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RESUMEN

La Ventriculografia Radioisotopica en Equilibrio (VRIE) planar es actualmente la
modalidad de imagen clinicamente establecida para la evaluacion secuencial de la
funcidn ventricular en pacientes con Insuficiencia cardiaca. No obstante ha ido
aumentando el empleo de la tomografia por emision de fotén unico (SPECT, por
sus siglas en inglés) con la cual se logra adquisicion y representacion de las
imagenes tridimensionales, de donde a la vez, se extrae la magnitud y dinamica
de ciertos procesos fisioldgicos, teniendo la ventaja de evaluar el movimiento de
las paredes sin la superposicion de estructuras. Dadas estas ventajas, en este
trabajo se decidio realizar la valoracion de los movimientos de la pared ventricular
y evaluacién de la sincronia de la contraccion ventricular en las imadgenes VRIE
SPECT, empleando el Analisis de Factores de Estructuras Dinamicas (AFED), que
ya ha sido previamente implementado en imagenes VRIE planares. Las imagenes
VRIE SPECT empleadas para determinar los patrones de la sincronia de
contraccién ventricular, corresponden a poblaciones de sujetos normales y sujetos
con Hipertension Arterial Pulmonar Primaria (HAPP), dada la elevada mortalidad
de ésta cardiopatia.

El proceso de segmentacidon de las regiones ventriculares implementado para el
frame de diastole de las imagenes VRIE SPECT, consta de una etapa robusta de
presegmentacion con el algoritmo de corrimiento de media, integrando la
informacion de los mapas tridimensionales de bordes y de confianza, cuyos
pardmetros no dependen del tipo de sujeto que se procese (normal o con HAPP) y
gue es automatico. La segmentacion final del frame de diastole es lograda al
aplicar el crecimiento de regiones 3D, en la imagen presegmentada por
corrimiento de media. Adicionalmente, se implementé la segmentacion de todo el
ciclo cardiaco a partir del volumen diastélico segmentado, por medio de
interseccion de voliumenes.

Los volumenes ventriculares segmentados para didstole y sistole son contrastados
con los reportados por el software QBS (empleado en la clinica para la evaluacion
de las imagenes de VRIE), por medio del coeficiente de correlacion de Pearson y
el andlisis Bland-Altman. Adicionalmente, se cuenta con la valoracion de la
segmentacion realizada, por parte de dos expertos clinicos.

A partir de los resultados del AFED, se considera que los tres factores mas
representativos conservan la informacion de la dindmica de contraccion
ventricular. Ademas, los diagramas de dispersion de los factores obtenidos para
un patrén de contraccion normal muestran que la informacion del ventriculo
izquierdo (V1) y del ventriculo derecho (VD) se encuentra en un mismo cumulo. Sin
embargo, cuando existe asincronia entre el VD y el VI, la informacion del tercer
factor es necesaria para visualizar la separacién entre las regiones ventriculares.
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Finalmente se define un modelo de la funcion de distribucion de probabilidad (fdp)
de los tres factores mas representativos de una poblacion de sujetos normales, lo
gue permite comparar los factores de los sujetos con HAPP, mediante el indice de
verosimilitud. Los resultados muestran que en los sujetos con HAPP existe
anormalidad en el patron de contraccion del VI y confirman que el indice de
verosimilitud sirve para el seguimiento, control y estratificacion del prondstico de
sujetos con asincronias ventriculares.
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ABREVIATURAS

AFED Analisis de factores de estructuras dinamicas
BCRIHH Blogueo Completo de la Rama Izquierda del Has de His

BIC Criterio de informacion de Bayes

CAT Curva de actividad-tiempo

CM Corrimiento de Media

ECG Sefal electrocardiografica

ECOTT Ecocardiograma Doppler Transtoracico
FE Fraccion de expulsién

FEVD Fraccion de expulsion del Ventriculo Derecho
FEVI Fraccion de expulsion del Ventriculo lzquierdo
GRA Grafo de Regiones Adyacentes

HAP Hipertension Arterial Pulmonar

HAPP Hipertension Arterial Pulmonar Primaria
IC Insuficiencia cardiaca

MCD Miocardiopatia dilatada primaria

OAD Oblicua anterior derecha

OAl Oblicua anterior izquierda

OPI Oblicua posterior izquierda

PFR Maxima velocidad de llenado

PSAP Presion sistélica de la arteria pulmonar
RCR Relacion contraste a ruido

ROI Region de interés

Tc-99m  Tecnecio 99 metaestable

TD Telediastdlicos

TRC Terapia de resincronizacion cardiaca
TS Telesistolicos

TTPFR  Tiempo de méxima velocidad de llenado
TTPER  Tiempo de méxima velocidad de vaciado

VD Ventriculo derecho
Vi Ventriculo izquierdo
VRIE Ventriculografia radioisotopica en equilibrio

SPECT Tomografia por emisién de foton uUnico [Single Photon Emission
Computed Tomography]
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1. INTRODUCCION

Debido a su elevada reproducibilidad, bajo costo y relativa disponibilidad, la
Ventriculografia Radioisotépica en Equilibrio (VRIE) ha sido la modalidad de
imagen clinicamente establecida para la evaluacion secuencial de la funcion
ventricular en pacientes con Insuficiencia cardiaca [1,2], aunque en la actualidad
haya ido aumentando el empleo de la tomografia por emisién de foton unico
(SPECT, por sus siglas en inglés) con la cual se logra adquisicion y representaciéon
de las imagenes tridimensionales, que después de un tratamiento adecuado
proporcionan la magnitud y la dinamica de ciertos procesos fisiolégicos teniendo la
ventaja de evaluar el movimiento de las paredes sin la superposicion de
estructuras [3]. Adicionalmente la interpretacion de las imagenes planares esta
limitada por el alto ruido de fondo, las estructuras que se superponen y las tres
proyecciones estandar que son adquiridas (oblicua anterior izquierda — OAI,
anterior e izquierda lateral) [4].

Las imagenes VRIE planar y VRIE SPECT han sido empleadas para el estudio de
la funcion ventricular (calculo de la fraccion de eyeccion, parametros de velocidad,
determinacién de volumenes ventriculares) asi como para la valoracién de los
movimientos de la pared ventricular y evaluacion de la sincronia de la contraccion
mecanica. Las imagenes de VRIE SPECT suelen adquirirse sobre un arco de 180
grados desde la proyeccidén oblicua posterior izquierda (OPI) hasta la oblicua
anterior derecha (OAD). A partir de las imagenes adquiridas se emplean técnicas
de reconstruccién tomograficas y se obtienen imagenes en tres dimensiones
correspondientes a los cortes transversales de los ejes corto, largo vertical y largo
horizontal. Cada una de las imagenes en estos ejes esta compuesta de varios
frames sincronizados con la sefal electrocardiografica (ECG) [3,4], por lo cual las
imagenes permiten la digitalizacién de los datos fisiolégicos y de sincronia [5].

En la deteccion y cuantificacidn de la sincronia de contraccion ventricular a partir
de imagenes VRIE planar y VRIE SPECT, el método mas utilizado en la practica
clinica es el analisis de Fourier [1], el cual estd basado en el ajuste al primer
armonico de la transformada de Fourier de las curvas de variacién de intensidad
en el tiempo (también conocidas como curvas de actividad tiempo - CAT) de los
pixeles del conjunto de imagenes de la VRIE [33]. Sin embargo este analisis
presenta limitaciones que se incrementan en regiones con severas anormalidades
en la contraccion ventricular, al asumir que la contraccion es instantanea y
homogénea y que las CAT son periddicas [33]. El Analisis de Factores de
Estructuras Dinamicas (AFED) se ha empleado para las imagenes de VRIE-
Planar, sintetizando la informacién contenida en la serie de imagenes por medio
de las CAT observadas para cada pixel o localizacion, y obteniendo la separacion
de regiones especificas que tienen diferente comportamiento temporal; las
imagenes son consideradas como una suma ponderada de un numero limitado de
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evoluciones temporales llamados factores, los cuales se han asociado al
comportamiento de regiones fisioldgicas con caracteristicas particulares. [1,2,4].

En el AFED la distribucion de los factores mas significativos ha permitido valorar
e identificar las anormalidades en el patron de contraccion entre grupos de
pacientes sanos y con cardiopatias utilizando imagenes VRIE-Planar [1].



2. IMAGENES DE VENTRICULOGRAFIA
RADIOISOTOPICA EN EQUILIBRIO (VRIE)

2.1 ADQUISICION DE IMAGENES

El desarrollo de la instrumentacion para la adquisicion de imagenes de
gammagrafia se origind en 1934, cuando Jean Frederic Curie e Irene Curie
(premio Nobel de quimica 1935) descubrieron el **P y demostraron la propiedad
del decaimiento radioactivo [7]. Sin embargo en los afios siguientes “la radiologia
convencional no ofrecia nuevas posibilidades para la reproduccion de imagenes
resultantes de contrastes de densidades” [8], lo cual solo fue posible hasta 1949,
cuando Cassen y Col crearon el equipo "ad hoc", y empezaron por utilizarlo
exitosamente en conejos [7,8]. Poco después, lo emple6 Herbert Allen, Jr., en el
hombre para obtener las primeras imagenes de la tiroides previa inyeccién de 100-
200 m Ci de ™'l [7,8]. Asi naci6 la centellografia, imagen estatica que configura
una expresion morfolégica. “Con la invenciéon del centellégrafo se iniciaron
investigaciones que tenian por fin, la reproduccion de la imagen de organos o
sistemas” [8]. La esencia del equipo “residia en el hallazgo del radionuclido
primario o del compuesto marcado que, reuniendo apropiadas condiciones fisicas
y de inocuidad, tuviera afinidad selectiva por la estructura del cuerpo que
interesaba explorar (6rgano de interés). Nacié entonces la época de los agentes
productores de imagenes que dieron impulso a una actividad nueva, la de los
radiofarmacos” [8].

El radiofarmaco, también denominado radiotrazador, es la unién de un
radiois6topo y una molécula muy afin a ser captado por un érgano especifico.
Cuando el radiofarmaco es administrado al sujeto y, debido al decaimiento del
radioisotopo, el érgano especifico se convierte en un emisor de radiacion gamma
que se propaga en todas direcciones [7].

Con el propésito de determinar la posicion de la fuente de rayos gamma, se coloca
un colimador entre el térax del paciente y el detector, de tal manera que
unicamente se registran aquellos rayos que tienen una trayectoria cercana a los
90° al plano del detector. El cristal de centelleo se emplea para convertir la energia
de los rayos gamma en fotones de luz, y estos fotones de luz son convertidos en
una senal eléctrica por medio de los tubos fotomultiplicadores. En la figura 2.1 se
ilustra un esquema del sistema de adquisicion de las imagenes y del detector. La
imagen se forma por medio del analisis de la distribucion espacial y la magnitud de
las senales eléctricas de cada tubo fotomultiplicador. Las imagenes resultantes
son caracterizadas por tener una pobre relacion sefal-ruido, ademas de tener una
limitada resolucion espacial (aproximadamente 5 mm por pixel), pero con una alta
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sensibilidad y especificidad para la detecciéon de pequenas cantidades de material
radiactivo debido a que el cuerpo no tiene radiacién de fondo [7].
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Figura2.1 A.Esquema del sistema de adquisicion de imégenes.
B. Componentes béasicos del detector [6]

La adquisicibn de imagenes con compuestos marcados con Tecnecio-99
metaestable (Tc-99m) es la técnica mas usada actualmente dada las éptimas
caracteristicas de deteccion, vida media fisica de 6.02 horas y atenuacion
secundaria a la interposicion de otros o6rganos durante la deteccion (mama o
diafragma) mucho menor que con otros radiofarmacos [9,10].

2.2 MARCADO DE ERITROCITOS

En 1925, Blumgart y Yens [11] realizaron la primera prueba diagnostica para
evaluar la funcidon cardiaca, empleando indicadores radioactivos en seres
humanos, con adquisicion de imagenes sobre el térax y las extremidades. Pero
s6lo hasta principios de los afos setenta se comenzaron a evaluar de manera
cuantitativa los cambios dinamicos de las imagenes en un ciclo cardiaco completo.
En 1971, Strauss, et al. [12] reportaron la medicion de la fraccion de expulsién del
ventriculo izquierdo, al combinar la adquisicion del electrocardiograma y el
marcado quimico del suero de albumina humano con Tc-99m, lo cual permitid
observar el bombeo de sangre en las cavidades cardiacas.
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Para la adquisicion de imagenes VRIE, es necesaria la marcacion radiactiva de los
eritrocitos del paciente, de forma que la sangre contenida en los ventriculos se
mantenga radioactiva durante todo el estudio. Esto se logra tras Ia
homogeneizacion de los hematies marcados con el resto de la sangre circulante,
después de lo cual la concentracion radioactiva de la sangre es constante, por lo
que existe una proporcién directa entre la actividad detectada y el contenido
sanguineo en todo el cuerpo.

La marcacién puede realizarse in vivo o in vitro. Para la marcacioén in vitro (la mas
accesible y utilizada en la actualidad) primero se extraen 5ml de sangre del
paciente (heparinizandola) y después se mezcla con los pirofosfatos (un vial), para
luego ser marcada con 30 a 35 mCi de Tc-99m y finalmente reinyectada por via
intravenosa. En la actualidad puede emplearse un kit comercial para marcacion
de eritrocitos in vitro llamado Ultratag [13,14], con el cual se logra una eficiencia
del 95%. También se pueden marcar los eritrocitos en el paciente (marcacion in
vivo) inyectando via intravenosa primero pirofosfato estainoso, que después de
circular en el organismo durante 30 minutos logran la unién del i6n estafioso con
los globulos rojos del sujeto en estudio. Posteriormente los globulos rojos del
paciente son marcados mediante la administracion intravenosa de 30 a 35 mCi de
Tc-99m, el cual se distribuye en forma uniforme por todo el volumen sanguineo,
con una eficiencia de marcaje del 90% [9,15].

La condicion de equilibrio caracteriza a esta metodologia, por lo que hay que
poner énfasis en el marcaje para obtener una buena calidad de imagenes. La
relacion senal-ruido, dada por la relacién actividad cardiaca/actividad de fondo,
depende directamente de un excelente marcado de eritrocitos. Un marcaje
deficiente, evidenciado por un alto nivel de fondo, dificulta posicionar en forma
correcta el colimador y produce la adquisicion de imagenes de mala calidad, con
escasa definicion de las estructuras cardiacas, que puede llegar a invalidar la
determinacién de los parametros de funcion ventricular [15].

2.3 ADQUISICION DE IMAGENES - VRIE PLANARES

Una vez marcados los eritrocitos del paciente, las imagenes se adquieren
colocando el detector de la gama camara sobre el area precordial del paciente, en
posicion oblicua anterior izquierda (OAl), entre 30 y 45° la cual proporciona y
facilita una mejor visualizacion del septum interventricular y da una buena
separacion entre los ventriculos.

El intervalo R-R (tiempo entre dos ondas R) de la sefal electrocardiografica se
puede dividir entre 16 a 32 segmentos, durante los cuales se adquieren las
imagenes. Esta divisién determina la resolucién temporal del estudio (figura 2.2).
La deteccion de las imagenes, sincronizada con la onda R del electrocardiograma
(ECG), permite sumar ordenadamente la actividad de un numero determinado de
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ciclos cardiacos y construir la imagen final del estudio. Adicionalmente, como la
duracién de los ciclos cardiacos no es constante, se deben predefinir los criterios
de seleccién de los ciclos en funcién de la frecuencia cardiaca promedio del
paciente (en general con una tolerancia del 20%) [9,15].

Tiempo de adquisicion

\ Suma y promedio de datos

Figura 2.2 Principio de adquisicion de la VRIE planar. El intervalo R-R de la sefial
electrocardiogréfica se encuentra dividido en 16 segmentos iguales. Los datos de la imagen
son adquiridos por cada intervalo de tiempo para multiples ciclos cardiacos. Las 16
iméagenes finales son el resultado de la sumay promedio de todos los datos por cada
intervalo de tiempo [15].

La matriz de adquisicion de la imagen comunmente utilizada es la de 64 x 64 con
un factor de ampliacién (zoom) suficiente para visualizar con facilidad y centrar el
corazon en el campo de vision del detector, omitiendo el resto de estructuras
organicas, como el higado y el bazo. El estudio se considera finalizado cuando se
cumple alguno de los criterios de paro: cantidad determinada de ciclos, cantidad
de cuentas totales, o tiempo de estudio.

