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| analisis de imagenes cardiovasculares consti-

tuye una herramienta Util para el diagnéstico,

tratamiento y monitoreo de enfermedades car-
diovasculares. Las técnicas de procesamiento de imagenes
permiten la evaluacion cuantitativa no-invasiva de la funcién
cardiaca, proporcionando informacién morfolégica, funcional
y dindmica. Los progresos tecnoldgicos recientes en ultraso-
nido han permitido incrementar la calidad del tratamiento
al paciente, gracias al uso de técnicas modernas de procesa-
miento y analisis de las imagenes. Sin embargo, la adquisicién
de estas imagenes tridimensionales (3D) dindmicas conduce a
la produccién de grandes volimenes de datos para procesar,
a partir de los cuales las estructuras cardiacas deben ser ex-
traidas y analizadas durante el ciclo cardiaco. Herramientas de
extraccion, de visualizacion tridimensional, y de cuantificaciéon
son usadas actualmente dentro de la rutina clinica, pero desa-
fortunadamente necesitan de una interaccién importante con
el médico. Estos elementos justifican el desarrollo de nuevos
algoritmos eficaces y robustos para la extraccion de estruc-
turas y estimacion del movimiento cardiaco a partir de ima-
genes tridimensionales. Como resultado, poner a disposicién
del personal clinico nuevos medios para evaluar de manera
precisa la anatomia y la funcién cardiaca a partir de imagenes
tridimensionales, representa un avance certero dentro de la
investigacion de una descripcion completa del corazén a par-
tir de un “Unico examen. El objetivo de este articulo es mostrar
cuales han sido los avances en imagenologia cardiaca 3D por
ultrasonido y adicionalmente observar qué areas han sido es-
tudiadas bajo esta modalidad imagenoldgica.

Palabras clave: Ultrasonido, adquisicién, visualizacién, pro-
cesamiento, reconstruccion, cardiologfa.
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ardiac images analysis is a useful tool for the

diagnosis, treatment and monitoring of car-

diovascular diseases. Image processing tech-
niques allow cardiac function non-invasive quantitative evalu-
ation, providing morphological, functional and dynamic infor-
mation. The recent technological advances in ultrasound and
the emergent techniques of processing and analysis of the
images, have allowed increasing the patient treatment quality.
However, the acquisition of these dynamic three-dimensional
(3D) images generates large data volumes for processing,
from which, the cardiac structures must be extracted and
analyzed during the entire cardiac cycle. Extraction, 3D visual-
ization, and quantification tools are currently used within the
clinical routine, but unfortunately need significant interaction
with the physician. These elements justify the development
of new efficient and robust algorithms for the cardiac struc-
tures extraction and cardiac motion estimation from three-
dimensional images. As a result, the clinicians are provided
with new means to accurately assess the anatomy and cardiac
function from three-dimensional images, which represents a
breakthrough within the investigation of a complete descrip-
tion of the heart from a single examination. The objective of
this article is to show the advances in 3D cardiac ultrasound
imaging and to further observe which areas have been stud-
ied under this imaging modality.

Keywords: Ultrasound, acquisition, visualization, processing,
reconstruction, cardiology.
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n las ultimas tres décadas, la construccion y visua-
lizacién de imagenes tridimensionales a partir de
datos de ultrasonido ha constituido un tépico de
interés para un gran grupo de investigadores inspirados, basica-
mente, en que el ultrasonido (US) 3D permite visualizar planos
de la imagen los cuales no son accesibles en ultrasonido 2D'.

Las imagenes de ultrasonido son esencialmente una medida
de la respuesta acUstica de un impulso a una particular fre-
cuencia. Para altas frecuencias alrededor de 15 MHz, se ob-
tiene muy buena resolucién, pero la exploracion es de pocos
centimetros de profundidad mientras que para bajas frecuen-
cias, alrededor de 3 MHz, generan imagenes de muy pobre
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resolucién permitiendo explorar tejidos a profundidades de 25
c¢m o mas. Cada imagen de ultrasonido esta compuesta de un
conjunto de franjas adquiridas secuencialmente en tiempo y
espacio. Cada franja representa la amplitud de la respuesta
de un impulso de ultrasonido en el lugar y en la direccion que
es generado (se asume el sonido de velocidad constante para
relacionar esta respuesta con la profundidad dentro del pa-
ciente). Puesto que la magnitud decae exponencialmente con
la profundidad, un operador logaritmico con un factor de peso
asociado, debe ser aplicado a la franja antes de ser cuantifica-
da y representada como una imagen en escala de grises. La
imagen asf generada corresponde a un B-scan, la cual consti-
tuye una de las distintas imagenes producidas utilizando ultra-
sonido. Los tipos dependen de la forma como es desplegada la
respuesta al impulso acustico, de alli que existen modo ‘A’, ‘B’,
‘C'y'M'. La Figura 1 esquematiza el proceso de generacion de
una imagen de ultrasonido, una descripcién mas detallada del
proceso puede ser observada en Kremkau?

Figura 1. Generacion de una imagen de ultrasonido
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El proceso de adquisicion de imdagenes por ultrasonido 2D
asume que los pulsos de ultrasonido barren el tejido a lo largo
de una linea recta y que la velocidad del sonido es constan-
te, lo cual no es del todo cierto, debido a que la interaccion
del ultrasonido con el tejido vivo genera efectos anisotrdpicos
y no lineales tales como: absorcion, difraccion, refraccion y
reflexion, alterando adicionalmente la velocidad de propaga-
cion de la onda acustica?. Parametros tales como: atenuacion
del tejido, frecuencia, longitud del pulso, resolucién, ancho de
banda, amplitud del pulso, forma de los pulsos transmitidos y
la frecuencia de repeticion, estan todos interrelacionados en
el proceso de generacién de imagenes de ultrasonido.

Diversas fuentes de ruido, incluyendo el ruido térmico de los
circuitos de amplificacion, ruido acustico, efectos de fase (rui-
do speckle), asi como también el tipo, tamafo y textura del
transductor, constituyen elementos de distorsion que generan
artefactos en las imagenes por ultrasonido?. Sin embargo, la ca-
lidad de la imagen gracias a la evolucién tecnoldgica, esta con-
tinuamente mejorando*>78°_La mayor ventaja del ultrasonido
2D es su flexibilidad, lo cual permite al especialista manipular el
transductor y visualizar la seccion anatdmica deseada.

Con el uso del ultrasonido convencional 2D solamente una
seccion muy fina del paciente puede ser visualizada al mismo
tiempo, y la localizacién de ese plano imagen es controlada
por la orientacidon manual del transductor. Esto implica que
el operador debe realizar una integracion mental de algunas
imagenes 2D a objeto de generar la anatomia o patologia 3D,
lo cual hace a este proceso de generacion de imagenes lento,
no reproducible en el tiempo; y lo mas importante, sujeto a la
experiencia del operador.

