un  error  en 
esta  medición  puesto  que  el  valor  medio  calculado  (6.36k2.33)  no  corresponde  a  la 
impresión  visual  respecto  al  ajuste  del  contorno,  como  se  observa  en  la  figura  20. 
Como  se  señaló  anteriormente,  el  modelo  ajusta  al  borde  deseado  siguiendo  la 
geometría  del  mismo,  aunque  se  queda  por  fuera;  otra  característica  de  este  modelo 
es  que  en  términos  generales  tiende  a  suavizar  el  borde  buscado  (obsérvese  el 
resultado  para  las  imágenes  36 y 52) y esta  característica  se  acentúa  conforme  se 
disminuye  la  densidad  de  puntos  de  control  en  una  región  determinada,  de  tal  forma 
que  en  una  zona  donde  existe  un  borde con curvatura  mayor,  es  necesario  aumentar 
el  número  de  puntos  de  control  para  que  sea  capaz  de  adherirse  al  contorno 
buscado. 

Caso Simulado 

Imagen 6 
Imagen 16 

Imagen 36 @ & Imagen 52 

Figura 20. Contornos  calculados  para  las  imdgenes 6,16,36 y 52 del  volumen  simulado.  En 
color  azul  claro  se  muestra  el  conjunto  inicial  de  puntos  de  control,  en  color rojo se  muestra  el 
contorno  calculado  despues  de 5 iteraciones. 

En  la  figura  21  se  muestran  dos  vistas  del  modelo  de  malla  de  la  estructura  a 
segmentar  como  referencia y en  azul los puntos  resultantes  del  algoritmo  de 
segmentación,  claramente  puede  observarse  que el modelo  es  capaz  de  seguir 
adecuadamente  la  geometría  de  la  estructura  a  segmentar,  excepto  en los tramos  de 
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curvatura  mayor  en  donde  se  agudiza el efecto de suavizado  mencionado 
anteriormente. 
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Figura 21. Vistas  del  modelo  de  malla  de la estructura  a  segmentar y los puntos  de la 
superficie  calculada.  En  azul  se  muestran los puntos  de  control  resultantes. 

Resultados con volúmenes de TAC. 

Se  contó  con  dos  estudios  tomográficos,  uno  de  ellos  correspondiente  a  un caso de 
estenosis  severa.  En el cuadro 8 se  muestran los parámetros  de  error  para  cada 
uno  de  estos  estudios 

Estudio  Estenosis 
Pardmetro I DMC I Ah I Ak 

-1.02 0.22 1 52.51 1 1.33 j 57.84 Media [ 7.19 I 3.24 1 2.14 
AklBo A I hr I AhlBD l k  

Parhmetro SLr ASLleo A V ~ B Q  VY r AVY~BD 
Media 

o. O06 0.005 2.9E-3  2.4E-3  3.9E-3 04.5E-4 Desv. Est. 
-0.01 1 0.012  -5.2E-3 9.7E-3 9.15E-4 1.94E-4 

Cuadro 8. Pardmetros de m o r  para los estudios  de  TAC.  Arriba:  estudio JF, Abajo:  estudio 
Estenosis 

En  el  estudio JF se  observa  una DMC de 4.63i0.55 pixeles,  sin  embargo  no  se 
muestra  un  corrimiento  considerable  entre los centroides  de  referencia y calculado, 
asimismo  se  observa  que  la  dispersión  de  pixeles  tanto  en  la  dimensión X como  la 

51 



dimensión Y aumenta  para  la IBD por lo que  puede  concluirse  que  la  superficie 
ajustada  sobreestima  la  estructura  traqueal.  En  la  figura 22 se  muestra  el  modelo  de 
malla  para  la  tráquea  marcada  por  el  experto y los puntos  de  control  resultantes  para 
la  superficie  buscada,  claramente  se  observa  que  la  superficie  calculada  sigue  a  la 
geometría  (tridimensional)  de  la  tráquea,  sin  embargo los puntos  de  control  quedan 
en  la  región  exterior  de  ésta. El valor  tan  amplio  de  las  respectivas  desviaciones 
estándar  puede  explicarse  dado  que  el  experto sólo marcó los contornos,  sobre  las 
ocho  imágenes  originales  del  estudio,  es  importante  recordar  que  este  volumen  fue 
interpolado  para  reducir  el  efecto  de  discretización  en  el  eje  z,  es  decir,  la 
segmentación  fue  realizada  sobre  el  volumen  interpolado (32 imágenes  de  100x1 O0 
pixeles  cada  una),  pero  la  medición  de  parámetros  de  error sólo se  hizo  sobre  las 
imágenes  de  referencia. 