Mediante sistemas semiautomaticos o totalmente automatizados, se puede
analizar la variacion en la actividad del ventriculo izquierdo (VI) y del ventriculo
derecho (VD) durante todo el ciclo cardiaco y cuantificar los parametros de funcion
ventricular, como los niveles de actividad telediastdlicos (TD) y telesistdélicos (TS),
y fraccién de expulsion del VI y VD, asi como la movilidad regional de la pared
[9,15,16].



Las imagenes VRIE planares se caracterizan por tener un alto ruido de fondo, las
estructuras que se superponen y el modo de adquisicién en dos dimensiones.
Dichas limitaciones influyen de forma evidente en el calculo de las fracciones de
expulsion (FE) del VD y el VI, y la movilidad regional de las paredes. Los
resultados que se obtienen son dependientes del operador al determinar la mejor
vista septal. Para el analisis de la movilidad de las paredes es necesario adquirir
dos o tres vistas (oblicua anterior izquierda [OAl], oblicua anterior derecha [OAD],
izquierda lateral), lo que prolonga el tiempo de adquisicion del estudio [16].

2.4 ADQUISICION DE IMAGENES - VRIE SPECT

El primer sistema de adquisicidon y procesamiento de imagenes a través de la
tomografia computada por emision de foton unico (SPECT [Single Photon
Emission Computed Tomography]) fue desarrollado en la mitad de la década de
1970. Consistia en un solo cabezal con una érbita de rastreo circular que utilizaba
como método de reconstruccidn la retroproyeccion filtrada [7]. Este sistema de
adquisicion fue construido con base en el sistema desarrollado en la década de
1960 por Khul y Edwards [17], que consistia en multiples detectores colimados
alrededor del paciente, con movimientos de rotacion y traslacion para la
adquisicién de las imagenes [7]. A este sistema también se adicioné el método
desarrollado por Strauss et al. [12] de sincronizacion de la adquisicion del
electrocardiograma con el uso del radioisétopo capaz de marcar los gldbulos rojos,
lo que permitio visualizar el bombeo de sangre en las cavidades cardiacas (BPGS
[Blood Pool Gated SPECT]) [18].

La adquisiciéon de imagenes VRIE SPECT aplica el principio de reconstruccion
tomografica con el objetivo de producir una serie de imagenes bidimensionales de
rebanadas adyacentes del érgano o tejido de interés [7]. La VRIE SPECT es
adquirida sobre un arco de 180 grados desde la proyeccion oblicua posterior
izquierda [OPI], a la oblicua anterior derecha [OAD] y produce un conjunto de
datos en cuatro dimensiones; imagenes en 3D correspondientes a los cortes
transversales de los ejes corto, largo vertical y largo horizontal, y cada uno de
estos esta compuesto de varios cortes sincronizados con el ECG [3,4]. En la
figura 2.3 se observa el principio de adquisicion de las imagenes VRIE SPECT.

Para determinar la duracion del intervalo R-R existen dos modos: el fijo y el
variable. En el modo fijo, la duracion del ciclo cardiaco es preestablecida a un
valor promedio de la duracién de la frecuencia cardiaca que tiene el paciente
previo al inicio de la adquisicion, valor que permanece invariante durante todo el
estudio. En el modo variable, la computadora monitorea la frecuencia cardiaca y
compensa de manera automatica los cambios que pueda tener. Para minimizar la
distorsién de la imagen debido a los cambios de la frecuencia cardiaca, el sistema
de adquisicion permite especificar una tolerancia o ventana de aceptacién de la
variacién del intervalo R-R, de aproximadamente +10% del valor promedio.
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Durante la adquisicion, la computadora almacena temporalmente los fotones
adquiridos, mientras que analiza la duracion del intervalo R-R. Si esta duracién no
se encuentra dentro de la ventana de aceptacion, entonces la informacién de los
fotones prealmacenados es rechazada [7].
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Figura 2.3 A. Esquema del modo de construccion de laimagen sincronizada con el ECG. El
ciclo cardiaco se divide en frames y laimagen final de cada uno de ellos es el resultado de
la acumulacién de cuentas de cada uno de los mismos frames de los distintos ciclos
adquiridos. B. Arco de 180 grados utilizado en la toma de las imagenes VRIE SPECT [3].

La VRIE SPECT se orienta al calculo de volumenes y al analisis detallado de la
imagen funcional y la contractilidad regional. Existen varios métodos automaticos
para su procesamiento, entre ellos el QBS de Germano, et al. [19,20], que permite
realizar una valoracion del VI mediante un algoritmo que determina el contorno
endocardico telediastélico con base en las cuentas y su gradiente, sobre un
sistema de coordenadas elipticas. Posteriormente, delimita los contornos
endocardicos para cada una de las fases del ciclo cardiaco, sobre las que se
calcula el volumen ventricular, la representacion grafica de la curva de volumen y
la FE del VI. La presentacion final de las imagenes biventriculares se lleva a cabo
en forma tridimensional, en modo cine, con superposicion de la malla
telediastolica, acompafada de los parametros cuantitativos derivados (volumenes
y FEVI) [15]. En la figura 2.4 se observan los cortes transversales de la VRIE
SPECT.
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Figura 2.4 Lavisualizacion estandar de los cortes transversales de la VRIE SPECT se
relaciona con la anatomia cardiaca. El diagrama esquematico muestra la orientaciéon
estandar a lo largo de los ejes corto y largo del corazén, A. eje corto, B. eje largo vertical y
C. eje largo horizontal. (Figura formada con imagenes extraidas de [4]).

Es importante hacer notar que las imagenes VRIE SPECT tienen una relacién
Contraste a Ruido (RCR) de cinco a seis veces mas alta que las imagenes
planares debido a que los 6rganos o tejidos emisores de radiacion gamma no se
traslapan.

2.5 UTILIDAD CLINICA

Para evaluar la funcion cardiaca, los siguientes parametros pueden ser usados:
Medidas estaticas
v" Volumenes ventriculares
indices de fase de expulsion
v" Fraccion de expulsion del VD
v' Fraccion de expulsion del VI

Todos estos parametros permiten realizar valoraciones clinicas de los pacientes,
especificamente la VRIE contribuye al diagndstico de las siguientes enfermedades
[15]:



1. Valvulopatias
Valoracién de la funcién ventricular y volumenes ventriculares.

2. Trastornos de conduccion
Valoraciéon de la funcion ventricular y descripcion de la secuencia de
contracciéon miocardica en la colocacidn de marcapasos, sindromes de pre-
excitacion y taquicardias ventriculares.

3. Miocardiopatias primarias y secundarias
Evaluacion de la funcion ventricular y contractilidad regional de VIy VD.
Valoracion de la afeccion miocardica (FEVI) secundaria a quimioterapia
(adriamicina).

4. Hipertensién Arterial Pulmonar (HAP)
Evaluacion de la funcion ventricular sistélica y diastdlica.
Valoracion inicial y seguimiento de pacientes en tratamiento.
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3. ANALISIS DE SINCRONIA VENTRICULAR CON
IMAGENES VRIE

El Andlisis de Factores de Estructuras Dinamicas (AFED) en imagenes de VRIE
planares fue introducido en 1984 para el diagnostico de anormalidades en el
movimiento cardiaco. EI método propuesto fue desarrollado y posteriormente
mejorado por Pavel et al. [21], delimitando el proceso estrictamente a los dos
ventriculos, lo cual logro un avance tedrico y practico al no desperdiciar factores
en la deteccion de la funcién auricular [2]. Otra mejora significativa fue el incluir el
conocimiento de la fraccion de eyeccion del ventriculo izquierdo para la
interpretacion de los factores [2,21].

En trabajos mas recientes se ha propuesto el AFED como una herramienta para el
analisis de imagenes VRIE planares y en la deteccion de asincronia en el
movimiento de las cavidades ventriculares [1,2]. Los factores son estimados del
mayor componente fisioldgico presente en la secuencia dinamica. Las imagenes
funcionales son estimadas de las contribuciones espaciales de los factores, y
corresponden a estructuras anatomicas que tienen el comportamiento temporal
descrito por los factores [6]. En el estudio de Cavailloles et al. [2], describen que
el primer factor mas significativo corresponde al comportamiento ventricular, y el
segundo factor al comportamiento auricular, y que el tercer factor puede describir
el comportamiento de los grandes vasos en pacientes sin cardiopatias.

Jiménez et al. [1] proponen un método de determinacion de las evoluciones
temporales mas significativas y su distribucién espacial, junto con un modelo para
dicha distribuciéon y un indice que refleja el grado de severidad de la sincronia de
contraccién ventricular. Este método propuesto ha logrado la diferenciacion entre
pacientes normales y con Bloqueo Completo de la Rama Izquierda del Has de His
(BCRIHH), al igual que entre pacientes normales y con miocardiopatia dilatada de
origen primario (MCD), teniendo como base una clasificacion de anormalidad
medida clinicamente.

Por otra parte Harel et al. [22] empleando imagenes VRIE SPECT tridimensionales
han determinado un indice (CHI) del grado de homogeneidad de las contracciones
ventriculares, el cual es calculado a partir de la relacion entre la eficiencia media y
la amplitud media de la contraccion, siendo estos parametros deducidos a partir
del analisis de Fourier de los vértices de la superficie en movimiento del ventriculo
izquierdo. Para la evaluacion del método realizaron comparaciones con los
analisis de fase de imagenes planares de angiografia radioisotépica. En este
estudio se resalta la ventaja de la cuantificacion de la sincronia ventricular en las
imagenes 3D, puesto que en las imagenes en dos dimensiones se obtiene una
estimacion parcial de la sincronia, debido a que en la mejor vista septal, es dificil
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valorar los movimientos de las paredes anterior e inferior, al igual que los bordes
no son claramente visibles. Adicionalmente las imagenes VRIE SPECT al tener
un formato de cuatro dimensiones (3D mas el tiempo), permiten tener un indice
mas conveniente que el indice ecocardiografico [22].

Con base en los trabajos anteriormente descritos, y teniendo en cuenta que la
Hipertension Arterial Pulmonar Primaria (HAPP) conlleva al sujeto a falla cardiaca
derecha severa con una elevada mortalidad [6] y que es una cardiopatia que tiene
asociada la asincronia ventricular, en este proyecto se emplean imagenes de
medicina nuclear VRIE SPECT para determinar los patrones de la sincronia de
contraccién ventricular en poblaciones de sujetos con HAPP y sujetos normales.
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4. OBJETIVOS

4.1 OBJETIVO GENERAL

Aplicar el analisis de factores de estructuras dinamicas para la evaluacion de la
sincronia de contraccién cardiaca en imagenes VRIE-SPECT, en poblaciones de
sujetos normales y con HAPP.

4.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

v

Construir un banco de imagenes VRIE SPECT y VRIE planar, de sujetos
normales y con HAPP.

Realizar el procesamiento de las imagenes VRIE SPECT, que permita
segmentar y reconstruir la imagen volumétrica de la region de interés.

Evaluar el AFED utilizando un conjunto de imagenes VRIE SPECT
simuladas.

Analizar las diferencias en la sincronia de contraccién de las poblaciones
de sujetos normales y con HAPP.

Correlacionar los hallazgos de los analisis VRIE SPECT y VRIE planar.
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5. METODOLOGIA

Con el fin de aplicar el AFED para la evaluacién de patrones de sincronia de
contraccion cardiaca en imagenes VRIE-SPECT, se ha decidido seguir la
metodologia implementada por Jiménez et al. [1], en imagenes VRIE planares,
realizando variaciones que son impuestas por el cambio en el tipo de imagenes
empleadas. La metodologia propuesta se encuentra resumida en la figura 5.1.

Adquisicion de imagenes de VRIE
Planary SPECT
(Sujetos control y con HAPP)

\/ Vi
Imagenes VRIE SPECT Imagenes VRIE Planar
R — goooommmmey
: Seleccion de Frame de Diastole :
1 M !
| . ) |
I Filtrado Mean-Shift | Filtrado Gaussiano
1 M 1 T
| |
! Mapa de bordes 3D | Seleccion de Frame de
| Vi | Diastole
| Mapa de confianza 3D : N
I
1 V! 1 Segmentacion manual del
: Presegmentacion Mean-Shift : VD
I Vi : v
y : Crecimiento de regiones 3D en | Segmentacién manual del
Segmentaciony los ventriculos I \|
reconstruccion 1 7 |
de imagen ! S acion do| ricul :
volumétrica de | egmentacion de los ventriculos | |
laROI | para todo el ciclo cardiaco I
e e e e e e e e e = = + __________ 1
A
Aplicacién del AFED
v

Construccion del modelo de
Contracciéon normal

M

Correlacién de hallazgos de los
analisis control Vs cardidpatas

L

Correlacién de hallazgos delos
analisis VRIE SPECTy VRIE planar

Figura 5.1 Metodologia propuesta para el andlisis de sincronia en imagenes VRIE SPECT y
VRIE planar.
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Para la segmentacion y reconstruccién de la imagen volumétrica de la region de
interés se evaluo el crecimiento de regiones 3D, no obstante las imagenes VRIE
SPECT presentan grandes variaciones en los rangos de intensidad contenidos
entre sujetos, por o que se hace necesario proporcionar el nivel minimo y maximo
de intensidad que puede ser incluido en la region; de esta forma la segmentacion
es altamente dependiente del usuario y no es estandarizada para todos los sujetos
control y con HAPP.

Otra metodologia de segmentacion evaluada fue la segmentacion con el empleo
del mapa tridimensional de bordes, el mapa tridimensional de confianza, la
presegmentaciéon por corrimiento de media y la fusion de regiones (etiquetado,
cerradura transitiva y podado), que ya ha sido implementada en imagenes 3D con
resultados aceptables [23,26]; sin embargo la segmentacion obtenida hasta este
punto, aunque completamente automatica y estandar para las dos poblaciones, no
cumplié con las expectativas (especialmente en los estudios de los sujetos con
HAPP), por tanto se decidié adicionar el crecimiento de regiones 3D, con lo cual
obtenemos claramente las dos regiones de interés (VD y VI). Este es un
procedimiento que permite segmentar cualquier imagen VRIE SPECT sin importar
la cardiopatia que se desee evaluar.

5.1 ADQUISICION DE IMAGENES

Para la adquisicidon de las imagenes VRIE planar y VRIE SPECT se empleo la
misma gamacamara, marca General Electric modelo MPR-MPS, constituida de un
cabezal, equipada con un colimador de hoyos paralelos de baja energia y alta
resoluciéon. Los parametros de adquisicion de las imagenes se encuentran en la
tabla 5.1.

El marcado de eritrocitos se llevo a cabo mediante la técnica modificada in vivo/in
vitro con 740 a 925 MBq de Tc-99m utilizando el Kit UltraTag [13,14]. La sefial de
ECG es continuamente monitoreada para asegurar que la adquisicion de las
imagenes se encuentre sincronizada con la onda R.

Para eliminar extrasistoles ventriculares durante la adquisicion de las
proyecciones se tiene establecida una ventana de aceptacién de latidos alrededor
del 20% de la frecuencia cardiaca promedio. Las imagenes VRIE planares fueron
adquiridas en la proyeccion oblicua anterior izquierda (OAl) con una incidencia del
detector entre 30° y 70° con el objetivo de obtener la mejor definicidn del ventriculo
izquierdo (VI) y ventriculo derecho (VD).
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VRIE Planar VRIE SPECT
Camara Un cabezal Un cabezal
Colimador Hoyos paralelos Hoyos paralelos
Ventana de aceptacion 1+ 20% £ 20%
de latidos
Método de adquisicion Modo frames Modo frames
Frames/ciclo cardiaco 16 - 32 16
Matriz 64 x 64 64 x 64
Magnificacién 1.7 1
Tamafio del pixel 3.819mm 6.432mm
NUumero de vistas 1—(OAl, angulo de 30 a 70°) 32
Rotacion 0° 180°
Tiempo por vista 12 min (aprox.) 50.62 seg (total 27 min)
Fin de adquisicién 300Kcuentas por cuadro Tiempo por vista

Tabla 5.1 Pardmetros de adquisiciéon de las imagenes VRIE planar y VRIE SPECT.