El objetivo de la imagenologia por ultrasonido 3D es superar
estas limitaciones proporcionando técnicas que reduzcan la
variabilidad introducida por las técnicas convencionales, y per-
mitir al especialista visualizar la anatomia en 3D. El incremen-
to de la importancia que el ultrasonido ha tenido en el diag-
néstico clinico, sumado al disefo 6ptimo de transductores, a
las rapidas mejoras en el desempefio de las computadoras y
su relacion de costo, estd empujando rapidamente a la ima-
genologia clinica convencional hacia la imagenologia 3D, lo
gue en consecuencia, ha permitido explotar el gran potencial
del ultrasonido 3D en el diagnéstico clinico y las aplicaciones
terapéuticas'' 1213141516 "hasta conseguir que los sistemas de
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imagenologia 3D por ultrasonido sean rutinariamente utiliza-
dos en los estudios clinicos™.

En el presente articulo, se describe la utilidad clinica y los
avances tecnolégicos de la imagenologia 3D por ultrasonido,
particularmente orientandose a la comprension y visualizaciéon
de las estructuras del corazén y sus variaciones a través del
ciclo cardiaco. Se exponen las técnicas de adquisicion princi-
palmente utilizadas, luego se hace una revision de los diversos
métodos usados en los procesos de reconstruccion y visuali-
zacion 3D, y por Ultimo se muestran algunos de los avances
obtenidos en ecocardiografia tridimensional (3DE).

Técnicas de adquisicién tridimensional

En un sistema de ultrasonido 3D, la localizaciéon de la sefal
acustica es conocida en tres dimensiones. Esto permite obte-
ner una representacion completa del volumen de la estructura
o tejido a visualizar. En general, el ultrasonido es una modali-
dad imagenoldégica a tiempo real, y el ultrasonido 3D también
tiene la gran posibilidad de desplegar informacion a velocida-
des muy cercanas al tiempo real, lo que basicamente se debe
al retardo introducido por los sistemas de procesamiento. Al-
tas velocidades de adquisicion del orden de 10 - 60 imagenes
por segundo pueden ser proporcionadas por algunos sistemas
de ultrasonido 3D'.

La mayoria de los sistemas de ultrasonido 3D usa un trans-
ductor de ultrasonido convencional para adquirir una serie
de imagenes 2D y difieren solamente del método usado para
determinar la posicion y la orientacion de esas imagenes 2D
con respecto al volumen examinado. Estos transductores es-
tdn compuestos por un arreglo lineal 1D (N x 1) de mas de
100 elementos electrénicos que dirigen y focalizan el haz de
ultrasonido. Para este tipo de sistemas, han sido reportados
dos métodos de adquisicion: freehand y geometria fija.

Otros sistemas de ultrasonido 3D usan transductores com-

puestos por arreglos 2D, que permiten realizar una adqui-
sicion de multiples planos de un determinando volumen en
tiempo real. Adicionalmente, es posible realizar la exploracion
de las patologias vasculares, con ayuda de sistemas de adqui-
sicion que utilizan ultrasonido intravascular.

2.1. Adquisiciéon Freehand

Las imagenes son adquiridas con posicion y direccion arbi-
trarias controladas por el operador. En exploraciéon freehand
el movimiento del transductor es controlado por el operador
de la misma manera que en ultrasonido convencional. La po-
sicion y la orientacion del transductor son determinadas por
un sensor de posicion fijado al transductor. La especial ventaja
de esta técnica con respecto a la de geometria fija, es que
el operador puede seleccionar vistas y orientaciones éptimas,
ajustando el transductor a la superficie compleja del paciente.
Diversas tecnologias han sido desarrolladas para la determi-
nacién de la posicion: magnética, acustica, éptica y eléctrica.

2.1.1. Magnética

El principio de funcionamiento de estos dispositivos es la me-
dicion de la energia del campo magnético generado por la
corriente eléctrica enviada a través de tres pequefos alambres
ortogonales, los cuales constituyen un transmisor remoto,
dispuestos en una estructura clbica colocada muy cerca del
paciente'. El receptor es colocado sobre el transductor y esta
integrado por un conjunto de alambres de aproximadamente
2.5 cm en cada dimension. La Figura 2a muestra el esque-
ma de un sistema de posicionamiento basado en el método
magnético. Por medicién del campo magnético, el anguloy la
posicion del receptor relativo al transmisor pueden ser deter-
minadas. Existen dos tipos de sensores; uno que usa corrien-
te alterna (AC), y otro corriente continua (DC). Cada uno de
estos sensores es afectado por la presencia de determinados
materiales (metales, quirtrgicos, sondas de ultrasonido) cerca
de ellos; materiales metdlicos afectan a los sensores AC, mien-
tras que materiales ferromagnéticos a sensores DC?°.

Figura 2. Diagramas esquematicos que muestran los tres métodos basicos para la obtencion de la posiciéon
y la orientacion de los transductores de ultrasonido para la técnica de adquisicion freehand:
a) magnética en ultrasonido, b) acustica y c) eléctrica.




2.1.2. Acustica

El método acustico trabaja por la union de un emisor de on-
das en un rango acustico al transductor y la recoleccion de
esas sefales por tres micréfonos remotos, posicionados en
diferentes orientaciones (no necesariamente ortogonales), y
tipicamente colocado sobre el paciente. Un esquema de esta
tecnologia de posicionamiento puede ser observada en la Fi-
gura 2b. El operador mueve libremente el transductor sobre
el paciente mientras el dispositivo de emisién de sonido es
activado. Conociendo la velocidad del sonido en el aire, la
posicién de los microfonos y el tiempo de vuelo de los pul-
sos de sonido, el angulo y la posiciéon del transductor pueden
ser continuamente monitoreados?’. Una de las limitaciones
de este método de posicionamiento es que los micréfonos
deben ser colocados cerca del paciente, de tal manera que
no exista obstruccion de las lineas de vista del emisor con el
receptor, y a su vez deben estar lo suficientemente cercanos al
transductor para ser capaces de detectar los pulsos de sonido.

2.1.3. Optica

El método optico trabaja de una manera similar al acustico,
excepto que el emisor es reemplazado por al menos tres LED
infrarrojos. Un diodo emisor de luz infrarroja (Light Emitting
Diode-LED) es un componente opto-electronico capaz de
emitir luz fuera del espectro visible cuando se hace circular
una corriente eléctrica. El principal problema con el método
Optico es que las lineas de vista entre los LED y el sensor dptico
nunca pueden perderse??.