10 

(a) (b) 

Figura 22. Estudio  JF. (a) Modelo  de  malla  de la trhquea  segmentada  por el experto y en azul 
los puntos  de la superficie  calculada. (b) Modelo  de  malla  de la superficie  calculada. 

En  la  figura  21  se  muestran  4  de  las  14  imágenes  del  estudio  Estenosis, 
particularmente  imágenes al comienzo  de  la  estenosis,  la  imagen  con  la  mayor 
reducción  de  la  luz  traqueal y la  última  imagen  del  estudio. 

Como  puede  observarse  la  DMC  descrita  en  el  cuadro 8, resulta  exagerada  para  las 
tres  primeras  imágenes  que  se  muestran,  no  así  para el caso  de  la  imagen  14  del 
estudio,  en  donde  ya  esperábamos  un  comportamiento  errático  del  modelo  por 
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encontrarse  en  el  borde,  además  este  volumen no fue  interpolado  por lo que  el 
ajuste  de  la  superficie  se  hizo  con 14 cortes  tomográficos.  Como  se  ha  descrito 
anteriormente  en  términos  generales  la  superficie  calculada  sobrestima  la  estructura 
de  la  tráquea,  en  el caso de  análisis  de la estenosis,  se  arrojarán  resultados  que 
subestiman  la  severidad  de  la  afección. 

Imagen 7 

Imagen 11 

Imagen 10 

Imagen 14 

Figura 23. Estudio  Estenosis.  lmagenes 7, lO  11 y 14 del  estudio.  En  blanco se muestra  el 
conjunto  inicial  de  los  puntos  de  control y en rojo  el  conjunto  de  puntos  resultantes. 

En  la  siguiente  figura  se  muestra el modelo  de  malla  de  la  superficie  calculada. 
. .  . .  . .  

.. , ' 

.. . . 

Figura 24. Modelo  de  malla  de la Superficie  calculada  para  el  estudio  Estenosis 
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Comparación  con los modelos  de  Kass, et al y Cohen-Cohen 

Los volúmenes  de  estudios  de TAC también  fueron  segmentados  reproduciendo  la 
formulación  de  Kass,  et  al,  esto  es,  haciendo  la  segmentación  en  dos  dimensiones 
para  cada  una  de  las  imágenes  del  volumen,  los  parámetros  de  error  se  muestran  en 
el  cuadro 9, en  este  mismo  contexto  se  aplicó  el  modelo  propuesto  basado  en  la 
interpolación  con  splines  cúbicos  naturales,  considerando  el  caso  bidimensional  para 
cada  una  de  las  imágenes  del  modelo. Los parámetros  de  error  obtenidos  se 
muestran  en  el  cuadro 10. 

Desv. Est. 1 4.4E-4 I 0.0028 I 0.0026 I 0.0038 1 0.0052 I 0.0048 I 
Cuadro 9. Parametros  de  error  para los estudios  de  TAC  para  el  modelo  propuesto  por Kass et 
al.  Amba:  estudio  JF,  Abajo:  estudio  Estenosis 

Cuadro 10. Padmetros de  error  para los estudios  de  TAC  para  el  modelo  propuesto  en  dos 
dimensiones.  Amba:  estudio  JF,  Abajo:  estudio  Estenosis 

En la  figura 25 se  muestran los contornos  iniciales y calculados  para  ambos  métodos 
aplicados  al  estudio JF. Se  puede  observar  que el modelo  propuesto  es  capaz  de 
recuperar el borde  deseado  a  pesar  de  que en la  inicialización  existieron  puntos  de 
control  fugados,  sin  embargo,  el  modelo  de  Kass,  et  al no pudo  en  todos los casos 
compensar  este  defecto  de  la  inicialización,  también  puede  observarse  que  en 
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términos  generales el modelo  propuesto  suaviza  el  borde  deseado, y en  este 
estudio,  además lo subestima [34]. 