5.1.1 Sujetos control.

La poblacién de sujetos control, consta de 16 voluntarios (9 hombres y 7 mujeres),
con edad promedio de 287 afos; con baja probabilidad de enfermedad arterial
coronaria y sin historia de infarto agudo del miocardio. Esta poblacién tuvo un
electrocardiograma (ECG) sin anormalidades. Después de una evaluacion clinica,
el corazén fue considerado como normal. Todos los individuos dieron su
consentimiento informado para participar en este estudio.

5.1.2 Sujetos con HAPP

La poblacion de sujetos cardiopatas consta de 12 voluntarios (3 hombres y 9
mujeres), con edad promedio de 35+11 anos, con diagndstico clinico de HAPP
moderada a importante. En esta poblacion se confirma dilatacion de la auricula y
el ventriculo derecho, FE del VD disminuida (25,9+8.1% con VRIE planar), FE del
VI conservada (54,1£10.5% con VRIE planar), movimiento septal paraddjico y sin
evidencia de infarto del miocardio ni isquemia, en todos los casos; hipertrofia del
VD en el 50% de los sujetos y presion sistolica de la arteria pulmonar (PSAP) de
103.5 +24.16 mmHg, valorada con Ecocardiograma Doppler Transtoracico
(ECOTT). Todos los individuos dieron su consentimiento informado para participar
en este estudio.
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5.2 FILTRADO POR CORRIMIENTO DE MEDIA
(MEAN-SHIFT).

En las imagenes de VRIE SPECT correspondientes al frame de diastole se aplica
el filtrado por Corrimiento de Media (Mean-Shift), el cual es un algoritmo que
estima el gradiente de la funcion de densidad de probabilidad local para voxeles
similares. Este estimado de gradiente se usa junto con un procedimiento iterativo
para encontrar los puntos maximos o modas de la funcidbn de densidad de
probabilidad local. Todos los vdxeles que convergen al mismo maximo son
considerados como miembros del mismo segmento [16].

5.2.1 Estimacion del gradiente de la funcién de densidad de
probabilidad

Sea {X,};—;_» un conjunto arbitrario de n observaciones en el espacio Euclidiano d-
dimensional R%, pertenecientes a una funcion de densidad de probabilidad
desconocida f. De acuerdo al conocimiento a priori de f se puede construir un
estimado de la funcién de densidad de probabilidad f basado en una estrategia
no paramétrica [23].

El espacio de caracteristicas en una imagen frecuentemente se caracteriza por
grupos de datos muy irregulares cuyo numero y forma no se encuentran
disponibles. Lo anterior sugiere la necesidad de emplear un método no
parameétrico, que provea una deteccion consistente de los maximos locales de la
funcién de densidad, para el andlisis de las imagenes. La estimacién de densidad
de kernel es un método de estimacion simple y consistente que localiza los
maximos locales de la funcién de densidad de probabilidad [23].

El estimado multivariado de la funcién de densidad del kernel obtenido con el
kernel K y una ventana de radio h (también llamada ancho de banda), calculado
en el punto ¥ d-dimensional, esta definido por:

) 1 v [T-X
f<f>=WZK<xh )

i=1

(5.1)

donde: X es un vector de caracteristicas que incluye la informacion espacial en
X, Y,y Z;ylaintensidad (niveles de gris).

La calidad del estimado de densidad del kernel se mide con el error cuadratico
medio entre la funcién de densidad de probabilidad y su estimado, integrado sobre
el dominio de definicion [24]. El kernel 6ptimo que minimiza este error es el kernel
Epanechnikov [23,24] definido como:
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1
Kp(x) =

k Cero, En_otro_caso
(5.2)

donde: ¢, es el volumen contenido en una esfera unitaria d-dimensional [24].
El uso de un kernel diferenciable permite definir el estimado del gradiente de la

funcién de densidad como el gradiente del estimado de la funciéon de densidad del
kernel (5.1) [24]

_ . 1w ¥ — X,
V() = Vf (@) = WZ VK (x - >
= (5.3)

Las condiciones en el kernel K(x) y la ventana de radio h garantizan
insesgamiento asintotico, consistencia media-cuadratica, y consistencia uniforme
del estimador (5.3) [25].

Para el kernel de Epanechnikov (5.2) el estimado del gradiente de la funcion de
densidad (5.3) esta definido por [24]:

1 d+2 _
Vf(@—mv Z [X, — x]

X;ESK(X)

n, d+2(1 2 % — 7]
= d 2 | n 1T X
n(h4cy;) h Ny e s

(5.4)

donde: la region S, (¥) es una hiperesfera de radio h y contiene un volumen h%cg,
centrada en x y contiene n, puntos de informacién. El ultimo término en (5.4)

Mh(a?)sni > [)?l—a?]=ni > X-x

* %ESR(®) ¥ %ESp(%)
(5.5)

se denomina vector de corrimiento de media [23,24].
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La cantidad % es el estimado de densidad del kernel f(¥) calculado con la

hiperesfera S, (x), por lo que la ecuacion del estimado del gradiente de la funcién

de densidad (5.4) puede escribirse como:
d+?2

V@) = D)~ M (@)
(5.6)
Lo que conlleva a:
L R V®
REEENO)
(5.7)

La expresion anterior demuestra que un estimado del gradiente normalizado se
puede obtener calculando el vector de corrimiento de media en un kernel uniforme
centrado en x. El vector de corrimiento de media tiene la direccidn del gradiente
del estimado de la funcion de densidad en X cuando este estimado se obtiene con
el kernel Epanechnikov [24].

Como el vector de corrimiento de media siempre apunta hacia la direccidén de
maximo incremento en la densidad, se puede definir una ruta a un maximo local
de la funcién de densidad. Por ejemplo, a una moda de la funcién de densidad de
probabilidad (figura 5.2).

El procedimiento de corrimiento de media, obtenido por el calculo sucesivo del
vector de corrimiento M, (x) y la translacion de la ventana S, (¥) en la direccion de
M, (x) tiene garantizada la convergencia [24].

El calculo del vector de corrimiento M;,(X¥) para cada punto de los datos, traslada
el centro del kernel por estas cantidades, e itera hasta que la magnitud del
traslado sea menor que un umbral dado o un cierto niumero de iteraciones sean
realizadas [23].

Figura 5.2 Calculo sucesivo del corrimiento de media que define las rutas hacia dos
maximos locales (circulos) de la funcidn de densidad de probabilidad y los puntos que
fueron llevados a estos maximos. El filtrado es obtenido al remplazar el valor de intensidad
original con el valor de intensidad del maximo alcanzado [23].
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5.2.2 Mapatridimensional de bordes

Los métodos utilizados mas frecuentemente en la deteccién de bordes son los
basados en la orientacion del gradiente [23]. El célculo del mapa tridimensional de
bordes se realiza al convolucionar la imagen con un operador derivativo de
gaussiana, conocido también como Filtrado Optimo de Canny. El valor de la
magnitud del gradiente y su orientacion se calculan utilizando una mascara
tridimensional para cada una de las tres direcciones X, Y, y Z [26].

El kernel o mascara de convolucién se calcula por medio de la primera derivada
de una funcién gaussiana. Los parametros que definen la mascara son el tamano
de la ventana, que en el caso tridimensional es un cubo; y la varianza de la
gaussiana que permite controlar las caracteristicas de localizacion y la relacion
sefal/ruido del filtro: un incremento de la varianza aumenta la relacion senal/ruido,
pero disminuye la capacidad de localizacion de los bordes y viceversa [26].

El mapa tridimensional de bordes se construye a partir del gradiente en las
direcciones X, Y, y Z, calculando la magnitud del mismo en cada voxel, es decir:

magnitud_gradiente = \/((gradiente_X)2 + (gradiente_Y)? + (gradiente_Z)?2)
(5.8)

5.2.3 Mapa tridimensional de confianza

La informacioén obtenida por la magnitud del gradiente es inherentemente ambigua
debido a la influencia del patron de los datos y al tamafo del borde
(discontinuidad). La ambigliedad puede ser reducida significativamente si la
similitud entre el patron de los datos y un modelo de borde ideal es calculada
usando informacién no empleada en el calculo de la magnitud del gradiente [23,
26] (figura 5.3).

Para el calculo del mapa de confianza se utiliza un estimado de la orientacion del
gradiente del voxel analizado, para generar una mascara de borde ideal (t) de
3x3x3 voxeles (figura 5.3 C), y centrada en el voxel bajo estudio (d) (figura 5.3 A).
Esta ventana cubica se correlaciona con los datos del mapa de bordes (figura 5.3
B) para computar una medida de confianza () [23].

La medida de confianza () para la presencia de un borde en el voxel analizado,
puede ser definida como el valor absoluto del coeficiente de correlacion entre los
datos normalizados (d) y el modelo ideal de borde (t).
n =|t"d|
(5.9)
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B. BORDE REAL

"

C. BORDE IDEAL

0 e
e
A. 0 e

Figura 5.3 Célculo del mapa de confianza en tres dimensiones. A. Mapa de bordes 3D, B.
borde real centrado en el véxel, C. Borde ideal calculado a partir de la orientacion del
gradiente del voxel.

La medida de confianza incorpora informacién, tanto de los datos como del
modelo de borde ideal; informacibn que no se encuentra presente en el
subespacio del gradiente, por lo que n provee un estimado independiente de la
presencia del borde asumido por el modelo en la ventana de procesamiento. Esta
medida de confianza tiene la ventaja de ser independiente de la magnitud del
gradiente [23].

Para el calculo de la medida de confianza se realiza un ventaneo centrado en el
voxel bajo estudio del mapa de bordes tridimensional. Los datos dentro de la
ventana cubica son normalizados teniendo una media cero y una norma uno de
Frobenius. Después se obtiene la medida de confianza para el voxel, la cual
asume que el borde pasa por el centro de la ventana y que el modelo de borde
ideal es generado bajo la misma suposicion. Para calcular la direccion del borde
ideal se utiliza un estimado de la orientacion del gradiente del voxel analizado.
Este calculo se realiza en cada voxel de la imagen, exceptuando en los extremos
del volumen. Cada voxel tiene una medida de confianza solo cuando la magnitud
normalizada del gradiente asociado es mayor a un umbral fijo.

El mapa de confianza (@) en tres dimensiones se calcula para cada véxel, como
una combinacion lineal de la magnitud normalizada del gradiente (p) y la medida
de confianza del borde:

@ =Bp + (1—P)n
(5.10)

donde: B es una constante entre 0 y 1 que controla la mezcla entre la magnitud
del gradiente p y la informacion del patron local n [23].
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5.2.4 Presegmentacion por corrimiento de media

Una mejor estimacion del corrimiento de media se puede obtener mediante la
ponderacion de cada voxel dentro de la region por su confianza de borde (@), de
modo que véxeles que se encuentran cerca de un borde (confianza de borde = 1)
son menos influyentes en la determinacién del nuevo centro de agrupacion o
ventana [23]. La modificacion del corrimiento de media, que incluye el ponderado
del borde de confianza, esta dada por:

1 _
M, (X)) =———< 1—¢)X, —Xx
n (%) Sa— o) fiesgh@( p)X, — X
(5.11)

Este procedimiento de corrimiento de media ponderado se aplica para los puntos
de datos especificados tanto en el dominio espacial como en el dominio de
intensidad, que constituyen un conjunto de dominio espacio-rango [23]. Para
ambos dominios se emplea una métrica Euclidiana para controlar la calidad de la
segmentacion, que depende en los radios hg y h;, lo que corresponde a la
resolucidn de los parametros del nucleo en la estimacion de los dominios espacial
y de intensidad (rango).

Después de aplicar el procedimiento de corrimiento de media ponderado a cada
dato, los puntos que estan suficientemente cerca en el conjunto de dominio se
fusionan para obtener las regiones homogéneas de la imagen. Luego de sustituir
cada dato por su moda, la superficie de la imagen se hace homogénea en el nivel
de intensidad (se suaviza), produciendo una imagen filtrada, como se observa en
la figura 5.4.

Figura 5.4 Iméagenes en intensidades de un corte de una imagen VRIE SPECT que muestran
el proceso de filtrado por corrimiento de media. A. Imagen original, B. Imagen filtrada. Se
observan las regiones homogéneas a las que convergieron los datos.
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Una vez que se tiene la imagen filtrada, se deben unir todos aquellos voxeles que
hayan convergido a la misma moda asignandoles una etiqueta y formando una
region. Sin embargo el numero de regiones es excesivo por lo que se debe
realizar un analisis posterior para reducir su cantidad.

5.2.5 Fusion de regiones

Una vez que la imagen filtrada es obtenida, se puede refinar el delineado de las
regiones incorporando un Grafo de Regiones Adyacentes (GRA) que es
simplificado posteriormente con un algoritmo de busqueda-fusion como se
describe a continuacion.

5.2.5.1 Etiquetado

Una vez que se obtiene una imagen presegmentada se agrupan todas las
regiones que se encuentran cercanas en el espacio de caracteristicas, es decir,
todos los voxeles que convergieron al mismo punto son fusionados y etiquetados.

5.2.5.2 Cerradura Transitiva

La forma mas sencilla de representar un grafo es la llamada matriz de adyacencia,
en la que se establecen valores booleanos para indicar si existe un borde entre las
regiones. Para construir la matriz de adyacencia, cada etiqueta de la imagen
presegmentada se considera como un veértice y se le asigna un valor de 1 a las
etiquetas adyacentes y un valor de cero en otro caso [23].

Para fusionar regiones adyacentes homogéneas que han sido separadas por el
proceso de presegmentacion se utiliza una operacion de cerradura transitiva sobre
el GRA. Esta operacion une regiones que: tienen modas asociadas dentro de una
distancia no mayor de hi/2 y satisfacen la condicion de tener un borde débil entre
ellas. La medida de fortaleza del borde se obtiene directamente del mapa de
confianza sumando los valores de confianza de los voxeles que se encuentran
sobre el borde que separa las regiones. Cuando esta medida es menor a un
umbral determinado () las regiones son fusionadas finalmente. Se aplica un
procedimiento de busqueda-fusion sobre el GRA para encontrar las etiquetas
conectadas en el grafo. Este procedimiento de cerradura transitiva y busqueda-
fusién se aplica iterativamente hasta que el numero de regiones entre iteracion
permanece sin cambio [23].

5.2.5.3 Podado de Regiones

Una vez que se obtuvo la imagen fusionada, se aplica un proceso de podado para

remover todas las regiones cuyo volumen es menor a un tamafo minimo

establecido (u). Para realizar esta remocion, se unen las regiones cuyo volumen

es menor a u con una regiéon que sea adyacente y que la distancia de su moda a

la de la region podada sea minima, o a la unica region adyacente que tenga un
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volumen mayor al umbral. El proceso de podado se repite iterativamente hasta
que el numero de regiones permanece sin cambio, o un numero dado de
iteraciones es alcanzado [23].

Las regiones obtenidas se usan para definir la superficie inicial para el delineado
final de la cavidad cardiaca de interés que se obtiene en la siguiente etapa de
procesamiento.

5.3 CRECIMIENTO DE REGIONES 3D

La segmentacion por crecimiento de regiones, consiste en la asociacion de
voxeles, a partir de un voéxel inicial o raiz, con los voxeles vecinos que tengan las
mismas propiedades o que cumplan con caracteristicas definidas, por ejemplo
niveles de gris, color, etc. Si es asi, tales voxeles son agrupados para formar una
region. Luego comienza el proceso de crecimiento de regiones, el cual se inicia
con una region de interés y se unen regiones adyacentes si tienen propiedades
similares. La similitud entre dos regiones es a menudo basada en estadisticas
simples tales como la varianza y el promedio de niveles de gris. El proceso de
unién continua hasta que no hay mas regiones adyacentes similares, formandose
asi la region u objeto de interés.