2.1.4. Eléctrica

Diversos sistemas han usado brazos mecanicos con distintos
grados de libertad'®?, El transductor es montado en un sis-
tema de brazo mecénico con multiples articulaciones méviles,
como se muestra en la Figura 2¢, lo cual permite que el ope-
rador manipule el transductor de una manera compleja, para
seleccionar la vista y la orientacion deseada. Un conjunto de
potenciémetros son colocados en las articulaciones del brazo
mecanico, y cualquier movimiento en las articulaciones es re-
gistrado y almacenado. A partir de los registros, el angulo y la
posicion del transductor pueden ser continuamente calcula-
dos y monitoreados.

2.2. Adquisicion por Geometria Fija

En exploracién por geometria fija el movimiento del trans-
ductor es parcial o completamente controlado por un sistema
mecanico basado en motores de paso; en tal sentido, la po-
sicion y la orientacion del transductor estan preestablecidas.
Los sistemas mecanicos producen conjuntos de datos muy
regulares, lo que simplifica el procesamiento posterior y ga-
rantiza una cobertura uniforme del volumen explorado. Por
otra parte, este tipo de sistemas permite explorar voliumenes
tan grandes como el mismo lo admita. Las coordenadas del
marco de referencia se establecen de acuerdo con el mecanis-
mo de alojamiento del motor de paso; mientras mas grande
sea éste se tiene una mayor area de exploracion. Sistemas
muy grandes son dificiles de manipular en la practica, puesto
que el transductor debe mantener un buen contacto con la
superficie de la piel todo el tiempo.

Excesos de presion por el contacto del transductor con la piel
puede causar que la linea base anatémica se mueva, generan-
do el registro de datos errados. Los sistemas de ultrasonido
que incorporan este tipo de técnica de adquisicion, utilizan
un mecanismo de accionamiento motorizado que traslada o
rota el transductor mientras imagenes de ultrasonido 2D son
adquiridas en intervalos espaciales predefinidos. La geometria
predefinida para el proceso de adquisicion de las imagenes
bidimensionales, permite una rapida y exacta reconstruccién
3D de la imagen inmediatamente después de la exploracion.
Como la imagen 3D es producida a partir de una serie de
imagenes de ultrasonido 2D convencional, su resolucion no
serd isotropica. En la direccion paralela a los planos de las
imagenes 2D adquiridas, la resolucién es la misma que la de
las imagenes 2D, pero en la direccion de la exploracion 3D
dependera de la frecuencia de muestreo espacial, que en este
tipo de sistemas define la maxima resolucién del transductor.
Por lo tanto, la resolucién de la imagen 3D generalmente sera
inferior en la direccion de la exploracién. Tipicamente 200
imagenes son adquiridas a intervalos de 0.5 mm para B-scan
3D. Esta tecnologia ha sido implantada en basicamente tres
tipos de movimiento: lineal, abanico y rotacional, como se es-
guematiza en la Figura 3.

Figura 3. Diagramas esquematicos de los tres tipos basicos de movimiento usados en sistemas de ultrasonido 3D

con tecnologia de adquisicion de geometria fija: a) lineal, b) abanico y c) rotacional.

(b)
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2.2.1. Lineal

El transductor es mecanicamente trasladado en forma lineal,
paralelo a la piel del paciente y perpendicular al plano de la
imagen. Las imagenes 2D adquiridas son paralelas entre si'y
separadas por intervalos predefinidos, como se muestra en
la Figura 3a, lo cual establece una minima degradacién de la
informacién 3D, permitiendo un proceso de reconstruccion
considerablemente eficiente.

2.2.2. Abanico

La Figura 3b muestra un transductor que es rotado sobre su
direccion axial, permitiendo asi realizar un barrido angular,
generando un abanico de planos que son adquiridos con una
separacion angular preestablecida y que definen el volumen
explorado. La ventaja de esta técnica es que los mecanismos
que la integran pueden producirse lo suficientemente peque-
fos, de forma tal que sea facil su manipulacion.

2.2.3. Rotacional

En esta geometria de exploracion, el transductor es colocado
sobre un sistema mecanico que lo rota sobre su eje central
(ver Figura 3c). De esta manera, las imagenes adquiridas se
ubican sobre el paciente de acuerdo con un cono en forma de
hélices. Los planos adquiridos, se intersectan en el centro del
cono a lo largo del eje de rotacién, por lo cual no se admite
ningiin movimiento en el momento de la exploracion debido
a que esto causarfa una inconsistencia en los planos adqui-
ridos, generando la distorsion de la imagen resultante en su
centro, a lo largo del eje de rotacion.

2.3 Adquisicion por Arreglos Bidimensionales

En las dos secciones anteriores, se ha mostrado que un volu-
men 3D puede ser construido por traslacién, rotacion y por
el balanceo del transductor de ultrasonido con la ayuda de
un dispositivo mecénico, tal que la relacién espacial entre las
imagenes 2D adquiridas es conocida. Alternativamente, el vo-
lumen 3D puede ser creado por la manipulacién freehand del
transductor, cuya orientacion es almacenada continuamente
por medio de un localizador 3D inaldmbrico. Indiferentemen-
te del mecanismo de localizacién del transductor, tales solu-
ciones son lentas en comparacion con la dindmica de algunos
6rganos tales como el corazén. Sistemas asistidos por electro-
cardiograma y sefales respiratorias han sido disefiados para
la reconstruccion de imagenes 3D del corazén en mdltiples
ciclos cardiacos, pero tales datos aun presentan distorsiones,
generadas por las arritmias cardiacas y la respiracion irregular.

La adquisicién de imagenes de ultrasonido en tiempo real
constituye uno de los mas recientes avances en imagenolo-
gia por ultrasonido. En este tipo de tecnologia es necesario
utilizar transductores compuestos por arreglos 2D (N xM), los
cuales permiten dirigir y focalizar dindmicamente el haz de
ultrasonido como una pirdmide (ver Figura 4), produciendo un
volumen de datos?*. La informacién en las tres dimensiones es
localizada por el movimiento fisico del transductor, bien sea
usando medios mecanicos o por operacién manual.