U 

i 

e 

f 

(b) 
Figura 25. Estudio JF. (a) Contornos  inicial y calculado  aplicando  modelo  de  Kass  et  a1[14]. (b) 
Contornos  inicial y calculado  aplicando  el  modelo  propuesto  basado en interpolacidn  con 
splines  cúbicos  naturales.  En  verde  se  muestra  contorno  inicial,  en  rojo  se  muestra  el 
contorno  calculado. 
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De  igual  manera,  en  el  cuadro 9 se  muestran los parámetros  de  error  cuantificados 
para  el  resultado  de  aplicar los modelos  de  Kass  et  al y el  propuesto  al  estudio 
Estenosis.  En  la  figura 26 se muestran  algunas  imágenes  del  estudio y los contornos 
iniciales y resultantes. 

Imagen 7 

Imagen 11 

Imagen10 

Imagen 7 

Imagen 11 

Figura 26. Estudio 
aplicando  modelo 
propuesto  basado 
contorno  inicial,  en 

Imagen 14 

Imagen 10 

Imagen 14 

inicial y calculado 
plicando  el  modelo 
verde se muestra 
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Como  puede  observarse  tanto  en  las  imágenes  como  las  magnitudes  de los 
parámetros  de  error,  el  modelo  propuesto  obtiene  un  mejor  desempeño  que  el 
modelo  propuesto  por  Kass  et  al,  salvo  las  consideraciones  de  suavizado  del  borde y 
subestimación  del  mismo;  es  posible  notar  también  que  para  el caso bidimensional 
los parámetros  de  error  del  modelo  propuesto  son  considerablemente  mejores  que 
para los resultados  obtenidos  con  la  extensión  tridimensional,  discutidos 
previamente.  La  explicación  de  esta  diferencia  puede  residir  en  la  falta  de 
información  que  presenta  el  eje Z en  la  mayoría  de los casos  (voxeles 

. anisotrópicos),  la  homogeneidad  de  la  información  en  esta  misma  dimensión Z, que 
repercute  en  la  creación  de  zonas  donde  la  energía  externa  del  modelo, 
E , ( v )  = -y(s,r)llG * *l(v(.~,r))Il  es  prácticamente  nula, y por  último,  el  hecho  de  que  en 
las  tres  dimensiones,  al  menos  en  el  tipo  de  estructura  que  en  este  caso  se  desea 
segmentar,  como  es  la  tráquea  que  representa  una  superficie  abierta y que  se 
extiende  a lo alto  de  todo  el  volumen  de  imágenes,  se  presenta  un  artefacto  de 
frontera  que  introduce  un  error  en  la  estimación  de  la  superficie  deseada. 

En  el  caso  de  las  superficies  activas,  el  método  de  segmentación  usado  en  este 
trabajo  como  referencia  fue  el  propuesto  por  Cohen  y  Cohen, de tal forma  que los 
estudios JF y Estenosis  fueron  segmentados  con  éste  método  para  hacer  una 
comparación  de  este  resultado  con  el  obtenido  con  el  método  propuesto.  En  el 
cuadro 11 se  muestran  los  parhmetros  de  error  para los resultados  del  método  de 
Cohen  y  Cohen  para  ambos  estudios. 

Cuadro 1 l. Parametros  de  error  para los estudios  de TAC para  el modelo propuesto  por 
Cohen-Cohen.  Arriba:  estudio JF, Abajo:  estudio  Estenosis 

En  la  figura 27 se  muestran los contornos  iniciales y calculados  para  el  estudio JF y 
el modelo  de  malla  de  la  superficie  calculada  por el método  de  Cohen y Cohen. 
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Figura 27- Estudio  JF  resultado del  modelo  de  Cohen-Cohen[29]. (a) Contornos  iniciales y 
calculados,  En  verde  se  muestra  el  contorno  inicial,  en rojo se  muestra  el  contorno  resultante. 
(b) Modelo  de  malla  de la superficie  calculada  por  el  modelo  de  referencia. 