La segmentacion de los ventriculos se realiza colocando dos voxeles raiz, para
segmentar tanto VI como VD simultaneamente, cuidando que los voxeles
seleccionados se encuentren dentro de la regidén de interés y en lo posible en un
voxel de intensidad alta, lo cual es posible al visualizar simultaneamente la imagen
con el filtrado por corrimiento de media y la imagen presegmentada con el
corrimiento de media ponderado. EI crecimiento de la regién se hace de forma
tridimensional, partiendo de la regién presegmentada con el corrimiento de media,
a la que pertenecen los voxeles raiz (region semilla). La similitud entre dos
regiones presegmentadas se evalua a partir de la maxima intensidad que haya en
la imagen filtrada dentro de la region inicial, lo que junto a un factor establecido §
(una constante entre 0 y 1) determinan el parametro de umbralizacién que debe
ser cumplido por los voxeles vecinos para que la region presegmentada a la que
pertenecen sea incluida en la regién final. Este proceso se repite de forma iterativa
hasta cuando no se encuentren mas voxeles vecinos que cumplan con la
condicién dada.

intensidad maxima region inicial * § < intensidad voxel
(5.12)

Del parametro § depende que la region ventricular segmentada sea subestimada

y por tanto se dejen de segmentar regiones de las paredes ventriculares, o que
por el contrario se sobreestime la regidon y sea segmentada la regién auricular.
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5.4 SEGMENTACION DE TODO EL CICLO CARDIACO

La segmentacion de los ventriculos a lo largo de todo el ciclo cardiaco se inicia
con la interseccion del volumen segmentado en el frame de diastole con los
frames vecinos, examinando que la intensidad de cada uno de los vodxeles
contenidos en la region interceptada cumplan con un criterio de umbralizacion,
para que sean considerados como parte del volumen de interés en esa etapa del
ciclo cardiaco. El volumen ventricular final de cada frame depende entonces del
frame vecino que lo intercepta y que corresponde al que tiene mayor volumen
(por ejemplo si el frame de diastole es el 15, este intercepta a los frames 1y 14,
posteriormente estos interceptaran a los frames 2 y 13, respectivamente y se
continuara hasta llegar a los frames 7 y 8).

El volumen ventricular segmentado para cada frame del ciclo cardiaco depende
del parametro y y de la intensidad maxima de cada ventriculo segmentado en el
frame de diastole.

intensidad maxima del VD diastolico * y < intensidad voxel interceptado por el VD
(5.13)

intensidad maxima del VI diastélico * y < intensidad voxel interceptado por el VI
(5.14)

El volumen de sistole corresponde al del frame en el cual se tiene el menor
volumen segmentado, lo que coincide generalmente en el frame 7.

5.5 ANALISIS DE FACTORES DE ESTRUCTURAS
DINAMICAS (AFED)

El AFED, se basa en el Analisis de Componentes Principales (PCA, por sus siglas
en inglés) como una herramienta para evaluar la informacion contenida en un
conjunto grande de datos al proyectarla sobre un subespacio. Es un método que
permite representar de forma eficiente una coleccién de puntos, dando a la vez la
posibilidad de reducir la dimensionalidad de la descripcidn por la proyeccion de los
puntos en los ejes principales, donde un conjunto de ejes ortonormales apunta en
la direccion de la maxima covarianza de los datos [27].

En el trabajo con imagenes biomédicas son consideradas éstas como la suma
ponderada de un numero de evoluciones temporales llamados factores. Estos
factores son asociados a regiones con caracteristicas similares [28].

El AFED minimiza el error cuadratico medio de la proyeccion para un numero dado
de dimensiones y provee una medida de la cantidad de informacion conservada
en cada eje.
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Antes de realizar el AFED a las imagenes VRIE planar y VRIE SPECT, estas son
suavizadas con un filtro de tipo gaussiano de tamaiio 3x3 y varianza ¢2 = 0.6, con
el cual se lograron los mejores resultados al suavizar las intensidades e

incrementar la relacion sefal/ruido sin perder los bordes de las cavidades
ventriculares.

5.5.1 Algoritmo del AFED

Sea X(p,q) = X|[(i,)), k] un arreglo bidimensional (figura 5.5 C) donde los indices
representan el (i, j)-ésimo valor del pixel del k-ésimo frame (p = ixj, q = k), de la
serie de imagenes adquiridas (figura 5.5 A). X(p,q) representa las series de
tiempo generadas para cada pixel del conjunto de imagenes, y cada serie es
conocida como curva de actividad-tiempo (CAT) (figura 5.5 B) [28].

A) Image series

B) Time Activity Curve

Intensity

Frame

Frame 3

K ROI 2
Frame 2
i Frame 1 C) Bidimensional array

p=ixjf

q=k

Figura 5.5 A. Serie de k imagenes con un tamafio por frame de ixj pixeles. B) Curva de
Actividad-Tiempo extraida de unaregidn de interés en particular (ROI 1). C) Arreglo
bidimensional representando todas las series de imagenes [28].

El AFED asume el modelo de la ecuaciéon 5.15:

X(p,q) = CiF1 + C2F2+ ...+ CkFr = CF
(5.15)
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donde: C es la matriz de coeficientes de ponderacion y F la matriz de factores o
eigenimagenes.

El objetivo del AFED es obtener F y C a partir de los datos de X(p, q), por lo que el
primer paso es determinar un sub-espacio, con menor dimension que el definido
por X(p,q), en el cual estén contenidos los vectores que representan la evolucién
temporal de los pixeles sin redundancia de informacién. La dimension de éste
sub-espacio es igual al numero de imagenes en la serie evaluada (N). El calculo
de estos vectores no correlacionados es determinado mediante la transformada de
Karhunen-Loeve [29]. Es decir, considerando a ¢, como el eigenvector
correspondiente al k-ésimo eigenvalor de la matriz de covarianza de X (¥,),
entonces se puede escribir la ecuacion 5.16:

Zx(pk = }\k(pk, (k - 0,1, ,N - 1)
(5.16)
Como la matriz de covarianza %, es simétrica (I, =), entonces sus
eigenvectores ¢; son ortogonales, es decir:

T (b 1]
(9ud) = dhoi={y ;2]
(5.17)

Por lo tanto se puede construir una matriz ortogonal @, de tamafio k x k, definida
como:

@ = [¢01 e ¢N—1]
(5.18)
la cual satisface:
T =1
(5.19)
es decir
ot =T
(5.20)
Por lo tanto, la ecuacién 5.16 puede escribirse como:
2, P =ZA
(5.21)
donde: A es una matriz diagonal de los eigenvalores de Z,, es decir,
A= dlag(}\o, ...,}\N_l)
(5.22)

La matriz de covarianza X, tiene cuando mucho N eigenvectores asociados a N
eigenvalores no nulos, se supone siempre que N es menor que p (N< p) es decir,
es mayor el tamafno de la imagen que el numero de frames.
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La transformada Karhunen-Loeve de X se define como la ecuacién 5.23:

Yo 7
y=oTx=|" |=| ¥ |x
YN-1 V-1

(5.23)

donde el i-ésimo componente (y;) de Y es la proyeccion de X sobre ¢;, es decir

yi=¢/ X
(5.24)

Multiplicando en ambos lados de la ecuacion 5.23 por @ = (#7)~1, obtenemos la
transformada inversa de Karhunen-Loeve, es decir la ecuacion 5.25:

X = dY
(5.25)

Al calcular y ordenar los eigenvectores de mayor a menor, segun la magnitud de
su eigenvalor asociado, se obtienen los factores ordenados de mayor a menor
segun la variacion encontrada, por cada uno de estos, entre las Imagenes [27].

Comparando y haciendo la analogia correspondiente entre las ecuaciones 5.15 y
5.25, se concluye que C es la matriz de eigenvectores ortogonales de X,, que
representa el conjunto de las CAT de las imagenes en estudio y F es la proyeccion
de las mismas imagenes sobre un espacio ortogonal, definido por C, que
representa la geometria de regiones con comportamiento temporal similar.

Como maximo se pueden tener N factores, sin embargo el parametro de
compresion esta dado por los w eigenvectores de mayor eigenvalor asociado que
se seleccionen, dado que indica la dimension del vector de caracteristicas que va
a representar a la imagen original.

Uno de los métodos para realizar la seleccion del valor de w (cantidad de factores
a conservar) es por medio del calculo de la conservacién de energia E, donde se
selecciona el valor de w que conserve un umbral definido (80%, 90% de la energia
total). Si se define la energia E,, como la energia del factor w, esta es la relacion
de la suma de todos los eigenvalores mayores o iguales a w (incluyendo el
eigenvalor de w), sobre la suma de todos los eigenvalores [27].

T Vk
Ai

j=1

EW

(5.26)
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El valor 6ptimo de w entre la demanda computacional, la reduccién de
dimensionalidad y la energia conservada, se puede determinar al encontrar la
distancia minima entre la E,, y el punto éptimo que corresponde a conservar el
100% de la energia solamente con el primer factor (figura 5.6).

Energia capturada Vs el nimero de eigenvectors conservados
1 @

Ak
Punto Ideat, No. de Eigenvectores: 1
oot hod
3 08l * Punto Optimo, No. de Eigenvectores: 2
,g : | Energia Capturada: 92.3273 %
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2 |
Wooer |
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Numero de Eigenvectores

Figura 5.6 Energia capturada al retener el nUmero de factores con los eigenvalores mas
grandes. Por ejemplo, en esta gréafica se observa que con sélo conservar los primeros 2
factores (del total de 15 eigenvectores) se captura el 92.3% de la energia.

5.6 CONSTRUCCION DEL MODELO DE CONTRACCION
NORMAL

En el trabajo desarrollado con imagenes de VRIE planar por Jiménez et al. [1,28],
se encontré que los dos primeros factores mas significativos del AFED conservan
mas del 99% de la energia y que la imagen generada con el tercer factor refleja la
disincronia interventricular e intraventricular.  Adicionalmente analizaron las
proyecciones de los factores F1 vs F2 vs F3 de un conjunto de imagenes
consideradas normales para caracterizar su funcion de distribucion de probabilidad
(fdp) y propusieron emplear el valor de maxima verosimilitud como un indice que
permite cuantificar la anormalidad de la sincronia de contraccién ventricular.
Teniendo en cuenta que este método propuesto por Jiménez et al. [1,28] logro
encontrar efectivamente diferencias en el patrén de contraccion entre sujetos
normales y cardidopatas empleando imagenes VRIE planares, se decidid
implementarlo en éste proyecto para las imagenes VRIE SPECT.
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5.6.1 Analisis de la funcion de distribucién de probabilidad
de los factores

Empleando un modelo de mezcla de funciones Gaussianas se puede modelar la
distribucion espacial de la funcién de distribucion de probabilidad de los tres
factores mas significativos.

Utilizando un numero (k) suficiente de funciones Gaussianas (N), y ajustando sus
medias (1) y covarianzas (})), asi como sus coeficientes de ponderacién (m); una
fdp puede ser expresada como:

K

PE) = ) meN X i )

k=1
(5.27)
0 equivalentemente:
p(x) = p(k)p(x; k)
(5.28)
donde:
K
2nk=1 ;0<m, <1
k=1
(5.29)

La fdp gaussiana de una variable n-dimensional aleatoria multivariada X con
promedio u y matriz de covarianza )., esta definida por la ecuacion:

1

[-3Ce-TE x-)
(2m)™/2[det (X)]*/?

NXGwY) =
(5.30)
Una forma de ajustar los valores de m, ) y u; es calculando la maxima

verosimilitud de la ecuacion 5.31 mediante el algoritmo “Expectation-Maximization”
[30].

N K
I m ) = - ) Ln {(2 e N X m)}
n=1

k=1
(5.31)

El modelo de la fdp de los tres factores mas significativos debe ser construido
empleando los tres factores de un grupo muestra de la poblacion de sujetos
normales, seleccionados de manera aleatoria. Para seleccionar el mejor modelo
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de fdp se construyeron cinco grupos con 9 sujetos control por grupo que equivalen
al 56% de la poblacién total (5 hombres y 4 mujeres, que equivalen al 56% y 57%
de hombres y mujeres, respectivamente).

El numero de componentes de cada modelo es determinado considerando el
maximo valor del criterio de informacién de Bayes (BIC, por sus siglas en ingles)
[31,32], el cual indica que entre mayor sea el BIC existe mayor confianza para la
eleccion del numero de componentes en el modelo. Asi mismo se considera que
el modelo que mejor describe la funcién de distribucién de probabilidad de los 3
factores mas representativos del grupo de sujetos control esta definido por el
modelo con mayor BIC y con la maxima verosimilitud (definida por 5.31) [33].

Los calculos de los parametros de cada modelo, el BIC y la verosimilitud fueron
realizados mediante el programa R (Rc Foundation, http://www.r-project.org) [34].

5.6.2 indice de cuantificacion

El valor de maxima verosimilitud cuantifica la probabilidad de que las
observaciones (Xp) (los tres factores mas significativos de un sujeto o poblacion)
puedan ser descritas por el modelo caracterizado por los parametros my, Yu VY Uy
mediante la ecuacion [33]:

Verosimilitud = —Ln(p(Xp; Ty, tys 2om))
(5.32)

El valor de verosimilitud no puede ser negativo, debido a que es el valor negativo
del logaritmo de la probabilidad de que los factores sean descritos por el modelo.

Una vez establecidos los parametros del modelo, se calcula entonces el valor de
maxima verosimilitud para los 3 factores mas significativos de los sujetos control
que no participaron en la construccion del modelo (7 sujetos, 4 hombres y 3
mujeres) y de los sujetos con HAPP (12). Las verosimilitudes obtenidas para las
dos poblaciones pueden ser comparadas, teniendo en cuenta que conforme sea
estadisticamente diferente el valor de verosimilitud de los sujetos con HAPP al de
los sujetos control, indica que es menor la probabilidad de que los datos sean
explicados por el modelo de contraccion normal [33].

31



6. RESULTADOS

6.1 BANCOS DE IMAGENES

Se adquirieron imagenes de VRIE planar y VRIE SPECT, para 16 sujetos
normales (9 hombres y 7 mujeres) y 12 sujetos con HAPP (3 hombres y 9
mujeres), realizando a la vez dos segmentaciones de la adquisicion VRIE SPECT,
la primera de volumen ventricular y la segunda de volumen completo,
generandose asi tres bancos de imagenes.

Todas las imagenes adquiridas de los sujetos control y cardiépatas se procesaron
con el software QBS. En los datos obtenidos (tablas 6.1 y 6.2) se hallaron
diferencias estadisticamente significativas (p<0.05) entre los pacientes control y
los que padecen de HAPP, al evaluar la FE del VD y el VI con VRIE Planar, la FE
del VD con VRIE SPECT, y en los parametros de velocidad: maxima velocidad de
llenado (PFR), tiempo de maxima velocidad de llenado (TTPFR), tiempo de
maxima velocidad de vaciado (TTPER) y la frecuencia cardiaca (la comparacién
fue realizada mediante la prueba t-student para muestras independientes, con
distribucion normal). Estos datos son los primeros que indican diferencias en el
desempeno ventricular de las dos poblaciones, sin embargo no son suficientes
para la valoracién del grado de anormalidad del comportamiento en los sujetos
con HAPP y mucho menos de la asincronia que presentan.

VRIE Planar VRIE SPECT
Control HAPP Control HAPP
Fraccién Expulsion Vi
Media 61.3 541 66.4 67.1
Desv. Estandar 4.5 10.5 8.0 9.6
Test Independencia - T p =0.042 p =0.833
Fraccién Expulsion VD
Media 43.7 259 40.1 31.0
Desv. Estandar 35 8.1 8.2 8.0
Test Independencia - T p = 0.000 p = 0.007

Tabla 6.1 Resultados de la fraccion de expulsién al procesar las imagenes con QBS.
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Pardmetros del VI — VRIE planar
. Sujetos con
Sujetos Control HAPP
Méxima Velocidad de llenado (PFR)
(EDV/s)
Media 3.37 2.54
Desv. Estandar 0.50 0.88
Test Independencia - T p = 0.009
Tiempo de méxima velocidad de llenado
(TTPFR) (ms)
Media 116.06 198.00
Desv. Estandar 27.51 7717
Test Independencia - T p = 0.004
Méxima velocidad de vaciado (PER)
(EDV/s)
Media 3.44 3.34
Desv. Estandar 0.42 0.69
Test Independencia - T p = 0.650
Tiempo de Maxima velocidad de vaciado
(TTPER) (ms)
Media 142.06 174.50
Desv. Estandar 23.86 23.72
Test Independencia - T p = 0.001
Frecuencia Cardiaca
Media 69 83
Desv. Estandar 11 11
Test Independencia- T p =0.002

Tabla 6.2 Resultados de los parametros de funcidn del VI a partir de las imagenes VRIE
planares, procesadas con QBS

6.2 SEGMENTACION Y RECONSTRUCCION DE LA ROI

El primer paso implementado fue la normalizacion de las imagenes, dada la alta
variabilidad en intensidades que se tiene entre estudios y que depende del
decaimiento del radiofarmaco.