Los ecos que generan la forma piramidal, son procesados para
generar la informacién 3D en tiempo real®®. Esto representa
grandes ventajas en la adquisicion de imagenes de ultraso-

nido 3D. Sin embargo, deben superarse algunos problemas
como los rangos de operacion bajos, aproximadamente 2.5
MHz, debido a la gran cantidad de pequefios elementos (N
xM) que se deben incorporar y a su dificil proceso de conec-
tividad'®2°,

Figura 4. Diagrama esquematico que muestra un arreglo

2D usado en un sistema de ultrasonido 3D

2.3. Adquisicion Intravascular

La imagenologia por ultrasonido intravascular (IVUS) es una
técnica relativamente nueva, que permite la visualizacion de
estructura interna de las arterias, de una manera altamente
detallada'?%, con la ayuda de transductores de ultrasonido en
miniatura colocados en la punta de un catéter, cuya principal
caracteristica es que corresponde con el mismo que es usado
en la coronagrafia de contraste. El catéter es introducido en
el sistema arterial del paciente a través de una arteria en el
muslo, maniobrando por la aorta descendente, alrededor del
arco aortico y hacia dentro de las arterias coronarias.

Por rotaciones del transductor se generan imagenes de sec-
ciones de corte al emitir pulsos de ultrasonido (20-50 MHz)
los cuales luego de un retardo de tiempo son recibidos como
ecos. La principal ventaja del IVUS sobre el angiograma de
contraste es que puede generar imagenes de la estructura in-
terna de la pared de la arteria. Claramente, la mayor ventaja
de IVUS 3D es que proporciona imagenes 3D detalladas con
una alta resolucién sobre pequenas regiones vasculares de in-
terés (1-5 cm?). La Tabla 1 muestra un resumen acerca de los
métodos de exploracion de ultrasonido tridimensional.




Tabla 1. Métodos de exploracion de ultrasonido tridimensional

Método de exploracion | Método de adquisicion de la imagen
Maanética Medicion del campo magnético generado por un transmisor colocado al lado del paciente con el receptor ubicado sobre el
9 transductor.
Acustica Medicion del tiempo de vuelo de la sefial sonora emitida en el transductor y recogida por micréfonos ubicados cerca del
paciente.
Freehand
éptica Medicion de rayos infrarrojos emitidos por un arreglo de LED ubicados en el transductor que son enviados a receptores
ubicados cerca del paciente.
Eléctrica |Medicion del angulo entre brazos moviles.
Lineal Las imagenes 2D adquiridas son paralelas entre si e igualmente espaciadas.
Geometria - T . . , -
fija Abanico |Las imagenes 2D adquiridas forman un abanico de planos con angulo de separacion fijo.
Rotacional |Las imagenes adquiridas barren un volumen cénico en forma de hélices.
Arreglos . . . e .
28 Arreglos 2D transmiten un haz piramidal y los ecos retornados son desplegados como multiples planos en tiempo real.
Las imagenes son adquiridas por rotacién de un transductor miniatura que es colocado en la punta de un catéter, el cual
Intravascular . . . .
es introducido en el sistema arterial.

Reconstruccion tridimensional

La reconstruccion se refiere al proceso mediante el cual las
imagenes 2D adquiridas son colocadas en correcta posicion
y orientacién en el volumen 3D, y con los valores asociados a
sus pixeles se determina el valor del voxel en la correspondien-
te imagen 3D. El primer paso es determinar el sistema coorde-
nado donde las imagenes 2D son integradas a la imagen volu-
men, colocando cada pixel en su correspondiente coordenada
3D (x, y, z). Este proceso puede implantarse con modelos de
transformacién espacial?’, los cuales difieren tanto en explo-
racién por freehand como por geometria fija. Basandose en
las coordenadas 2D (x, y) de cada pixel en su imagen 2D, en
la posicion y la orientacién obtenidas a partir del método de
exploracion usado en la etapa de adquisicién freehand. Hay
que considerar que en adquisicién por geometria fija la ubica-
cion espacial de los pixeles de la imagen es conocida. El valor
de los voxeles puede ser determinado aplicando un proceso
de interpolacién. Los pesos asociados al proceso de interpo-
lacién pueden ser calculados previamente y colocados en una
tabla de busqueda, permitiendo asi que la reconstruccion sea
considerablemente rapida'®. En ultrasonido 3D se distinguen
basicamente dos métodos de reconstruccion: reconstruccion
basada en caracteristicas y reconstruccién basada en véxeles.

Figura 5. Sistemas coordenados usados en la reconstruccion 3D

Transmisor

Yolumen
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3.1. Sistema Coordenado en Exploracion Freehand 3D
En la Figura 5 se muestran los cuatro sistemas coordenados
usados para la reconstruccion. | es el sistema coordenado de
la imagen 2D. El eje x en la direccion lateral, y el eje y en
la direccion axial. R es el sistema coordenado del sensor de
posicién y T el sistema coordenado del transmisor. El volu-
men creado a partir de las imagenes 2D adquiridas toma la
forma de un arreglo V de véxeles 3D, colocado sobre el sis-
tema coordenado V. Cada pixel (x), es transformado primero
en el sistema coordenado del receptor R, luego al transmisor
Ty, finalmente, al volumen reconstruido V. Todo el proceso de
transformacién puede ser expresado como la multiplicacion
de matrices de transformacién homogéneas, de acuerdo con
la Ecuacion 1.

= "L."0. 1%, (1)
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Una notacion estandar es adoptada, “T, es la transformacion
del sistema coordenado L al sistema K. u y v representan los
indices de las columnas y filas de la imagen 2D, y s y s los
factores de escala en mm/pixel. Vx representa la ubicacion del
voxel en el sistema coordenado V.

Una transformacion entre dos sistemas coordenados tridi-
mensionales presenta seis grados de libertad: tres traslaciones
(X, y, 2) y tres rotaciones (a,b,g). Cada una de las matrices de la
ecuacion 1, juega un papel diferente en la reconstruccion. T,
es obtenida directamente por la lectura del sensor. YT, es con-
siderada una transformacion de conveniencia. Puede ser omi-
tida al asumir que el volumen a reconstruir esta alineado con
el transmisor, lo que podria causar problemas si, por ejemplo,
el B-scan pasa por el origen de V, generando un gran voxel
vacio. Este tipo de efecto puede corregirse estableciendo una
transformacion T, arbitraria, definida en cada exploracion. T,
y los factores de escala s y s, son determinados por calibra-
cion?. Luego la posicion del voxel Yx puede ser calculada a
partir de la Ecuacion 1, para luego asignarle un valor de acuer-
do con las intensidades de los pixeles que lo intersectan?®3031,

3.2. Sistema Coordenado en Exploracién por Geometria Fija
En exploracién por geometria fija, el transductor estd monta-
do de una forma rigida sobre un dispositivo mecanico, que de
acuerdo con un determinado protocolo, generalmente contro-
lado por una computadora, explora el objeto por traslacién,
movimiento en abanico y rotacion del transductor. Una revisiéon
extensiva de las transformaciones de los sistemas de geometria
fija, para la obtenciéon de la ubicacién del voxel en el espacio
reconstruido puede ser encontrada en Tong® y Cardinal®.