En  la  figura 28 se  muestran  algunas  imágenes  con  sus  contornos  iniciales y 
calculados  para el estudio  Estenosis,  así  como  el  modelo  de  malla  de  la  superficie 
calculada  por  el  método  de  Cohen y Cohen. 

Se  puede obsewar  en ambos  estudios  que el modelo  de  Cohen-Cohen, 
prácticamente se queda  en  la  misma  superficie  inicial,  es  importante  señalar  que 
para  el  estudio JF los parámetros  se  miden  respecto  a  las  ocho  imágenes  que  el 
experto  segmentó,  sin  embargo  el  ajuste  del  modelo  se  hizo  con  el  volumen  de 
imágenes  interpolado,  para  reducir el artefacto  por  la  escasa  resolución  en  el  eje Z. 
En el  estudio  Estenosis  se  trabajb sólo con  las 14 imágenes  originales,  sin  embargo 
el  resultado  obtenido  es  equivalente,  la  superficie  activa  de  Cohen-Cohen 
prácticamente  no  se  movió  de  la  definición  inicial. 
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(a) 
Figura  28.  Estudio  Estenosis,  resultado  del  modelo  de  Cohen-Cohen(291. (a) Contornos 
iniciales y calculados,  En  verde  se  muestra  el  contorno  inicial,  en  rojo  se  muestra  el  contorno 
resultante. (b) Modelo  de  malla  de la superficie  calculada por el modelo  de  referencia. 
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Conclusiones 

En  este  trabajo  se  ha  presentado  una  propuesta  diferente  para la formulación  de 
los contornos y superficies  activas,  basada  en  la  incorporación  de  la  expresión 
analítica  de  las  derivadas  del  contorno o superficie  en  la  expresión  de  la  energía 
interna  asociada  al  contorno o superficie  activos.  La  expresión  analítica  se 
fundamenta  en  una  interpolación  con  splines  cúbicos  naturales  del  contorno 
deseado.  Así  mismo,  se  ha  presentado  la  aplicación  de  este  modelo  a  la 
segmentación  de  la  tráquea  en  estudios  de  TAC  de  cuello y tórax,  con  el  objetivo 
de  proporcionar  información  cuantitativa  confiable  para  la  caracterización  de 
estenosis  traqueal. 

En los resultados  presentados  respecto  al  desempeño  del  modelo  tanto  en 
imágenes  simuladas  como  en  imágenes  de  estudios  de  TAC,  se  observa  que  el 
modelo  propuesto  muestra  un  mejor  desempeño  que los métodos  de  referencia 
empleados  (métodos  de  Kass,  et  al y Cohen-Cohen)  en  términos  de  generar  un 
contorno o superficie  más  cercanos  en  localización y forma  geométrica  hacia  el 
contorno o superficie  deseado  que los resultados  entregados  por los otros 
métodos  referidos. 

En  general,  es  importante  señalar  que  en  ambos  casos,  el  modelo  bidimensional 
arroja  mejores  resultados  que  para  el  modelo  tridimensional  debido  a  factores 
tales  como:  diferente  resolución  espacial,  efectos  de  borde,  homogeneidad  de 
información  en  eje z, etc.  Estos  aspectos  han  sido  discutidos  en  el  capítulo 
anterior,  sin  embargo  es  en  este  sentido  en  donde  es  posible  mejorar  el 
rendimiento  del  modelo  de  superficies  activas,  esto  es,  para  la  obtenci6n de 
resultados con menor  error, es conveniente: 

a)  Definir  voxeles  isotrópicos 
b)  Garantizar  la  mejor  resolución  espacial  posible 

En el caso  de  la  segmentación  de  estructuras  como  la  tráquea,  que  se  representa 
con  una  superficie  abierta,  se  generar&  siempre  un  error  causado  por  el  efecto  de 
frontera  de  dicha  superficie,  por lo que  los  incisos  arriba  mencionados,  pueden 
ayudar  a  disminuir  la  región  frontera  afectada. 