Para el establecimiento de los parametros de procesamiento siguientes se tuvo en
cuenta que el volumen ventricular es mucho menor que el tamafio de las
imagenes (en general 64x64x27), siendo en promedio para un sujeto control de 10
cortes en el eje corto con un area por corte de 400 véxeles, lo que equivale a un
tamano del volumen de 20x20x10 y para un sujeto con HAPP el tamafio es de
14x14x8, menor debido a la dilatacion de las paredes ventriculares por la
cardiopatia.
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En el proceso de filtrado por corrimiento de media, aplicado a las imagenes del
frame de diastole de la VRIE SPECT, los parametros que se ajustaron fueron el
radio espacial y el radio de intensidad, los cuales fueron escogidos de 3 y 10
respectivamente, dado que por el tamafio de la region ventricular y el gradiente de
intensidad en los bordes, fueron los que lograron la mejor preservacion de los
bordes. Estos parametros empleados son los mismos tanto para las imagenes de
sujetos control como de sujetos con HAPP. En la figura 6.1 se observan los
resultados obtenidos en un corte bidimensional del eje corto perteneciente al
frame 15 (diastole), para un sujeto control y otro con HAPP.

El proceso de filtrado por corrimiento de media reduce el ruido de moteado como
se observa en las imagenes 6.1 B y D, siendo mas perceptible el efecto al interior
de los ventriculos al encontrar una tonalidad interior mas homogénea. En las
imagenes obtenidas se observa la preservacion de los bordes, caracteristica
favorable del tipo de filtrado y que es necesaria para las otras etapas de
procesamiento.

Imagen Original - Frame 15, corte 14 Imagen Filtrada - Frame 15, corte 14
A
10
20
30
40
50
60
20 40 60 20 40 60
Imagen Original - Frame 15, corte 17 Imagen Filtrada - Frame 15, corte 17
C
10 10
20 20
30 30
o
40 40

50 50

60 60

20 40 60 20 40 60

Figura 6.1 Resultados obtenidos con el proceso de filtrado por CM en un corte bidimensional del
eje corto, para dos estudios diferentes. A laizquierda se observan los cortes sin filtrar y ala
derecha los resultantes del proceso de filtrado. Ay B son imagenes de un sujeto controly Cy
D de un sujeto con HAPP.
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Al etiquetar los voxeles de la imagen filtrada que convergieron a la misma moda,
se obtiene un numero de regiones excesivo, si se tiene en cuenta que las regiones
de interés son solo dos: VI y VD; y sin distincion alguna de los ventriculos en los
sujetos con HAPP. En los volumenes correspondientes a los cortes ilustrados en
la figura 6.1 la cantidad de regiones fue de 2040 para el sujeto control y de 1235
para el sujeto con HAPP (figura 6.2) lo que evidencia la necesidad de realizar un
analisis posterior de regiones.

Regiones Filtrado - Frame 15, corte 14 Regiones Filtrado - Frame 15, corte 17

20 40 60 20 40 60
Figura 6.2 Regiones obtenidas con el proceso de filtrado por CM, en los mismos sujetos
empleados en la Figura 6.1. A. Sujeto control con 2040 regiones y B. Sujeto con HAPP con
1235 regiones.

El mapa tridimensional de bordes de los volumenes preprocesados, con mejor
desempeno, se obtuvo con un filtrado espacial de Canny, utilizando una ventana
cubica de 3x3x3 y una varianza de ¢% = 0.2. A un tamario de ventana mayor el
mapa de bordes no logra distinguir los bordes de los ventriculos, dadas las
dimensiones de la regién ventricular y con una varianza mayor (con incrementos
de 0.1) no se logra obtener bordes continuos en la mayoria de los casos.

El mapa de confianza 3D se calculé utilizando un factor de mezcla g = 0.8, dado
que con valores menores (0.1 a 0.7 con incrementos de 0.1) habia menos
distincién de las regiones ventriculares. Como se observa en la figura 6.3, los
niveles de confianza se encuentran entre cero y uno, donde un valor cercano a
cero indica la ausencia de algun borde y un valor cercano a uno la presencia de un
borde fuerte en la region. En las imagenes de sujetos control al tenerse
volumenes ventriculares mas parecidos se observa niveles de radiacion del mismo
rango en las dos cavidades y una clara diferenciacion entre éstas y el fondo, lo
que contribuye a que el mapa de confianza tenga bordes bien definidos (figura 6.3
A); caso contrario ocurre en las imagenes de los sujetos con HAPP donde al
tenerse el VI de menor tamario los niveles de radiacidn son menores y por tanto la
distincién de sus bordes es menos clara, lo cual también se refleja en el mapa de
confianza obtenido (figura 6.3 B).
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Las imagenes con mayor ruido de fondo presentan un mapa de confianza 3D,
donde se observan los bordes de la regidn de fondo, los cuales pueden incluso
conservarse en regiones muy cercanas a los ventriculos, como se observa en la
figura 6.3 B, donde no hay una distincidn clara de cuales son los bordes del VI, ya
que esta marcado el borde de la region de fondo.

La fortaleza o debilidad de un borde en las cavidades cardiacas es el factor mas
importante en alguna de las etapas posteriores, como en el analisis de regiones
adyacentes donde las regiones con fronteras débiles son fusionadas.

Mapa Confianza - Frame 15, corte 14 Mapa Confianza - Frame 15, corte 17

0.6

0.4

20 40 60 20 40 60

Figura 6.3 Mapa de confianza de los mismos sujetos empleados en la Figura 6.1. A. Sujeto
control y B. Sujeto con HAPP

Al aplicar el procedimiento de cerradura transitiva se empled un radio de
intensidad de 20, para fusionar las regiones con modas dentro de este radio,
teniendo en cuenta adicionalmente que la confianza del borde que separa las
regiones fuese menor al umbral de 0.55, con el cual se logré la segmentacion del
VD y VI en regiones diferentes con segmentacién aceptable y bordes no muy
gruesos (el umbral se varié de 0.4 a 0.9 con incrementos de 0.05). En la figura 6.4
se observa que la cantidad de regiones resultantes al aplicar este proceso es
menor en los dos casos, obteniéndose 1490 regiones para el sujeto control y 959
para el sujeto con HAPP; adicionalmente ya se logra asociar ciertas regiones a los
ventriculos.

Finalmente, el procedimiento de podado se utiliza para fusionar regiones con un
numero de voxeles menor a 10, con lo cual se disminuye nuevamente la cantidad
de regiones y se obtienen 334 para el sujeto control y 201 para el sujeto con
HAPP. La figura 6.5 muestra las regiones etiquetadas al final de todo el
procedimiento de presegmentacion por corrimiento de media, donde se observan
regiones de mayor tamafio y que ya tienen una segmentacion ventricular
aceptable para los sujetos control.
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Regiones Cerradura - Frame 15, corte 14  Regiones Cerradura - Frame 15, corte 17

20 40 60 20 40 60
Figura 6.4 Regiones obtenidas con el proceso de Cerradura Transitiva, en los mismos

sujetos empleados en la Figura 6.1. A. Sujeto control con 1490 regiones y B. Sujeto con
HAPP con 959 regiones.

Regiones Podado - Frame 15, corte 14 Regiones Podado - Frame 15, corte 17
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Figura 6.5 Regiones obtenidas con el proceso de Podado, en los mismos sujetos
empleados en la Figura 6.1. A. Sujeto control con 334 regiones y B. Sujeto con HAPP con
201 regiones.

Todos los parametros empleados en la presegmentacion por corrimiento de media
son fijos y fueron determinados para trabajar tanto en las imagenes de sujetos
control como de sujetos con HAPP, lo que hace al proceso independiente de
quien lo ejecute hasta este punto.

La etapa siguiente parte de la visualizacién simultanea de la imagen filtrada y de la
imagen presegmentada anteriormente, donde la persona que ejecuta el algoritmo
debe seleccionar un voxel que se encuentre al interior del VD y otro del VI, los
cuales son asignados como raiz para el proceso de segmentacion final por
crecimiento de regiones; y el umbral 6§ que puede variar entre 0.8 a 0.98
dependiendo principalmente de que tan marcados se encuentren los bordes de los
ventriculos respecto a la regidn auricular. Por ejemplo, si se establece un valor de
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8 = 0.8 donde no hay diferencia de intensidad fuerte, la region que se segmente
para el ventriculo va a adicionar la region auricular y conllevar a una
sobresegmentacion, igualmente en caso contrario, si el valor de § es alto se puede
subestimar las regiones al no incluirse gran parte de las paredes ventriculares. En
la mayoria de imagenes tanto de sujetos control como de sujetos con HAPP un
valor de § = 0.9 realiza una segmentacion adecuada, como se observan en la
figura 6.6 los cortes segmentados en los dos casos con este umbral y en la figura
6.7 los volumenes ventriculares obtenidos.

Segmentacion VD - Frame 15, corte 14 ~ Segmentacién VI - Frame 15, corte 14
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Segmentacion VD - Frame 15, corte 17
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Segmentacion VI - Frame 15, corte 17
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Figura 6.6 Resultado de segmentacion con crecimiento de regiones 3D en un corte
bidimensional del eje corto, para dos estudios diferentes. A laizquierda se observala
segmentacion de los VD y ala derecha laresultante paralos VI. Ay B son imagenes del sujeto
controly Cy D del sujeto con HAPP.
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A Yolurnenes segmentados Diastole B Yolurmenes segrmentados Diastole
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Figura 6.7 Volumenes ventriculares obtenidos en el frame de diastole, con el procedimiento
de segmentacion implementado. A. Sujeto control y B. Sujeto con HAPP.

En la segmentacion de todo el ciclo cardiaco por el método de interseccion de
frames se determina el volumen de sistole como el frame en el que se encuentra
la menor cantidad de voxeles segmentados. En la figura 6.8 se observan los
volumenes ventriculares obtenidos en el frame de sistole para los dos sujetos.

A Yolumenes segmentados Sistole por Interseccion B “olumenes segmentados Sistole por Interseccion
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Figura 6.8 Volumenes ventriculares obtenidos en el frame de sistole, con el procedimiento
de segmentacién por interseccién de frames. A. Sujeto control y B. Sujeto con HAPP.
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El volumen segmentado tanto para el frame de diastole como para el de sistole
puede ser convertido a mililitros (ml) al conocer la cantidad de voxeles contenida
en cada ventriculo junto con las dimensiones de cada voxel (6.432mm por cada
lado que equivalen a 265.8mm?®). Esta conversién permite evaluar el volumen
segmentado respecto al volumen ventricular calculado por el software QBS y
reportado en ml. Se realizo el test de normalidad de Shapiro-Wilk a cada conjunto
de datos, encontrandose que efectivamente todos tienen distribucién normal
(significancia>0.05), lo que permitié calcular el coeficiente de correlacion de
Pearson entre los resultados de los dos métodos. Los resultados obtenidos se
presentan en la tabla 6.3. En las figuras 6.9 y 6.10 se observan las regresiones
lineales de los diferentes volumenes segmentados contra los reportados por el
software QBS para las dos poblaciones.

Los coeficientes de correlacion de Pearson indican una relacion positiva en todos
los casos, sin embargo sélo para los sujetos normales los cuatro volumenes
evaluados presentan una correlacion significativa (p<0.05). De los volumenes
segmentados en los sujetos con HAPP solo se tiene una correlacion significativa
en los del VD.

Al comparar los volumenes ventriculares empleando el analisis de Bland-Altman
[36], se observa que los volumenes segmentados en las dos poblaciones, siempre
son menores a los reportados por el QBS. La diferencia media minima entre los
volumenes diastolicos es de 50.4ml y la maxima de 100.2ml; en volumenes
sistolicos la minima es de 4.6ml y la maxima de 37.3ml. Las diferencias medias
de los volumenes ventriculares diastolicos y sistélicos, de las dos poblaciones de
estudio, son similares con excepcion de los volumenes del VD de los sujetos con
HAPP donde las diferencias medias son maximas.

Correlaciones
- Significancia
Coeficiente P)
Sujetos Control

VI Diastole 0.525 0.037
VI Sistole 0.568 0.022
VD Diastole 0.732 0.001
VD Sistole 0.756 0.001

Sujetos con HAPP
VI Diastole 0.484 0.110
VI Sistole 0.230 0.472
VD Diastole 0.586 0.045
VD Sistole 0.589 0.044

Tabla 6.3 Correlacion de los volumenes segmentados con los reportados por el software
QBS.
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Figura 6.9 Regresion lineal de volimenes ventriculares de sujetos normales, segmentados

con la metodologia implementada Vs Voliumenes calculados por el software QBS.
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Figura 6.10 Regresion lineal de voliumenes ventriculares de sujetos con HAPP,

segmentados con la metodologia implementada Vs Voliumenes calculados por el software
QBS.
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Figura 6.11 Analisis Bland-Altman de voliumenes ventriculares de sujetos control,
segmentados con la metodologia implementada Vs calculados por el software QBS.
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Adicionalmente, se solicitd la evaluacion de la segmentacion lograda en cada
region, a dos meédicos cardidlogos en 14 estudios (8 de sujetos control y 6 de
sujetos con HAPP, que equivalen al 50% de toda nuestra poblacién de estudio),
observando la segmentacion en cada uno de los cortes del eje corto para el
volumen de diastole (cortes como los mostrados en la figura 6.6).

La valoracion realizada por el primer cardidlogo indica que el volumen segmentado
es adecuado para el VD y el VI en el 57% de los casos (8) e infraestimado en el
43% restante (6 casos). El segundo cardidlogo valoré6 como adecuada la
segmentacion del VD en el 100% de los casos y del VI en el 29% (4 casos), e
infraestimada para el Vl en el 71% (10 casos).

Al analizar los datos para determinar si existe diferencia significativa entre la
valoracion de los dos cardidlogos, se empled el test de McNemar (con correccion
de continuidad para aplicarlo sobre muestras pequefias). Las tablas de
contingencia del test de McNemar para las evaluaciones obtenidas por los
cardidlogos se presentan en las tablas 6.4 y 6.5, y al procesarlas se encuentra que
existe diferencia estadisticamente significativa en la valoracién del VD (p<0.05),
mientras que en la valoracion del VI no existe una diferencia significativa (p=0.29).

Evaluacion Cardiélogo 2
Volumen Segmentado - VD
Adecuado Infraestimado | Total
Evaluacion | Adecuado 8 0 8
Cardiologo 1 | |hfraestimado 6 0 6
Total 14 0 14

Tabla 6.4 Tabla de contingencia del test de McNemar, para las evaluaciones del volumen
segmentado para el VD por los dos cardidlogos. Se encuentra que existe diferencia
estadisticamente significativa en la valoracién del VD (p<0.05)

Evaluacion Cardiélogo 2
Volumen Segmentado - VI
Adecuado Infraestimado | Total
Evaluacién Adecuado 2 6 8
Cardiologo 1 | |hfraestimado 2 4 6
Total 4 10 14

Tabla 6.5 Tabla de contingencia del test de McNemar, para las evaluaciones del volumen
segmentado para el VI por los dos cardiélogos. Se encuentra que no existe diferencia
estadisticamente significativa en la valoracién del VI (p=0.29)
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6.3 APLICACION DEL AFED

6.3.1 Imagenes Simuladas VRIE SPECT

Con el fin de facilitar la interpretacion de las eigenimagenes resultantes al
procesar las imagenes VRIE SPECT con el AFED se simularon tres estudios de
este tipo, teniendo en cuenta las dimensiones de las cavidades en los sujetos
control, las intensidades maxima y minima que se encontraban en su interior y
realizando un relleno de los volumenes simulados del centro hacia el exterior con
degradacion de intensidad lineal. En la figura 6.13 se observan tres cortes
consecutivos de los ventriculos sobre el eje corto del volumen simulado.

CORTE 11 CORTE 12 CORTE 13

20 40 A1) 20 40 511 20 40 5]

Figura 6.13 Cortes consecutivos de los ventriculos sobre el eje corto, del volumen simulado
de VRIE SPECT.

Las condiciones de las simulaciones realizadas fueron las siguientes: en la
primera se empleo el mismo tamano y “curva de actividad/tiempo” (curva del factor
de cambio del volumen ventricular Vs frame) para los dos ventriculos (FE del 47%
y contraccion sincronizada), en la segunda se disminuyo el volumen y la FE del VI
(FEVD = 47%, FEVI = 37% y contraccion sincronizada) y en la tercera se mantuvo
el volumen y la FE de la segunda simulacion para los ventriculos y se genero
asincronia interventricular (adelantando el VI).