3.3. Reconstrucciéon Basada en Caracteristicas

En este método, una caracteristica especifica es determina-
da inicialmente y luego reconstruida sobre la imagen 3D. En
ecocardiografia u obstetricia, el ventriculo o la estructura fetal
puede ser delineada (manual o automaticamente) en las ima-
genes 2D, para luego hacer la reconstrucciéon de la superficie
a partir de tales contornos. La segmentacion de las estructuras
en las imagenes 2D, es considerada el paso mas importante
en este tipo de reconstruccion debido a que no existe un mé-
todo eficiente y estable que permita extraer con exactitud los
bordes de la estructura anatémica. Distintas técnicas para la
deteccion de los bordes epicardicos y endocardicos a partir de
imagenes de ultrasonido han sido reportadas. Modelos basa-
dos en campos aleatorios de Markov3*3, l6gica difusa®, redes
neurales®*, filtros morfoldgicos®, y contornos activos3®4041.42,
han sido propuestos. Técnicas similares han sido usadas en los
procesos de reconstrucciéon tridimensional de imagenes por
ultrasonido intravascular'26.

3.4. Reconstrucciéon Basada en Voxel

En este tipo de método, no es necesaria la extraccion de cier-
ta caracteristica para realizar la reconstrucciéon. A partir del
conjunto de imagenes 2D adquiridas, se construye una ima-
gen basada en voxeles (regilla regular cartesiana de elemen-
tos de volumen en tres dimensiones). Entonces, el valor del
voxel puede ser establecido de acuerdo con las intensidades
de los pixeles que lo intersectan. En general, esto puede ser
tratado como un problema de optimizacién, en el cual dado

un criterio de similaridad o criterio de calidad del registro, se
debe encontrar su éptimo global en un espacio de transfor-
maciones geométricas predefinido, que corresponde con la
imagen volumen. Una de las primeras aplicaciones basadas en
similaridad de voxeles para el registro de volimenes de ultra-
sonido fue propuesta por Rohling?. Adicionalmente, han sido
propuestos métodos basados en gradientes® y otros basados
en deformaciones de superficies®'.

El método basado en véxel garantiza la preservacion de infor-
macioén originalmente contenida en las imagenes 2D adquiri-
das. De alli, que si se realizan apropiadas secciones de corte
de laimagen 3D, la imagen 2D original puede ser recuperada.
Por otro lado, si en el proceso de exploracion el muestreo de
la estructura 3D no se realiza adecuadamente, de tal manera
que se produzcan vacios entre las imagenes 2D, en el resul-
tado de la reconstruccion los voxeles describiran estos vacios
que no representan la verdadera anatomia. Técnicas de in-
terpolacion de intensidades han sido usadas para completar
estos vacios, lo que introduce informacién falsa degradando
la resolucion de la imagen reconstruida. Una de las grandes
ventajas de este enfoque de reconstruccion, es que la infor-
macion original no es modificada, lo cual permite que la ima-
gen pueda ser repetidamente procesada. Es posible aplicar
diversas técnicas de rendering, segmentacion y clasificacion, y
medicién de volumenes.

3.5. Efectos de Errores en la Reconstruccion

Excepto para los sistemas que usan arreglos 2D, las image-
nes de ultrasonido 3D son reconstruidas a partir de multiples
imagenes 2D, conociendo su posicién y orientacion relativa.
En tal sentido, distorsiones geométricas en la reconstruccion
pueden generarse debido a errores en la ubicacién espacial de
las imagenes 2D. Tales distorsiones, pueden generar errores
en la medicién de longitudes, areas y volimenes de las estruc-
turas anatomicas contenidas en estas imagenes**. Un gran
numero de problemas debe ser resuelto cuando se combinan
imagenes 2D sobre un conjunto de datos 3D. Estos problemas
pueden ser divididos en dos categorias: no uniformidad de
intensidades y no uniformidad espacial.

3.5.1. No uniformidad de intensidades

El promedio y la distribuciéon de las intensidades para una
imagen 2D dependen tanto del sistema de generacion de la
imagen de ultrasonido como de las propiedades del material.
Las intensidades de la imagen también dependen de la geo-
metria, tamano, frecuencia del pulso, amplitud del pulso y del
tipo de forma de focalizacion del haz por el transductor. Efec-
tos como sombreado y realce también afectan el promedio de
las intensidades de la imagen. Entre los parametros que deben
ser controlados en un sistema de ultrasonido se encuentran:
1) ganancia global, 2) rango dindmico de despliegue, 3) para-
metros de focalizacién, 4) densidad de la linea de exploracion,
5) amplitud del pulso, 6) rango angular de exploracion y 8)
reescalamiento espacial de la imagen.

Todas estas caracteristicas de la tecnologia de ultrasonido oca-
sionan la variacion de los valores asignados a las intensidades
entre imagenes 2D. Estos efectos son dificiles de modelar y
por lo tanto de remover. La idea fundamental entonces para




reducir estos efectos, es realizar una correcta entonacién de
los parametros de adquisicion del ultrasonido®. Otro enfoque
que ha sido propuesto en la literatura es visualizar el proceso
de compensacién de los errores de adquisicion como un pro-
cedimiento de optimizacion, basandose en que la inconsisten-
cia de los datos genera discontinuidades en el objeto recons-
truido. Considerando un modelo de superficie deformable,
que represente el objeto a reconstruir, es razonable pensar
que los errores de adquisicion pueden ser compensados por la
minimizacion del funcional de energia asociado al modelo 2D,
con respecto a la posicion de los planos explorados®.

3.5.2. No uniformidad espacial

Las dimensiones de los voxeles se ven reflejadas en la reso-
luciéon espacial de las imagenes. Sin embargo, la resolucién
axial, lateral y de muestreo del ultrasonido 3D son todas dife-
rentes. Un voxel de tamafio menor a la resolucion mas baja,
minimizaria la pérdida de detalles en la imagen. En muchos
sistemas de exploracion, voxeles de grandes tamafnos son usa-
dos para reducir la cantidad de memoria de almacenamiento
y los tiempos de rendering. Técnicas para el llenado de va-
cios pueden ser requeridas en regiones del volumen con baja
resolucion de muestreo. Alternativas como, interpolacién de
elementos vecinos?®, o convolucién de las imagenes 2D con
un filtro Gaussiano'®, para completar los vacios entre las ima-
genes, pueden ser usados. En general, la interpolaciéon de los
datos es necesaria para obtener un arreglo de voxeles regula-
res, tal que los objetos reconstruidos se puedan desplegar y/o
comparar con otras modalidades imagenoldgicas?.