Otro  aspecto  relevante  del  modelo  propuesto  es  que  en lo general  tiene  una 
tendencia  a  suavizar el contorno o superficie  buscadas.  Mientras  se  tenga  mayor 
densidad  de  puntos  de  control,  menor  es el efecto  de  suavizado  en  esa  región; 
esto  nos  lleva  a  elevar  el  costo  del  modelo,  puesto  que  a  mayor  tamaño  del 
conjunto  de  puntos  de  control,  se  genera  un  mayor  gasto  cornputacional  que 
puede  resultar  demasiado  costoso  para  la  aplicaci6n. Por otro  lado  es.  difícil 
encontrar  un  valor  óptimo  de  densidad  de  puntos  si la superficie  a  segmentar  es 
geométricamente  irregular, es decir  presenta  regiones  de  curvatura  suave  seguida 
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por  regiones  de  curvatura  pronunciada.  Un  supuesto  fundamental  tanto  de los 
métodos  referidos  como  el  propuesto  es  que los puntos  de  control  se  encuentren 
equiespaciados,  por lo que  una  alternativa  al  problema  de  la  densidad  de  puntos, 
es  aplicar  un  procedimiento  que  determine las características  geométricas  de  la 
región y en  función  de  ello  ajuste  localmente  la  densidad  de  puntos. Tal es  el  caso 
de los trabajos  propuestos  por  Lobregt y Viergever [35] quienes  proponen  una 
técnica  de  re-muestre0  de los puntos  de  control,  basada  en  la  comparación  de  la 
distancia  entre  puntos  de  control  consecutivos  respecto  a  una  distancia  mínima y 
máxima  permisible,  definidos  estos  límites  por  el  usuario,  de  tal  forma  que  al  paso 
de  las  iteraciones  es  posible  eliminar  puntos  intermedios  cuando  la  distancia  entre 
tres  puntos  consecutivos  sea  pequeña, o bien,  agregar  un  punto  intermedio 
cuando  la  distancia  entre  dos  puntos  consecutivos  sea  demasiado  grande.  Sin 
embargo,  Marín-Hernández,  et  al [36] abordan  el  problema  incluyendo  un  término 
más  para  la  energía  interna;  proponen  asignar  una  carga  eléctrica  constante  sobre 
el  contorno,  con el objetivo  de  generar  una  fuerza  eléctrica  entre  cualquier  par  de 
puntos  del  contorno,  basados  en  un  principio  de  distribución  de  carga  eléctrica, 
esperan  que  en  regiones  de  diferente  curvatura  la  densidad  de  carga  eléctrica  se 
distribuya  proporcionalmente;  así  cuando  se  alcanza  el  equilibrio, los puntos  de 
control  del  contorno  forman  cúmulos  donde  la  curvatura  es  alta y no se dispersan 
por  todo  el  borde.  Para  salvar  la  suposición  de  equidistancia  entre  puntos  de 
control,  en el modelo  basado  en  la  interpolación  con  splines  cúbicos  naturales  es 
posible  plantear  una  interpolación  regional  con  diferente  resolución  señalada  ésta 
por los cambios  de  densidad  de  puntos  de  control. 

Una  dificultad  constante  presente  en  cualquier  formulación  de  contornos o 
superficies  activos  es  la  definición  del  contomo o superficie  inicial.  En  este  trabajo 
se  propuso  utilizar el resultado  de  filtrar  el  volumen  de  imágenes  con  el  operador 
de  Canny y tomar  de  ahí  una  muestra  de los bordes  resaltados.  Este  método 
semiautomático y un  algoritmo  de  ordenamiento  radial  funcionó  adecuadamente 
para  los casos cuyo  contorno  a  segmentar  fuera  regular  geométricamente y 
convexo,  tal es el caso de la  tráquea  en  imágenes  axiales  de  tomografía,  aún  en 
los casos  de  estenosis  severa,  como  se  observó  en los resultados  mostrados  en  el 
capítulo  anterior;  sin  embargo,  si  la  aplicación  del  modelo  se  deseara  hacer 
extensiva  a  la  segmentación  de  otro  tipo  de  estructuras, el uso  del  algoritmo  de 
ordenamiento  radial  no es adecuado y debe  implantarse  otro  procedimiento  que 
permita  ordenar los puntos  de  control  iniciales,  este  fue el caso  del  volumen 
simulado  mostrado  en  este  trabajo,  cuya  región  de  interés  que  llamamos  pseudo- 
vía  aérea,  tiene  la  forma  de  una  media  luna.  En  el  proceso  de  convergencia  de  la 
superficie  activa, el orden  espacial  de los puntos  de  control  iniciales  se  preserva. 