En la figura 6.14 se observan los volumenes ventriculares segmentados,
empleando la misma metodologia implementada para la segmentacién de los
estudios reales de VRIE SPECT, y en la figura 6.15 se observan las “curvas de
actividad/tiempo” de las tres simulaciones.

En las tres simulaciones la energia capturada por el primer factor es del orden del
82% y el punto 6ptimo entre conservacidn de energia y procesamiento se da
empleando dos factores, con lo cual se conserva mas del 90% de la energia
(94.6%, 94.8% y 92.3%, para las simulaciones 1, 2 y 3, respectivamente). Como
ejemplo de las curvas de conservacion de energia obtenidas, se observa en la
figura 6.16 la correspondiente a la simulacion 3.
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Las tres primeras eigenimagenes obtenidas para las tres simulaciones se
observan en la figura 6.17. En la eigenimagen uno se observan con valores
maximos las regiones ventriculares y auriculares. En la eigenimagen dos se
distingue la asincronia normal de movimiento que existe entre las auriculas y los
ventriculos al encontrar los bordes de los ventriculos con intensidades minimas y
los bordes de las auriculas con intensidades maximas. Finalmente en la
eigenimagen tres encontramos que para las simulaciones 1y 2, (figura 6.17 Ay B)
donde se tiene sincronia interventricular no se observa diferencia alguna en las
intensidades de auriculas y ventriculos, no obstante en la simulacién 3 donde
existe la asincronia interventricular se observa que el VD presenta valores
maximos mientras el VI presenta valores minimos en sus paredes (figura 6.17 C).

Yolumenes segmentados Diastole

“Wolumenes segmentados Sistole por Interseccion

0 % a0 35 I

Wolumenes segmentados Diastole

“olumenes segmentados Sistole por Interseccion

5 0 - g -

Yolumenes segrmentados Diastole

“Wolumenes segmentados Sistole por Interseccion

25

: <
= = 530

a0 a0
Figura 6.14 Volumenes segmentados de las simulaciones. A laizquierda se encuentran los
voliumenes de diastole y a la derecha los de sistole. A. simulacién 1, B. simulacién 2y C.

simulacién 3.
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Figura 6.15 Curva de actividad/tiempo de los ventriculos, de los estudios VRIE SPECT
simulados.
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Figura 6.17 Imagenes de un corte del eje largo horizontal de los volimenes simulados
filtrados, junto con las tres primeras eigenimagenes del mismo corte (eigenimagenes 1,2y 3
de izquierda a derecha). A. simulacién 1, B. simulacion 2y C. simulacion 3.

Al reconstruir el volumen ventricular segmentado y colocar las regiones con
intensidades maximas y minimas de cada eigenimagen en la misma figura,
podemos observar de forma mas clara toda la informacién contenida en las
eigenimagenes. En la figura 6.18 se ilustran los volumenes de las tres primeras
eigenimagenes de las tres simulaciones realizadas.

Igual que en la figura 6.17, en la figura 6.18 se observa que en la eigenimagen uno
se tiene con intensidad maxima el comportamiento ventricular y auricular. En la
eigenimagen dos se tiene con diferentes intensidades el comportamiento auricular
y ventricular, no obstante en la simulacion tres (figura 6.18 C.) se observa que el
VI no presenta la misma intensidad minima que el VD ni la maxima de las
auriculas lo cual puede ser atribuible a que no se encuentra sincronizado con
alguno de estos dos movimientos. En la eigenimagen tres el comportamiento
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observado en las simulaciones 1y 2 no abarca las cavidades completas como en
las otras eigenimagenes, sin embargo en la simulacién 3 se observa que el VI
presenta valores minimos en toda su parte exterior mientras que al interior del VD
se tienen valores maximos.

Wolumen Eigeramagen 1 - PLssredado 1 ‘ol Ergenimagen 2 - Posiralado 1 Weoyman Eiganmagen 3 - Pemmlado 1

Walumen Eigenimagen 1 - PLsimulado 2 ilumen Esganimagen 2 - P gdado 2 Walumen Eigeesmagen 3 - P simulads 2

e §%
"_‘_"'_‘—r\—\_,_._,.
A

“olumen Eigenimagen 1 - F_simulado 3 Weluman Eigenimagen 2 - P simulads 3

Figura 6.18 Volumenes de las regiones ventriculares segmentados, junto con las
intensidades maximas (regiones en amarillo) y minimas (regiones en azul) de las tres
primeras eigenimagenes (eigenimagenes 1, 2y 3 de izquierda a derecha). A. simulacion 1,
B. simulacién 2y C. simulacién 3.

Al examinar la dispersion de los tres primeros factores teniendo en cuenta la
segmentacion de los ventriculos realizada, se encuentra que los factores del VD y
el VI de la simulacion 1 son exactamente iguales (figuras 6.19 A), mientras que los
de la simulacién 2 se encuentran en el mismo cumulo pero no son iguales (figuras
6.19 B). Los Factores de la simulacién 3 muestran una dispersion en dos cumulos
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Figura 6.19 Diagrama de dispersion de los 3 factores mas representativos (F1, F2y F3)
obtenidos de las tres simulaciones (VD en rojo, VI en azul). A. simulacién 1, B.y C.



6.3.2 Imagenes Simuladas VRIE planar

Se trabajé con dos imagenes de VRIE planar simuladas en el trabajo de Jiménez
et al. [1], una de un comportamiento normal (simulacion 4) y otra con asincronia
interventricular (simulacién 5). La segmentacion de las regiones ventriculares se
realizé de forma manual.

La energia capturada por el primer factor en los dos casos es superior al 80%
(83% en la simulacién 4 y 88% en la simulacion 5); sin embargo el punto 6ptimo
entre conservacion de energia y procesamiento se da empleando dos factores,
con lo cual se conserva mas del 90% de la energia (99.6% y 99.5%, para las
simulaciones 4 y 5, respectivamente). Como se observa en la figura 6.20 la curva
de conservacion de energia es similar a las obtenidas en las simulaciones de
estudios VRIE SPECT.
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Figura 6.20 Energia capturada al retener el nUmero de factores con los eigenvalores mas
grandes. Simulacién 4, VRIE planar.

Las tres primeras eigenimagenes obtenidas en estas dos simulaciones se
presentan en la figura 6.21. En la eigenimagen uno se observa con intensidad
maxima las regiones ventriculares y auriculares. En la eigenimagen dos se
distingue la asincronia normal de movimiento que existe entre las auriculas y los
ventriculos al encontrar los ventriculos con intensidades maximas y las auriculas
con intensidades minimas. La eigenimagen tres de la simulacién de contraccion
normal (figura 6.21 A) no presenta los valores maximos o minimos espacialmente
definidos, mientras que en la simulacion de asincronia en la contraccion (figura
6.21 B) se observan los valores maximos y minimos distribuidos en la region
ventricular, con los valores maximos en el VD y los minimos en el VI.

La distribucion de los tres primeros factores teniendo en cuenta la segmentacion
de los ventriculos realizada, muestra que en la contraccién normal los factores del
VD y el VI se encuentran en el mismo espacio, mientras que cuando hay evidencia
de asincronia los factores muestran una distincién en el espacio lo que indica las
diferencias en la contraccion del VI respecto al VD (figura 6.22).
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Figura 6.22 Diagrama de dispersion de los 3 factores mas representativos (F1, F2y F3)
C.y D. simulacion 5.

obtenidos de las dos simulaciones VRIE planar (VD en rojo, VI en azul). A. y B. simulacién 4;



6.3.3 Imagenes VRIE SPECT, poblaciones de sujetos control
y con HAPP

Al analizar las imagenes VRIE SPECT de pacientes control y con HAPP con el
AFED, se encuentra que la energia almacenada por el primer factor para los
sujetos normales es de 9.77x107! + 0.08x1071% y para los sujetos con HAPP es
de 9.82x107 1+ 0.06x1071%, lo cual no representa diferencia entre las dos
poblaciones. Adicionalmente, el punto Optimo entre conservacion de energia y
procesamiento, es de uno para todos los sujetos. Las curvas de conservacion de
energia para las dos poblaciones no muestran diferencias considerables, como se
observa en la figura 6.23.

A Energia capturada Vs el nimero de eigenvectors conservados B Energia capturada Vs el nimero de eigenvectors conservados
T @ L 4 10 —
®ounto Ideal, No. de Eigenvectores: 1

A
| Punto Ideal, No. de Eigenvectores: 1

09+ | " i .
Punto Optimo, No. de Eigenvectores: 1 | Punto Optimo, No. de Eigenwectores: 1

Energia Capturada: 96.632 % 08l ;‘ Energia Capturada: 98.0587 %
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Figura 6.23 Energia capturada al retener el nimero de factores con los eigenvalores mas
grandes. A. Sujeto control y B. sujeto con HAPP.

Las eigenimagenes obtenidas en sujetos control y con HAPP (figura 6.24), viendo
un corte del eje largo horizontal donde las dos regiones ventriculares se vean con
mayor tamafo, muestran valores maximos para la region ventricular y auricular en
la eigenimagen uno. En la eigenimagen dos se observa con valores minimos los
bordes exteriores del VI y la parte superior del VD, y con valores maximos la
region auricular. En la eigenimagen tres para los sujetos control no se observa
una concentracién de intensidades maximas o minimas espacialmente definidas,
contrario a lo que se observa en el caso de los sujetos con HAPP donde todos
presentan distribuciones inversas en las paredes septales de los ventriculos (en
siete casos se presenta intensidad maxima en la pared septal del VD e intensidad
minima en la pared septal del VI y en los cinco casos restantes se tienen las
intensidades de forma contraria).

Al reconstruir el volumen ventricular segmentado y colocar las regiones con
intensidades maximas y minimas de cada eigenimagen en el mismo volumen
(figura 6.25), podemos observar de forma mas clara toda la informacion contenida
en cada factor. En la eigenimagen uno de las dos poblaciones de estudio, se
observa con intensidad maxima las regiones ventriculares y auriculares, al igual
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gue en las eigenimagen uno de las simulaciones realizadas. La eigenimagen dos
en las dos poblaciones de estudio, presenta con valor minimo las paredes del VI,
envolviendo toda la segmentacion que se habia realizado de éste y una parte de la
pared exterior del VD, adicionalmente siempre se encuentran regiones con
intensidad maxima en la eigenimagen, pero no siempre cubren una region
determinada. En la eigenimagen tres de los sujetos control los valores maximos y
minimos no estan espacialmente definidos, sin embargo en los sujetos con HAPP
se encuentra que el comportamiento de éstos, observado en la figura 6.24 B,
efectivamente cubre toda la pared septal de los dos ventriculos, aunque también
se presentan marcadas otras regiones que no estan espacialmente definidas.

Im. filtrada y seccion segmentada - HLA, corte 34 Eigenimagen 1 - HLA, corte 34 Eigenimagen 2 - HLA, corte 34 Eigenimagen 3 - HLA, corte 34

20 i 20 4"
1

1

|

-10 0 10 20 -10 0 10 20

a
[
: : \

60
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Figura 6.24 Imagenes de un corte del eje largo horizontal de los volumenes filtrados, junto
con las tres primeras eigenimagenes del mismo corte (eigenimagenes 1, 2y 3 de izquierda a
derecha). A. sujeto controly B. sujeto con HAPP.

Al examinar la dispersion de los tres primeros factores teniendo en cuenta la
segmentacion de los ventriculos realizada, se encuentra que los factores de los
sujetos control se encuentran bastante mezclados (figura 6.26), mientras que en
los sujetos con HAPP la dispersién tiende a separarse en dos cumulos diferentes
(figura 6.27 C y D); sin embargo, se puede observar que esta separacion no es tan
evidente como en el caso de los factores de la imagen VRIE SPECT simulada con
asincronia interventricular. Asi mismo se observa que los factores de los sujetos
con HAPP que corresponden al VI presentan menos dispersion que los de los
sujetos control (posiblemente debido al menor tamano) y que los factores del VI de
las dos poblaciones se encuentran en cumulos mas diferenciados.
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Figura 6.25 Volumenes de las regiones ventriculares segmentados, junto con las
intensidades maximas (regiones en amarillo) y minimas (regiones en azul) de las tres
primeras eigenimagenes (eigenimagenes 1, 2y 3 de izquierda a derecha). A. sujeto control
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Figura 6.26 Diagramas de dispersion de los 3 factores mas representativos (F1, F2y F3)
obtenidos para un sujeto control con VRIE SPECT (VD en rojo, VI en azul).

54



Dispersion de factores, correspondientes a VD y VI, Paciente HAPP 02 Dispersion de factores, correspondientes a VD y VI, Paciente HAPP 02
15

B + VD
- . * VI
10 S
MRS .
3

F2

14 20
F1 F1

Dispersion de factores, correspondientes a VD y VI, Paciente HAPP 02 Dispersion de factores, correspondientes a VD y VI, Paciente HAPP 02

5 5
d * VD ’ + VD
C 20 . + D 20 M DY
L . PO P

F3
o

F3
o

Figura 6.27 Diagramas de dispersion de los 3 factores mas representativos (F1, F2y F3)
obtenidos para un sujeto con HAPP con VRIE SPECT (VD en rojo, VI en azul).

6.3.4 Imagenes VRIE planares, poblaciones de sujetos
control y con HAPP

Al realizar el AFED en las imagenes de VRIE planares de las dos poblaciones de
estudio, se encuentra que la energia almacenada por el primer factor varia de
0.98% a 0.99%, y que a su vez el punto éptimo entre conservacion de energia y
procesamiento, es de uno para todos los sujetos. Las curvas de conservacion de
energia son similares a las de las imagenes VRIE SPECT (figura 6.23).

Las eigenimagenes obtenidas en sujetos control y con HAPP (figura 6.28),
muestran valores maximos para la region ventricular y auricular en la eigenimagen
uno. Al igual que en las imagenes VRIE planares simuladas, la eigenimagen dos
muestra con valores maximos la regién auricular y con valores minimos las
regiones ventriculares, sin marcarlas por completo en su interior. La eigenimagen
tres en los sujetos control no presenta una concentracion de intensidades
maximas o minimas espacialmente definidas en la mayoria de los casos, que
permita realizar una asociacion a una regién especifica. En los sujetos con HAPP
la eigenimagen tres presenta en todos los casos, distribuciones inversas en las
paredes septales de los ventriculos (en siete casos se presenta intensidad maxima
en la pared septal del VD e intensidad minima en la pared septal del VI y al
contrario en los cinco casos restantes), no obstante el comportamiento de los

55



maximos y minimos no es el mismo obtenido en la eigenimagen tres de los
estudios VRIE SPECT (hay casos con intensidad maxima en el VD de la
eigenimagen tres de VRIE SPECT, que presentan intensidad minima en el AFED
de la VRIE planar, y viceversa).

Eigenimagen 1 Eigenimagen 2 Eigenimagen 3

P. Control

Imagen filtrada y segmentada, Frame 30 60 60 60
60 50 50 50 :
50 40 40 _h.. 40 ."} ]
i rﬁ
40 30 { ' 30 30 L . =
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30 l 20 20 20 i "
20 10 10 10 A
L}
0 0 0
10 I 0 20 40 60 0 20 40 60 0 20 40 60
° H
0 20 40 60
-4 -2 0 2 4 -4 -2 0 2 4 -4 2 0 2 4
Eigenimagen 1 Eigenimagen 2 Eigenimagen 3
P. HAPP
Imagen filtrada y segmentada, Frame 15 60 60 60
60 50 50 50
50 40 40 40
20 30 30 / - 30 w
B 30 20 20 Li 20 1] “ '
o i
20 10 10 10
10 0 0 0

0 20 40 60 0 20 40 60 0 20 40 60
0 - Il ' EFE W E =
0 20 40 60 5 0 5 5 0 5 -5 0 5
Figura 6.28 Iméagenes de VRIE planar filtradas, junto con las tres primeras eigenimagenes
correspondientes (eigenimagen 1, 2y 3 de izquierda a derecha). A. sujeto control y B. sujeto
con HAPP.