Visualizacion tridimensional

Existe una gran variedad de métodos computacionales para la
visualizacion 3D de imagenes médicas en investigacion y apli-
caciones clinicas*#>4. La efectividad de la técnica depende
esencialmente de la fuente generadora de la imagen y de la
fidelidad de la reconstruccion tridimensional. Probablemente el
factor mas importante en el desarrollo de técnicas de visuali-
zacion de volumenes, es que los datos tienen una dimensién
mas que la capacidad de despliegue de la computadora, de alli,
que la técnica de visualizacion usada, frecuentemente juega un
papel muy importante en la determinacién de la informacion
que es transmitida al operador. En ultrasonido 3D, tres diferen-
tes técnicas de visualizacién han sido utilizadas: rendering de
superficies, recomposicion multiplanar y rendering volumétrico.

4.1. Rendering de Superficies

Diversos métodos semi-automaticos®422¢ 'y automati-
cos''3>3641 han sido propuestos para la identificacion de es-
tructuras cardiovasculares. Para los procesos de restauracion
de superficies cardiovasculares en ultrasonido 3D, se han uti-
lizado técnicas de filtrado espacial®, técnicas de vision por
computadora y redes neurales®, generacion de conjunto de
mallas*’” y superficies deformables?648.

4.2. Recomposicion Multiplanar
En ultrasonido 3D, ha sido reportado el uso de dos técnicas de
recomposicién multiplanar: planos ortogonales y vista de cubo.

4.2.1. Planos ortogonales
Esta herramienta de visualizacion permite desplegar simulta-
neamente, la interseccion de tres planos ortogonales. Adicio-

nalmente, la herramienta permite controlar el punto de inter-
seccion, el angulo de visualizacion, el numero de planos 2D,
y la escala. La Figura 6 muestra un ejemplo de este tipo de
técnica de visualizacion.

Figura 6. Recomposicion multiplanar por planos ortogonales

4.2.2. Vista de cubo

La imagen es presentada como un poliedro, el cual representa
las fronteras del volumen reconstruido (Figura 7). Cada una
de las multiples caras del poliedro es determinada por el ren-
dering de la apropiada imagen 2D, usando técnicas de mapeo
de textura. Las herramientas de visualizacion permiten selec-
cionar cualquier cara y moverla hacia dentro o hacia afuera
del volumen.

Figura 7. Recomposicién multiplanar vista de cubo

4.2. Rendering Volumétrico

El rendering volumétrico ha sido utilizado para visualizar el
resultado de aplicacion de segmentaciéon 3D del ventriculo iz-
quierdo®>#°, de filtrado 3D de imagenes de las camaras del co-
razon®0. Aproximaciones basadas en proyecciones de maxima
intensidad en las cuales solamente el véxel de maxima inten-
sidad a lo largo de cada rayo es desplegado, han sido usadas
para visualizar imagenes de ultrasonido intravascular®'.

Avances en ecocardiografia tridimensional

Los alcances logrados en imagenologia cardiaca tridimen-
sional por ultrasonido en los ultimos afnos, abarcan distintas
areas tales como: sistemas de adquisicién 3D%%°3, técnicas de
preprocesamiento?®#:%0, cuantificacion**>, y fusién con otras
modalidades imagenoldgicas®'.
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5.1. Sistemas de Adquisicion

Las tendencias para el mejoramiento de los sistemas de ad-
quisicion de imagenes de ultrasonido 3D, se inclinan hacia el
desarrollo de nuevas tecnologias de arreglos de transducto-
res, que permiten reducir el alto costo en la implantacion de
tales disefos, ganando altas velocidades de adquisicion 3D,
con un alto grado de exactitud®. Por otra parte, el disefio de
sistemas asistidos por robot para el diagnéstico médico por
ultrasonido, forma parte también de las nuevas tendencias de
implantacién de sistemas de adquisicion 3D>3.

5.1.1 Nuevas tecnologias de arreglos de transductor
Hossack et al.>2 han propuesto un sistema de diagnostico por
ultrasonido usando arreglos de transductor modificados, en
los cuales los datos del ultrasonido 3D son adquiridos de for-
ma exacta a partir de multiples imagenes 2D. El sistema esta
basado en el uso de un arreglo de fase lineal, cuya estructura
comprende un arreglo central unidimensional (1D) lineal, que
se encarga de adquirir la imagen. En ambos lados del arreglo
1D, orientados perpendicularmente, son colocados arreglos
para el seguimiento del movimiento. Todos los arreglos ob-
tienen imagenes por B-scan. Las imagenes adquiridas por los
arreglos de seguimiento son esencialmente coplanares, y por
consiguiente apropiadas para ajustar caracteristicas entre ima-
genes 2D adquiridas consecutivamente. Esta capacidad es uti-
lizada para la identificacion del movimiento, por la busqueda
de algun tipo de correlacion entre imagenes adquiridas suce-
sivamente. Un algoritmo de la suma minima de las diferencias
absolutas (MSDA) de las imagenes obtenidas por los arreglos
de seguimiento, es usado para obtener una estimacion del
movimiento. Los tres arreglos son disefiados de forma tal, que
la frecuencia central sea la misma y que sus elementos estén
igualmente espaciados.

La formacion del haz de ultrasonido es controlada en forma
programada, permitiendo que los tres arreglos de transduc-
tores operen como un simple transductor. Si la definicién del
tamano de la apertura del haz es cuidadosamente controlada,
nunca ocurriran cruces de los canales de emisién y/o recep-
cion de cada uno de los tres arreglos. El sistema ha sido utili-
zado para la adquisicion 3D rapida de ultrasonido en Doppler
a color, en la estimacion de estenosis en las arterias carétidas,
permitiendo la visualizacién por rendering de superficie de di-
chas estructuras. El promedio de tiempo de adquisicion fue
de 12 minutos, comparado con los 45 minutos requeridos por
un sonografo duplex convencional. Este nuevo método fue
sometido a una pequefia validacion clinica, cuyos resultados
indican que el sistema puede ser clinicamente utilizado en la
adquisicion de datos de ultrasonido 3D, de una forma répida
y con un alto grado de exactitud.