Retomando el aspecto  de  la  convergencia  de  la  superficie  activa,  para  el  modelo 
propuesto  se  empleó  solamente como término  de  la  energía  externa la información 
del  gradiente  del  volumen  de  imágenes  calculado  con  base  en  la  derivada  de  una 
gaussiana.  Es  posible  que al agregar  más  términos  en  la  energía  externa  la 
convergencia  mejore.  Tal  puede  ser el caso  de  agregar  información  de  textura  u 
otra  información  que  incorpore  conocimiento  previo  sobre  la  región  en  donde  se 
localiza  la  superficie.  Para  compensar  el  efecto  de  subestimar  el  borde  deseado, 
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en  el  caso  de  dos  dimensiones  por  ejemplo,  es  posible  agregar  en  la  energía 
externa  un  término  de inflado como lo propusieron  Cohen-  Cohen. 

Respecto  a  la  aplicación  clínica  del  método  de  segmentación  propuesto,  el 
resultado de la segmentación  tridimensional  de  la  tráquea,  genera  un  modelo  de 
malla  de  la  estructura  que  facilita  la  reconstrucción  en 30  y su  posterior 
manipulación,  ya  sea  para  la  magnificación  de  la  vista,  su  rotación o bien  obtener 
secciones  de  la  tráquea  en  diferentes  planos  con los que  originalmente,  en los 
estudios  de  TAC  no  se  contaba.  De  igual  forma,  es  posible  construir  perfiles 

. traqueales  de  área  transversal o perímetro  que  permitan  hacer  una  valoración 
cuantitativa  más  confiable  sobre  un  caso  de  estenosis  traqueal. Es necesario 
antes  de  liberar  el  sistema  de  caracterización  de  obstrucción  traqueal  (SCOT)  para 
uso  clínico,  evaluar  el  error  total  del  mismo,  a  partir  de  un  estudio  controlado  con 
un  volumen  sintético  de  referencia,  empleado  en  imagenología  para  calibración  de 
tomógrafos  particularmente  en  estudios  de  vías  aéreas.  Con  esta  información  será 
posible  comparar  el  desempeño  completo  del  modelo  propuesto  con los métodos 
de  segmentación  de  tráquea  reportados  en  la  literatura. 

Como  se  mencionó  anteriormente,  es  posible  agregar  al  modelo  propuesto, 
términos  adicionales  que  guíen  particularmente  el  proceso  de  convergencia  de  la 
superficie o contornos  activos,  de  tal  forma  que  para  el  caso  de  las  vías  aéreas 
pueda  extenderse  la  segmentación  de  la  tráquea  hacia  la  laringe o bien  hacia  el 
árbol bronquial. 

Por  otro  lado,  es  posible  extender  tanto  el  método  de  segmentación  de  contornos 
o superficies  activos  a  otro  tipo  de  imágenes y problemas  clínicos,  ajustando  en 
cada  caso los parámetros  del  modelo [37], la  metodología  de  representación y 
manipulación  de  la  estructura  segmentada  y  su  cuantificación  a  otras  aplicaciones 
clínicas  como  el  cálculo de volumen  de  eyección  ventricular  en  estudios 
cardiográficos o el  cálculo  indirecto  de  volúmenes  espiratorios  e  inspiratorios  en 
pruebas  pulmonares. 

A manera  de  resumen,  se  puede  concluir  que  en  este  trabajo  se  han  hecho 
básicamente  dos  propuestas,  una  referida  a  la  formulación  del  modelo  de los 
contornos  activos y otra  en el sentido  de  una  aplicación  clínica  particular.  Se  han 
discutido los resultados  obtenidos y las  perspectivas  de  ambas  propuestas, lo que 
significa  que sólo se  ha  concluido  una  etapa  de  investigación, y es necesaria  la 
continuación  del  trabajo  de  evaluación,  extensión y crítica  de  dichas  propuestas 
para  generar  una  contribución  clara al campo  de  la  segmentación  por  contornos 
de  las  imágenes  médicas. 
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