La dispersién de los tres primeros factores teniendo en cuenta la segmentacion de
los ventriculos realizada, evidencia que los factores de los sujetos control se
encuentran practicamente en un mismo cumulo (figura 6.29), mientras que en los
sujetos con HAPP la dispersién tiende a separarse en dos cumulos (figura 6.30 C
y D), sin ser tan evidente como en el caso de los factores de la imagen VRIE
planar simulada con asincronia interventricular. La dispersién de los factores del VI
tienen las mismas caracteristicas que se dan con los factores del estudio VRIE
SPECT.
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Figura 6.29 Diagramas de dispersion de los 3 factores mas representativos (F1, F2y F3)
obtenidos para un sujeto control con VRIE planar (VD en rojo, VI en azul).
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Figura 6.30 Diagramas de dispersion de los 3 factores mas representativos (F1, F2y F3)
obtenidos para un sujeto con HAPP con VRIE planar (VD en rojo, VI en azul).
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6.4 MODELO DE LA FUNCION DE DISTRIBUCION DE
PROBABILIDAD DE LOS FACTORES MEDIANTE UNA
MEZCLA DE FUNCIONES GAUSSIANAS

Con el fin de determinar un modelo 6ptimo para la funcién de distribucion de
probabilidad (fdp) de los tres factores mas significativos de cada ventriculo,
obtenidos en los estudios de VRIE SPECT, se calcularon los modelos de fdp para
5 grupos, con 9 sujetos control por grupo que equivalen al 56% de la poblacion
total (5 hombres y 4 mujeres, que equivalen al 56% y 57% de hombres y mujeres,
respectivamente), seleccionados aleatoriamente de un total de 16 sujetos control
(9 hombres y 7 mujeres). Los modelos para cada ventriculo fueron construidos
mediante una mezcla de funciones gaussianas, donde el numero de componentes
de cada modelo es determinado considerando el maximo valor del criterio de
informacion de Bayes (BIC, por sus siglas en ingles) [31,32], el cual indica que
entre mayor sea el BIC existe mayor confianza para la eleccién del numero de
componentes en el modelo.

En las tablas 6.6 y 6.7 se observan las caracteristicas obtenidas para cada modelo
del VI y del VD, respectivamente. El Loglikelihood es igual al negativo del
logaritmo del valor de verosimilitud. La forma emplea tres letras para codificar las
caracteristicas geométricas de las gaussianas empleadas: volumen, forma y
orientaciéon. E significa igual y V significa variable entre gaussianas empleadas; |
se refiere a la matriz identidad especificando forma y orientacién (es un caso
especial de igualdad) [32].

CARACTERISTICAS DE LOS MODELOS PARA EL VI

Modelo BIC Loglikelihood | Forma No. Componentes
1 -29034.9 -14454.0 VEV 2
2 -27954.8 -13899.2 VEI 4
3 -26057.5 -12907.0 VEV 4
4 -27763.5 -13781.3 VI 4
5 -28586.6 -14192.5 VI 4

Tabla 6.6 Caracteristicas de los modelos que describen el patrén de contraccion del VI por
cada grupo, empleando los factores de VRIE SPECT.

CARACTERISTICAS DE LOS MODELOS PARA EL VD

Modelo BIC Loglikelihood | Forma No. Componentes
1 -55851.4 -27840.6 VEI 4
2 -49034.8 -24369.7 EEE 8
3 -51408.6 -25579.9 VEI 6
4 -51401.6 -25508.5 EVI 8
5 -50783.4 -25259.4 VEV 4

Tabla 6.7 Caracteristicas de los modelos que describen el patrén de contraccion del VD por
cada grupo, empleando los factores de VRIE SPECT.
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El mayor BIC y Loglikelihood se presenta en el modelo 3 de los grupos del VI y en
el modelo 2 de los grupos del VD. Con el fin de determinar cual de los dos
modelos de fdp se debe emplear en la evaluacién del comportamiento de los dos
ventriculos en un solo grupo, se construyeron los modelos de fdp 2 y 3 para los
estudios de VRIE planares. En las tablas 6.8 y 6.9 se observan las caracteristicas
obtenidas para cada modelo del VI y del VD, respectivamente, en los estudios

VRIE planares.

CARACTERISTICAS DE LOS MODELOS PARA EL VI

Modelo BIC Loglikelihood | Forma No. Componentes
2 -11523.9 -5606.56 EEV 6
3 -10782.1 -5247.85 VEV S

Tabla 6.8 Caracteristicas de los modelos que describen el patréon de contraccidn del VI por

cada grupo, empleando los factores de VRIE planar.

CARACTERISTICAS DE LOS MODELOS PARA EL VD

Modelo BIC Loglikelihood | Forma No. Componentes
2 -18907.4 -9317.78 EVI 6
3 -17862.2 -8803.78 VVI 5

Tabla 6.9 Caracteristicas de los modelos que describen el patrén de contraccién del VD por
cada grupo, empleando los factores de VRIE planar.

Los mayores BIC en los grupos construidos con los tres principales factores de
VRIE planar, se dan en el modelo 3 para VD y VI, junto con los valores maximos
de verosimilitud (Loglikelihood), por tanto este es el grupo que tiene mayor
probabilidad de que los datos sean explicados por el modelo, ya que a la vez es el
que mejor describe la fdp de los grupos de sujetos control. En consecuencia el
modelo tres fue seleccionado para los dos tipos de estudios VRIE planar y VRIE
SPECT.

6.4.1 Modelo de fdp para el VI - VRIE SPECT

Los parametros de peso (r) y promedio (1) que describen el modelo para el VI, se
muestran en la tabla 6.10.

Funcion | Peso (m) Promedio (u)
N1 0.2257 {8.2493 -4.1776 -5.3202}
N2 0.1699 {10.2956 -7.9103 0.2605}
N3 0.3314 {7.3184 -8.2924 3.7238}
N4 0.2730 {8.7692 -1.4851 1.4126}

Tabla 6.10 Parametros de peso y promedio para el modelo 3 del VI que describe la fdp de
los 3 factores mas significativos de una poblacion de sujetos control, empleando los
factores de VRIE SPECT.
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Las matrices de covarianza

() para cada funcion gaussiana estan definidas

como:
132008 -8.8172  1.8256
Y= <-8.8172 99194  6.4538
1.8256  6.4538  35.9659
24551  -2.7263  -3.4204
Yuz = < -2.7263 238757 -3.4615
34204 -34615 43.4935
2.8652 -4.6510  0.3120
Yhs= < -46510 13.7002 -0.2426
0.3120  -0.2426  28.7081
11900 -1.8640  1.1341
Yue= <-1.8640 86100  0.0831
11341  0.0831 16.7745

La figura 6.31 muestra las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo, sobrepuestas a los 3 factores mas significativos que
describen la poblacion de sujetos control. En dichas curvas de nivel se puede
observar, mediante la codificaciéon en color, la correspondencia que hace cada
funcion gaussiana sobre los factores.

Modelo 3 - VI - Mixto- F1 Vs F2

Maodelo 3 - VI - Mixte- F1 Vs F3 Modelo 3 - VI - Mixto-F2 Vs F3

F11 F11 F12

Figura 6.31 En negro se ilustran las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo del VI, sobrepuestas a los 3 factores mas representativos que
describen ala poblacién de sujetos control. Los colores indican la correspondencia de la
informacion hecha por cada funcién.

En la tabla 6.11 se reporta el valor de verosimilitud de los 3 factores mas
representativos para las poblaciones de estudio, dado el conjunto de parametros
que describen el modelo de contraccion normal del VI.
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En los datos obtenidos se observan diferencias estadisticamente significativas
(p=<0.05) entre los pacientes control y los que padecen de HAPP. La comparacién
fue realizada mediante la prueba t-student para muestras independientes, con
distribucion normal.

indice de Verosimilitud - VI
, Sujetos con
Sujetos Control JHAPP
N 7 12
Media 1.1815 2.0826
Desv. Estandar 0.2144 0.7300
Test Independencia - T p =0.006

Tabla 6.11 indices de verosimilitud del VI, de los sujetos Control y con HAPP, en estudios
de VRIE SPECT. Existe diferencia estadisticamente significativa entre las dos poblaciones
(p=0.006).

Una diferencia estadisticamente significativa entre el valor de verosimilitud de los
sujetos control (no empleados en la construccion del modelo) y los sujetos con
HAPP, indica que es menor la probabilidad de que los datos de los sujetos con
HAPP sean explicados por el modelo de contraccion normal, e indica por tanto que
los sujetos evaluados presentan anormalidad en el patron de contraccion del VI.

En la figura 6.32 se encuentra representada la distribucion de los indices de
verosimilitud para las dos poblaciones, con el rango intercuartil y la mediana.

SPECT MODLEO 3 - VI

30

235

20

LKk

1.0

WI_MORMALES WI_HAPP

Figura 6.32 Distribucion de los indices de verosimilitud del VI, en azul se encuentra el rango
intercuartil de los sujetos control y en rojo el de los sujetos con HAPP.
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6.4.2 Modelo de fdp para el VD — VRIE SPECT

Los parametros del peso () y promedio (u) que describen el modelo para el VD,

se muestran en la tabla 6.12.

Funcion | Peso (m) Promedio (u)
N1 0.2776 {8.1900 -5.2149 -2.1713}
N2 0.2661 {9.3731 2.6376 -2.0178}
N3 0.1480 {8.5943 4.4474 2.5613}
N4 0.0796 {11.1181 6.7102 5.6287}
N5 0.1920 {7.4335 -1.7785 -0.8607}
N6 0.0366 {11.7633 7.6925 -8.2781}

Tabla 6.12 Parametros de peso y promedio para el modelo 3 del VD que describe la fdp de
los 3 factores mas significativos de una poblacion de sujetos control, empleando los

factores de VRIE SPECT.

Las matrices de covarianza (3) para cada funcién gaussiana fueron definidas

como:

2.8119
0.0000
0.0000

0.7892
0.0000
0.0000

0.7659
0.0000
0.0000

{
{
{ 1.6470
{

N = {

YNz =
2Nz =

0.0000
0.0000

0.9371
0.0000
0.0000

1.6275
0.0000
0.0000

Yna =

Yns =

YNe = {

0.0000
35.7722
0.0000

0.0000
10.0399
0.0000

0.0000
9.7436
0.0000

0.0000
20.9531
0.0000

0.0000
11.9216
0.0000

0.0000
20.7045
0.0000

0.0000
0.0000
79.9583

0.0000
0.0000
22.4413

0.0000
0.0000
21.7791

0.0000
0.0000
46.8345

0.0000
0.0000
26.6473

0.0000
0.0000

46.2788

La figura 6.33 muestra las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo del VD, sobrepuestas a los 3 factores mas significativos que
describen la poblacion de sujetos control.

En la tabla 6.13 se reporta el valor de verosimilitud de los 3 factores mas
representativos para las poblaciones de estudio, dado el conjunto de parametros
que describen el modelo de contraccion normal del VD. En los datos obtenidos
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se observan que no existe una diferencia estadisticamente significativa (p=0.05)
en el patron de contraccion del VD, entre los pacientes control y los que padecen
de HAPP. Adicionalmente en la figura 6.34 se encuentra representada la
distribucion de los indices de verosimilitud del VD para las dos poblaciones, con el
rango intercuartil y la mediana.

Modelo 3 - VD - Mixto- F1 Vs F2 Modelo 3 - VD - Mixto- F1 Vs F3 Modelo 3 - VD - Mixto- F2 Vs F3

F11 F11 Fi12

Figura 6.33 En negro se ilustran las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo para el VD, sobrepuestas a los 3 factores mas representativos que
describen ala poblacién de sujetos control. Los colores indican la correspondencia de la
informacion hecha por cada funcién.

indice de Verosimilitud - VD

Sujetos Control Sulﬁt:;;on
N 7 12
Media 0.9408 0.9775
Desv. Estandar 0.0970 0.1547
Test Independencia - T p = 0.581

Tabla 6.13 indices de verosimilitud del VD, de los sujetos Control y con HAPP, en estudios
de VRIE SPECT. No se encuentra diferencia estadisticamente significativa entre las dos
poblaciones (p=0.581).
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Figura 6.34 Distribucion de los indices de verosimilitud del VD, en azul se encuentra el
rango intercuartil de los sujetos control y en rojo el de los sujetos con HAPP.

6.4.3 Modelo de fdp para el VI — VRIE planar

Los parametros del peso () y promedio (u) que describen el modelo para el VI, se
muestran en la tabla 6.14.

Funcién Peso (m) Promedio (u)
N1 0.0853 {1.9705 -1.9737 3.1339}
N2 0.4737 {1.7326 -2.6120 0.2121}
N3 01771 {1.0569 -3.7079 0.7316}
N4 0.1284 {0.8347 -4.8884 -2.1629}
N5 0.1355 {2.7158 -2.9064 -1.0122}

Tabla 6.14 Parametros de peso y promedio para el modelo 3 del VI que describe la fdp de
los 3 factores mas significativos de una poblacion de sujetos control, empleando los
factores de VRIE planar.

Las matrices de covarianza (}) para cada funcién gaussiana fueron definidas

0.1288 0.5279 0.3866
0.1295 0.3866 1.7618

como:
0.2069 0.2569 0.0098
Yy = < 0.2569 2.1958 -1.6615
0.0098 -1.6615 3.2734
0.5910 0.4972 0.1153
Yha= < 04972 0.7452 0.1358
0.1153 0.1358 4.9979
0.6740 0.4143 0.2713
Yus= < 0.4143 0.5147 0.7182
0.2713 0.7182 3.4960

0.0982 -0.1288 -0.1295
YNa =
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0.1774 -0.1388 -0.0477
YNs = -0.1388 1.1134 0.2983
-0.0477 0.2983 4.7465

La figura 6.35 muestra las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo del VI, sobrepuestas a los 3 factores mas significativos que
describen la poblacion de sujetos control. En la tabla 6.15 se reporta el valor de
verosimilitud de los 3 factores mas representativos para las poblaciones de
estudio, dado el conjunto de parametros que describen el modelo de contraccion
normal del VI. En los datos obtenidos se observan que existe diferencia
estadisticamente significativa (p<0.05) en el patrén de contraccion del VI, entre los
pacientes control y los que padecen de HAPP, lo que indica que es menor la
probabilidad de que los datos de los sujetos con HAPP sean explicados por el
modelo de contraccion normal, e indica por tanto que los sujetos evaluados
presentan anormalidad en el patron de contraccion del VI. En la figura 6.36 se
encuentra representada la distribucion de los indices de verosimilitud del VI para
las dos poblaciones, con el rango intercuartil y la mediana.

Modelo 3 VRIE PLANAR -VI - F1Vs F2 Madelo 3 VRIE PLANAR - VI - F1 Vs F3 Modelo 3 VRIE PLANAR - VI - F2 Vs F3

F12

T T T T T T T T T T T T T T
os 10 15 20 25 30 35 0s 10 15 20 25 30 345 -8 -B -4 -2 o 2

F11 F11 F12
Figura 6.35 En negro se ilustran las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo para el VI, sobrepuestas a los 3 factores mas representativos que
describen ala poblacién de sujetos control. Los colores indican la correspondencia de la
informacion hecha por cada funcién.

indice de Verosimilitud - VI
Sujetos Control Su]ﬁfsgon
N 7 12
Media 1.5357 1.9468
Desv. Estandar 0.1660 0.5049
Test Independencia - T p =0.021

Tabla 6.15 Indices de verosimilitud del VI, de los sujetos Control y con HAPP, en estudios
de VRIE planar. Se encuentra que existe diferencia estadisticamente significativa entre las
dos poblaciones (p=0.021).

65



VRIE PLANAR MODELO 3 - VI

24

224

204

Lk

16«
144

o

WI_MORMALES

WI_HAPP

Figura 6.36 Distribucién de los indices de verosimilitud del VI, en azul se encuentra el rango
intercuartil de los sujetos control y en rojo el de los sujetos con HAPP.

6.4.4 Modelo de fdp para el VD — VRIE planar

Los parametros del peso () y promedio (u) que describen el modelo para el VD,
se muestran en la tabla 6.16.

Funcién Peso (m) Promedio (u)
N1 0.1385 {2.9110 0.4139 -0.3582}
N2 0.3135 {2.4239 -0.8762 0.2573}
N3 0.1726 {1.0833 -2.5344 0.8828}
N4 0.1300 {1.4190 0.6547 2.3133}
N5 0.2454 {1.6898 -1.6678 -0.4662}

Tabla 6.16 Parametros de peso y promedio para el modelo 3 del VD que describe la fdp de
los 3 factores mas significativos de una poblacion de sujetos control, empleando los

factores de VRIE planar.