5.1.2. Sistemas de ultrasonido asistidos por robot

Un sistema de diagndstico por ultrasonido, asistido por robot,
ha sido desarrollado por Abolmaesumi et al.>?, con la finalidad
de adquirir y desplegar imégenes de ultrasonido 3D en tiem-
po real, incorporando la capacidad de realizar el seguimiento
automatico de determinada caracteristica ubicada dentro la
imagen 3D. El sistema consiste de un controlador maestro
manual, un manipulador esclavo sobre el cual se encuentra
montado el transductor de ultrasonido, y un sistema contro-

lado por computadora que permite al operador posicionar
remotamente el transductor de ultrasonido con respecto al
cuerpo del paciente. Este robot inicialmente se ha utilizado
para examinar las arterias carétidas, en el diagnéstico de oclu-
siones en las ramas de dichas arterias. El sistema usa un con-
trol compartido que es capaz simultdneamente de adquirir las
imagenes, y controlar la movilidad y la fuerza del brazo me-
canico. La habilidad de guiar automaticamente el transductor
de ultrasonido como una funcién de las imagenes por él ad-
quiridas, constituye una caracteristica Util en las exploraciones
diagnésticas, cuando es usado en conjuncion con un control
supervisado, para reducir la fatiga del operador.

Durante la exploracién, el operador con la interfaz grafica y
con el controlador manual, genera una serie de comandos los
cuales son coordinados por un servo-sistema visual, que se en-
carga de controlar al robot y asi el movimiento del transductor
de ultrasonido. Las imagenes de ultrasonido son adquiridas en
tiempo real y desplegadas en la interfaz del usuario, usando
rendering de superficie, junto a un modelo 3D por rendering
volumétrico del transductor. Caracteristicas de la imagen de
ultrasonido son seleccionadas con ayuda del ratén, las cuales
son utilizadas como entradas al controlador de seguimiento
de caracteristicas, que se encarga de guiar los movimientos
del robot. Cinco tipos de modelos de seguimiento de carac-
teristicas son presentados: algoritmo de correlaciéon cruzada,
deteccion de similaridad espacial, el algoritmo Star, algoritmo
Star—Kalman y un modelo activo discreto. Estos métodos han
sido comparados en el seguimiento de las arterias carotidas,
siendo el método de deteccion de similaridad y el algoritmo
de Star—Kalman los que demostraron una excelente capaci-
dad para el seguimiento de caracteristicas con movimientos
mayores a 200 pixeles/s, sin embargo, el algoritmo de Star—
Kalman requiere menos tiempo de cémputo.

Los algoritmos de correlacién cruzada y Star no fueron ca-
paces de sequir las caracteristicas en las arterias. El modelo
activo discreto no fue capaz de sequir caracteristicas con mo-
vimientos mayores a 100 pixeles/s. El sistema ha demostrado
ser aplicable en reconstruccion 3D y en teleultrasonido. Otras
aplicaciones potenciales son: las intervenciones guiadas por
imagenes, la exploraciéon y registro con imagenes obtenidas
con otras modalidades imagenoldgicas.

5.2. Técnicas de Preprocesamiento

Técnicas de filtrado y algoritmos de segmentacién, constitu-
yen las principales areas de investigacion y desarrollo, sobre
técnicas de preprocesamiento, exploradas en los Ultimos afnos
en imagenologia tridimensional por ultrasonido.

5.2.1 Filtrado y realce de imagenes

Tang et al.>® proponen un algoritmo de realce de imagenes
multidimensionales, basado en un método de realce de do-
minios difusos, asi como también en la implantacion de filtros
paso bajos recursivos y separables. Transformaciones en el
dominio difuso han sido empleadas para representar o ma-
nipular datos que no son distintos, pero si altamente difusos.
Se emplea la légica difusa como una simple transformacién
tanto del rango dindmico como de las variaciones locales de
los niveles de gris, sobre el dominio difuso, mediante la gene-




racion de una imagen difusa usando técnicas de suavizamien-
to de imagenes. Generalmente, las imagenes suavizadas son
obtenidas por la aplicacion de métodos basados en kernel ,
tales como operadores de promedio u operadores Gaussia-
nos; pero la complejidad computacional, especialmente en
imagenes 3D, aumenta considerablemente, cuando el tama-
no del kernel es incrementado (el tamano del kernel debe ser
menor a 5x5 pixeles.). Dos filtros paso bajo son introducidos,
uno basado en filtros paso bajo de Butterworth separables y
otro basado en el principio de Deriche-Monga, que satisface
el criterio de disefo de Canny.

La imagen difusa asi obtenida es transformada al dominio di-
fuso utilizando distintas funciones de membresia, las cuales
se encargan de transformar el rango dinamico de la imagen,
transformar los detalles de la imagen, y transformar los deta-
lles de una imagen ruidosa. Después de transformar el rango
dindmico y las componentes de la imagen al dominio difu-
s0, es posible definir una funcién de realce, que depende del
grado de fusificacion de la imagen transformada y que tiene
la capacidad de ajustar el rango dinamico de la imagen y de
realzar o filtrar los detalles de la misma. Aplicando una transfor-
macién inversa del dominio difuso es posible obtener la imagen
realzada resultante. El realce es frecuentemente utilizado en
conjunciéon con otros algoritmos de procesamiento de image-
nes, tales como segmentacién, extraccion de caracteristicas y
visualizacion. El filtrado y realce de imagenes 3D es un paso
importante para mejorar la visualizacion tridimensional. Realzar
las imagenes mientras se reduce la influencia del fondo y de
los niveles de ruido, mejora la visualizacion de la informacién
estructural usando técnicas de rendering volumétrico.

El algoritmo de realce ha sido probado en imagenes de ultraso-
nido de las cavidades cardiacas, siendo computacionalmente
eficiente y mostrando un realce suave y natural. La implanta-
cion en tiempo real es posible debido a que el procedimiento
de suavizamiento es separable en cada dimensién y puede ser
realizado recursivamente con un bajo costo computacional.

5.2.2. Algoritmos de segmentacion

en ultrasonido intravascular

El ultrasonido intravascular (IVUS) proporciona una descrip-
cion anatémica directa de las arterias coronarias, incluyendo
placas y &reas, lo cual es importante en los estudios cuan-
titativos del dafio arterial coronario. Tradicionalmente estos
estudios son realizados de forma manual, lo cual constituye
un procedimiento laborioso, que consume tiempo y que esta
sujeto a la variabilidad inter e intra-observador. Klingensmith
et al. (2000) han propuesto una nueva técnica llamada seg-
mentacion por superficies activas, que elimina muchos de los
problemas antes mencionados, al desarrollar un algoritmo de
segmentacion semiautomético para la identificacion de los bor-
des en imdgenes de IVUS. La superficie activa es una extension
de los modelos de contorno activo en 3D. Dado un modelo 3D
inicial, el mismo es sometido a deformaciones, controladas por
procesos de minimizacion de la energia asociada a tal modelo.
El modelo inicial corresponde con una superficie cilindrica, la
cual es generada por la interpolacion lineal de contornos esta-
blecidos manualmente en la primera, Gltima y algunas iméage-
nes intermedias, con un numero fijo de vértices.

El modelo activo 3D considera que el funcional de energia a
minimizar, debe controlar tanto la continuidad como la cur-
vatura del modelo 3D final, y adicionalmente, debe tener la
posibilidad de seguir determinada caracteristica de la imagen,
que en este caso estd definida por la transicién en direccién
radial de una region clara hacia una oscura, la cual correspon-
de a la transicion de los bordes de la pared arterial. El método
ha sido sometido a validacion clinica, logrando una exacta
descripcion de la morfologia coronaria.

5.2.3. Algoritmos de segmentacion de las arterias cardtidas
Gill et al.*” han reportado un método semiautomatico para la
segmentacion de imagenes de ultrasonido 3D de las arterias
carotidas. El método esta basado en un modelo de balén di-
namico representado por una malla triangularizada. La malla
es manualmente colocada en el interior de las carétidas, para
luego ser empujada hacia la pared de las arterias, por la apli-
cacion de una fuerza de inflacién a los vértices de la malla en
direccion normal a la superficie de la misma. Cuando el equi-
librio es alcanzado entre las fuerzas de inflacion, el modelo
final representa la forma apropiada de la arteria. Este modelo
final es posteriormente deformado por medio de una fuerza
definida a partir de los datos de la imagen, la cual atrae el
modelo a los contornos 3D, con la propiedad de que el mini-
mo de esa fuerza es alcanzado cuando la malla coincide con
la pared de la arteria.

El método de segmentaciéon semiautomatico es comparado
con un método de segmentaciéon completamente manual,
encontrando que la técnica semiautomatica es mas estable en
cuanto a la variabilidad intra-observador del método manual.
Adicionalmente, examinan la exactitud de su método por la
comparacion con superficies ideales, determinadas por el pro-
medio de superficies segmentadas manualmente por distintos
especialistas. Se demuestra que el método para la segmen-
tacion de las arterias carétidas a partir de ultrasonido 3D por
freehand, produce mallas que se aproximan de una manera efi-
ciente al promedio de superficies manualmente segmentadas,
con variabilidad local como funcién de la posicion del modelo
inicial, pero menos variable que la segmentacion manual.

5.3. Cuantificacién

Angelini et al.*® han presentado un método de analisis espacio
temporal en cuatro dimensiones (4D) (3D + tiempo), para el
filtrado y realce de ultrasonido tridimensional en tiempo real,
y para la evaluacion cuantitativa de la funcion ventricular por
ultrasonido cardiaco. El ruido spleckle (efectos de fase) distor-
siona los datos de ultrasonido por la introduccion de cambios
abruptos en los perfiles de intensidad en la imagen, mientras
varia la atenuacién de las intensidades de estructuras cardia-
cas idénticas. Esto hace que el dominio espacial de imagen sea
no homogéneo, y sugiere que las mediciones estén basadas
en informacion de fase mas que en perfiles de intensidad. Una
nueva familia de wavelets llamadas funciones brushlet, basa-
das en expansion por transformadas de Fourier, son utilizadas
para obtener una representacion redundante de la imagen.

Esta representacion multiescala redundante es apropiada en
el analisis y realce de imagenes, debido a que permite des-
componer la imagen en distintos patrones en forma de ar-
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monicos orientados, los cuales son invariantes a intensidad
y rangos de contraste. Por otro lado, la transformacién es un
homomorfismo entre los puntos de localizacion de los datos
en el conjunto original y la posicién de los coeficientes en
cada caracteristica o patrén proyectado. Para extraer las ca-
racteristicas de interés y eliminar componentes de ruido spec-
kle, se le aplica un proceso de umbralizacién a los coeficientes
en el dominio transformado. A la imagen una vez filtrada y re-
alzada, se le aplica un proceso de segmentacion de contornos
por modelos deformables. Un modelo de balén es implanta-
do, utilizando un esquema de diferencias finitas. El contorno
inicial es definido por un circulo con radio igual a cinco pixeles
ubicado dentro de la cavidad a segmentar. El centro del circulo
fue identificado por una transformada de Hough aplicada a
los contornos extraidos con un filtro de Prewitt por cada diez
imagenes 2D del volumen.

Después de la segmentacion, la cavidad ventricular izquierda
es reconstruida y son calculados los volimenes en diastole
y sistole final, asi como también la fraccién de eyeccion. El
sistema ha sido validado con una base de datos de seis casos
clinicos de imagenes de resonancia magnética, y con un con-
junto de imagenes de ecocardiogramas de contraste en phan-
toms. Los autores concluyen por el conjunto de experimentos
realizados, que es posible extraer los bordes endocardicos del
ventriculo izquierdo usando modelos deformables en 2D y es
posible cuantificar volimenes de interés con grado de exacti-
tud mayor que aquellos encontrados por técnicas manuales.
Los autores pretenden extender el proceso de segmentacion
a dimensiones superiores, y con ello garantizar la continuidad
de los datos de ultrasonido en el tiempo y el espacio.

5.4. Fusién con Otras Modalidades Imagenolégicas

El objetivo del registro multimodal de imagenes y la fusion
(agrupamiento de tipos de datos) es el de combinar tipos de
informacién provenientes de modalidades imagenoldgicas
complementarias. Wahle et al.>' combinan la informacién
geométrica obtenida a partir de angiografia biplana con los
datos volumétricos derivados del ultrasonido intravascular,
para la reconstruccion de las arterias coronarias. La trayectoria
del catéter es extraida y reconstruida a partir de angiografia
biplana y usada para proyectar el ultrasonido intravascular
en sus localidades. Para el proceso de reconstrucciéon de las
imagenes biplanas, es necesario tener una descripcion exacta
de la geometria de la imagen. El sistema de reconstruccién
adoptado ha sido desarrollado en el German Heart Institute
de Berlin. Un algoritmo para extraer la trayectoria del catéter,
basado en programacion dindmica, y que permite manipular
libremente las regiones de interés, es derivado de splines de
Catmull-Rom. Las imagenes de ultrasonido 2D son segmen-
tadas por un algoritmo basado en busqueda de grafos en una
region de interés eliptico dada. El proceso completo es au-
tomaético, excepto por la definicién de la region de interés.
La localizacién de los marcos de ultrasonido intravascular y
las orientaciones relativas de una con respecto a la otra, es
calculada usando una aproximacién discreta de la férmula de
Frenet-Serret de la geometria diferencial. La orientaciéon ab-
soluta del conjunto de imagenes es establecida, usando las
imagenes del catéter como una marca artificial. La fusion ha
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