Las matrices de covarianza (}) para cada funcién gaussiana fueron definidas

como:

0.0962
YNt 0.0000

0.0000

0.1986
0.0000
0.0000

0.0667
0.0000

ZNZ

XNz =
0.0000

0.2038
0.0000
0.0000

YN =

0.0000
0.4818
0.0000

0.0000
1.6782
0.0000

0.0000
0.9417
0.0000

0.0000
3.3375
0.0000
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0.0000
0.0000
6.7528
0.0000

0.0000
2.9050

0.0000
0.0000
1.3474

0.0000
0.0000
2.2765



0.0645 0.0000 0.0000
Vs = 0.0000 1.4366 0.0000
0.0000 0.0000 6.7470

La figura 6.37 muestra las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo del VD, sobrepuestas a los 3 factores mas significativos que
describen la poblacion de sujetos control. En la tabla 6.17 se reporta el valor de
verosimilitud de los 3 factores mas representativos para las poblaciones de
estudio, dado el conjunto de parametros que describen el modelo de contraccion
normal del VD. En los datos obtenidos se observan que no existe una diferencia
estadisticamente significativa (p=0.05) en el patrén de contraccién del VD, entre
los pacientes control y los que padecen de HAPP. Los datos del VD de los sujetos
con HAPP pueden ser explicados por el modelo de contraccion normal del mismo.
Adicionalmente en la figura 6.38 se encuentra representada la distribucion de los
indices de verosimilitud del VD para las dos poblaciones, con el rango intercuartil y
la mediana.

Modelo 3 VRIE PLANAR - VD - F1 Vs F2 Modelo 3 VRIE PLANAR - VD - F1 Vs F3 Modelo 3 VRIE PLANAR - VD - F2 Vs F3

F11 F11 F12

Figura 6.37 En negro se ilustran las curvas de nivel de las funciones gaussianas que
describen el modelo para el VD, sobrepuestas a los 3 factores mas representativos que
describen ala poblacién de sujetos control. Los colores indican la correspondencia de la
informacion hecha por cada funcién.

indice de Verosimilitud - VD
Sujetos Control Su]ﬁt:;;m
N 7 12
Media 1.1429 1.1853
Desv. Estandar 0.1768 0.1839
Test Independencia - T p =0.629

Tabla 6.17 indices de verosimilitud del VD, de los sujetos Control y con HAPP, en estudios
de VRIE planar. Se encuentra que no existe diferencia estadisticamente significativa entre
las dos poblaciones (p=0.629).
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Figura 6.38 Distribucion de los indices de verosimilitud del VD, en azul se encuentra el
rango intercuartil de los sujetos control y en rojo el de los sujetos con HAPP.
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7. DISCUSION

La metodologia implementada para la segmentacion de las imagenes VRIE
SPECT en el frame de diastole, facilita el trabajo con dichas imagenes que son de
una dimensién mayor que las VRIE planares. El proceso consta de una etapa
robusta de presegmentacion con el algoritmo de corrimiento de media, cuyos
parametros no dependen del tipo de sujeto que se procese (normal o con HAPP) y
que es automatico y por ende independiente del usuario. Dentro de este
procedimiento se tiene el filtrado por corrimiento de media, que reduce el ruido de
moteado como se observa en la figura 6.1 B y D, donde las intensidades del
interior de las cavidades ventriculares muestran mayor homogeneidad. Asi
mismo, se observa la preservacion de los bordes, la cual es la mayor ventaja de
este filtrado, lo que permite obtener mejores resultados en las siguientes etapas
de segmentacion. El empleo del mapa tridimensional de bordes, el mapa
tridimensional de confianza, la presegmentacion por corrimiento de media y la
fusién de regiones (etiquetado, cerradura transitiva y podado), permite tener una
segmentacion inicial con distincion de la region ventricular en los sujetos control,
como se ilustra en la figura 6.5 A, sin embargo en los sujetos con HAPP la
distincidn del VI no es clara debido al menor tamafo de esta estructura en los
cardidpatas.

La segmentacion final del frame de diastole lograda al aplicar el crecimiento de
regiones 3D, en la imagen presegmentada por corrimiento de media, requiere de
la seleccion de un véxel raiz al interior de cada ventriculo (que determina la regién
semilla) y el establecimiento del umbral 8, para la fusion final de regiones. Este es
el unico parametro de toda la metodologia implementada que depende del
usuario, y que debe ser calibrado segun la region segmentada que se obtenga,
procurando que el volumen final no sea una infraestimacién del volumen real, o
una sobreestimacion al abarcar la regidn auricular.

La evaluacion realizada del volumen de diastole obtenido al compararlo con el
volumen que calcula el software QBS, muestra que existe una correlacion positiva,
estadisticamente significativa para la segmentacion del VD y el VI en sujetos
control y del VD de los sujetos con HAPP, no obteniéndose el mismo resultado en
la segmentacion del VI de los sujetos con HAPP, posiblemente debido a la
dilatacion de paredes ventriculares que presentan los sujetos con la cardiopatia,
que hace que el VI sea de menor volumen que el de los sujetos control. Los
resultados del analisis Bland-Altman indican que los volumenes diastolicos
segmentados son menores que los reportados con el software QBS (diferencia
media del orden de 50ml, con excepcion de los volumenes del VD de los sujetos
con HAPP donde es de 100ml); no obstante la percepcion que se tiene de la
segmentacion que realiza el software QBS, es que sobreestima las cavidades
ventriculares al realizar la segmentacion por ajuste de elipsoides, con lo cual no
logra seguir el contorno real de la estructura; por lo cual es razonable que exista
una diferencia media de este orden. Dadas estas condiciones resulta de suma
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importancia la valoracion de la segmentacion realizada por los cardidlogos, que
aunque presenta diferencia estadisticamente significativa en la valoracion del VD
(al compararlas con el test de McNemar, p<0.05), encuentra que la segmentacion
del mismo es considerada adecuada en al menos el 57% de los casos estudiados;
para el VI, donde si existe consenso en la valoracién de los especialistas (p=0.29),
se determind que el volumen segmentado se encuentra infraestimado en al menos
el 43% de los casos valorados. Para lograr un mejor acuerdo en la evaluacién de
los cardidlogos seria conveniente contar con la valoracion de mas expertos.

En la segmentacion de todo el ciclo cardiaco es posible evaluar el volumen de
sistole, al compararlo contra el reportado por el software QBS. Los resultados
indican que existe correlacidén positiva y estadisticamente significativa en el VD y
VI de los sujetos control y en el VD de los sujetos con HAPP, lo cual es de
importancia en el estudio de la cardiopatia ya que los pacientes con HAPP
presentan hipertrofia del VD. La segmentacion del VI en el frame de sistole para
los sujetos con HAPP, no se encuentra correlacionada con la del software QBS, lo
cual es atribuible al tamafio menor del VI, en comparacion con los sujetos control.
Los resultados del analisis Bland-Altman indican que los volumenes sistélicos
segmentados son menores que los reportados con el software QBS, sin embargo
la diferencia media es menor en todos los casos que la de los volumenes
diastdlicos (la minima es de 4.6ml y la maxima de 37.3ml).

Una ventaja adicional de la metodologia de segmentacion propuesta es el tiempo
de procesamiento, que dura 30 segundos en promedio, en un computador con
procesador Intel T2300 (1.66GHz), con 2GB de memoria RAM y ejecutandolo en
Matlab 7.6 (R2008a), comparado con el tiempo de la segmentacion completa por
crecimiento de regiones (mas de un minuto).

El analisis realizado considera unicamente la informacién que es representativa de
la dinamica de contraccion ventricular, la cual se encuentra representada en los 3
factores mas significativos extraidos del AFED, con un porcentaje de contribucion
en los estudios VRIE SPECT de 99.37% y 99.42% para las poblaciones Control y
con HAPP, respectivamente; y en los estudios de VRIE planares de 99.67% vy
99.75%, respectivamente. Estos porcentajes de contribucion concuerdan con los
reportados por Jiménez [33] en imagenes de VRIE planares.

De la misma manera, las eigenimagenes obtenidas al procesar las imagenes VRIE
planares concuerdan con las reportadas por Jiménez [33] y son comparables a las
obtenidas con las imagenes VRIE SPECT. En los dos estudios e
independientemente del patron de contraccién, la primera eigenimagen muestra el
comportamiento auricular y ventricular, mientras que la eigenimagen dos muestra
con intensidades minimas y maximas el comportamiento ventricular y el auricular,
respectivamente. La eigenimagen tres presenta diferencia entre los sujetos
control y los sujetos con HAPP en los dos estudios y es dependiente del patron de
contraccién; en la poblaciéon control no se observa ninguna agrupacion de
intensidades que pueda ser atribuible a una region especifica, mientras que en la
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poblacién con HAPP esta imagen refleja asincronias en la contraccion, lo cual es
observable de forma clara en los resultados de las imagenes simuladas (figuras
6.17 Cy 6.18 C de VRIE SPECT,; Yy figura 6.21 B de VRIE planar).

Una diferencia que existe entre las eigenimagenes 2 y 3 resultantes de los dos
tipos de estudios, es que las intensidades maximas de las resultantes de VRIE
planar abarcan toda la regidn ventricular y auricular, mientras que en las
resultantes de VRIE SPECT se marcan solo los bordes de las cavidades. Este
desempenio es atribuible a la diferencia propia de los estudios en la adquisicion de
la imagen, en la VRIE planar la imagen resultante de cada frame contiene la
proyeccion de toda la actividad cardiaca en tan solo dos dimensiones, mientras
que en las VRIE SPECT la actividad esta distribuida en las tres dimensiones. Este
comportamiento resulta mas facilmente perceptible en las imagenes simuladas
(figuras 6.17 C y 6.18 C de VRIE SPECT vy figura 6.21 de VRIE planar)

La eigenimagen tres de los dos tipos de estudio para los sujetos con HAPP
muestra con intensidades maximas y minimas la pared septal del VD y del VI, lo
cual se correlaciona con las caracteristicas clinicas de los pacientes, dado que
todos han sido diagnosticados con movimiento septal paraddjico. Sin embargo la
intensidad maxima no se encuentra siempre en el mismo ventriculo para todos los
sujetos con la cardiopatia, ni entre los dos tipos de estudios, lo cual puede estar
indicando la region que tiene mas fuerza en el movimiento o que inicia un poco
antes, sin embargo este comportamiento de las intensidades maximas y minimas
es algo que se debe continuar estudiando conforme se adquieran mas estudios de
sujetos con HAPP.

El anadlisis de los diagramas de dispersion de los tres factores, para los dos
estudios, indica que cuando existe un patron de contraccion anormal la
informacion del tercer factor es necesaria para visualizar la separacion entre las
regiones ventriculares. Los factores de los sujetos control se encuentran en un
mismo cumulo (figuras 6.26 y 6.29), mientras que en los sujetos con HAPP la
dispersion tiende a separarse en dos cumulos diferentes (figura 6.27 y 6.30),
encontrandose a la vez que los factores correspondientes al VI, de las dos
poblaciones, se encuentran en cumulos mas diferenciados. Adicionalmente se
observa el aumento en la cantidad y la dispersién de los puntos del VD de los
sujetos con HAPP, que puede explicarse por la dilatacién ventricular importante e
hipertrofia del VD que caracteriza a la enfermedad. Estos hallazgos enfatizan que
el analisis propuesto ofrece una herramienta alternativa para evaluar la dinamica
de la contraccién ventricular, y que ademas permite una correlacién directa con el
comportamiento fisiologico esperado para una determinada patologia, en
cualquiera de los dos tipos de estudio que se emplee.

La definicion del modelo de fdp de los factores mas representativos de una
poblacidén de sujetos normales, permiti6 comparar los factores de los sujetos con
HAPP, mediante el valor de verosimilitud. Debido a que dicho valor indica la
probabilidad de que las poblaciones de estudio sean explicadas mediante el
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modelo de contraccién normal, los resultados muestran que en los sujetos con
HAPP existe anormalidad en el patron de contraccién del VI, en los dos tipos de
estudios realizados.

Los indices de verosimilitud del VI de los sujetos con HAPP (2.08+0.73 con VRIE
SPECT y 1.95£0.50 con VRIE planar) presentan una alta dispersion que es
explicable por la muestra heterogénea de pacientes evaluados, con diferente
tiempo de evolucion y gravedad.
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8. CONCLUSIONES

La sincronia de contraccion interventricular e intraventricular juega un papel
importante en la funcién del corazén como bomba, ya que el deterioro de la
homogeneidad en la contraccion puede llevar a un mal prondstico en la evolucién
clinica; mientras que una restauracién de la misma ha probado tener beneficios
clinicos en los pacientes con insuficiencia cardiaca [33,35]. No obstante, como lo
comentan Botvinick et al. [5], existe conciencia de la falta de informacion objetiva
y de métodos reproducibles para medir la sincronia mecanica que permitan
optimizar los criterios de inclusion de los pacientes a las terapias de
resincronizacién cardiaca (TRC) o el seguimiento a la evolucién de la asincronia.
Los nuevos métodos Doppler y las imagenes tridimensionales han sido
considerados actualmente prometedores para la obtencién de mejores métodos de
evaluacion de la disincronia [5], por lo cual este trabajo se postula como una
contribucion en esta linea.

Se considera que la metodologia implementada para la segmentacion de las
cavidades ventriculares en volumenes de VRIE SPECT, es adecuada y tiene bajo
costo computacional al ser realizada toda en las tres dimensiones
simultaneamente. La metodologia consisti®é de una etapa robusta de
presegmentacion con el algoritmo de corrimiento de media, combinado con el
crecimiento de regiones lo que permite segmentar cualquier imagen de este tipo
sin importar la cardiopatia que se desee evaluar.

El estudio de los sujetos con HAPP, confirma que los diagramas de dispersién de
los 3 factores mas significativos se pueden emplear como una forma alterna para
identificar la dinamica y homogeneidad en la contraccion ventricular.

La dispersién mayor en los indices de verosimilitud de los sujetos con HAPP en
comparacion con los sujetos control y el conocimiento de que los sujetos
analizados se encontraban con diferente tiempo de padecimiento y diagndstico de
la enfermedad, ayuda a confirmar, que el indice de verosimilitud sirve para el
seguimiento, control y estratificacion del prondstico de sujetos con asincronias
ventriculares o que se encuentren en terapia de resincronizacion cardiaca. No
obstante es necesario continuar validando el indice de verosimilitud con la
evolucion clinica de las asincronias o en TRC.

La segmentacion de los ventriculos en las imagenes VRIE SPECT resulta en
algunos casos una infraestimacion del volumen real, no obstante los resultados
obtenidos son muy satisfactorios, si se tiene en cuenta que las imagenes de VRIE
no estan concebidas para suministrar informacién anatémica y a pesar de ello se
logro correlacionar los resultados de la eigenimagen tres de los sujetos con HAPP,
con la caracteristica clinica de movimiento septal paradodjico. La correlacion de los
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resultados del AFED con las caracteristicas clinicas de los pacientes, sera mas
facil de realizar si se emplean imagenes de TC-SPECT.

Los resultados de la segmentacidn ventricular obtenidos con las imagenes VRIE
SPECT estan limitados por la baja resolucién espacial de las mismas, lo cual
podra ser mejorado si se realiza la adquisicién con una matriz de 128x128 pixeles,
con lo que se obtendra el volumen de los ventriculos con mayor resolucion y por
tanto sera posible lograr una segmentacion mas adecuada para los sujetos que
presenten cavidades de menor tamafo (como es el caso del VI en los sujetos con
HAPP). Asimismo, se recomienda que para la adquisicion de las imagenes se
tenga habilitada la opcion de seguimiento de la frecuencia cardiaca promedio o
paro por cantidad de kilocuentas adquiridas, lo que conllevara a tener el mismo
rango de intensidad en todos los frames para cada estudio y niveles mas
estandarizados entre estudios. Teniendo esta condicion se lograria mayor
automatizacion del algoritmo ya que se podria eliminar el umbral § del crecimiento
de regiones, que es dependiente del usuario en este momento.

Vale la pena recalcar que en los estudios de VRIE el correcto marcado de los
eritrocitos y el respeto de los 30 minutos que deben transcurrir entre la marcacion
y la adquisicion del estudio, son fundamentales para obtener una buena calidad de
imagenes (con elevada relacion sefal-ruido y definicion clara de las estructuras
cardiacas).
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