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Resumen

En este articulo se presenta un nuevo modelo de contorno activo con el que se
pretende recuperar la superficie que rodea los datos 3D obtenidos a partir de
imagenes médicas (CT, MRI). La principal caracteristica es que se trata de un
modelo dindmico planteado a partir de la evolucion de una malla triangularizada
que se deforma de acuerdo con unas propiedades internas de elasticidad y que es
atraida hacia los contornos de interés a partir de la accion de un campo vectorial de
tipo gradiente. Todo el modelo esta planteado para reaccionar a la influencia de las
fuerzas internas y externas que se definen. De esta manera, su evolucion se plantea
directamente en términos de las leyes de la dindmica newtoniana. Las técnicas
numéricas de integracion utilizadas permiten acelerar los tiempos de computo que
son necesarios para avanzar hacia la posicion de equilibrio que se corresponde con
los contornos que se quieren obtener.

Palabras clave: Modelos deformables, Snakes, Gradient Vector Flow, imagenes
médicas.



1 Introduccion

La reconstruccion de un 6rgano del cuerpo humano suele hacerse a partir de las
secciones 2D obtenidas con equipos de diagnostico médico como la Tomografia
Computarizada (CT) y las Imagenes de Resonancia Magnética (MRI). Disponer de
un modelo 3D reconstruido a partir de los datos de un determinado paciente puede
tener distintas aplicaciones como la ayuda en el diagndstico médico, la realizacion
de simulaciones en la planificacion de operaciones, el adiestramiento de los
estudiantes de medicina, etc. ([6],[3]).

En la creacion de este modelo 3D a partir de los datos volumétricos en muchos
casos se ha optado por un proceso manual utilizando software de procesamiento de
imagenes [9]. Este proceso puede ser muy lento ademas de requerir conocimientos
médicos y mucha experiencia. Por muchas razones obvias, es preferible contar con
un proceso de segmentacion automatica que permita la reconstruccion del modelo
3D de forma rapida y con la mayor precision. En el caso de determinadas partes
del cuerpo, como pueden ser los huesos o la piel, el cambio de intensidad en las
imagenes es tan claro, que permite utilizar técnicas de reconstruccion de
superficies tipo Marching Cubes [7] con resultados optimos. Este tipo de técnicas
fracasa en el caso de estar interesados en lo que podriamos denominar 6rganos o
tejidos blandos, como podrian ser el corazon, el higado o los musculos. Las
imagenes correspondientes a estos Organos presentan en general contornos muy
poco definidos que se confunden con el entorno.

Para resolver este problema se introdujo la familia de métodos de contorno activo
0 Snakes [5]. Se trata de definir unas curvas de tipo spline que minimizan una
funcion de energia y que se adaptan a los contornos de las imagenes. A pesar de
que el modelo inicial [5] era para una curva 1-dimensional parametrizada que se
ajustaba a un contorno en una imagen 2D, estos modelos se han ampliado para
dimensiones mayores. Asi, tenemos las Active Nets [10] y las 3D Active Nets [11]
(dos parametros) para el caso de ajustarse respectivamente a toda una region 2D o
a la superficie que limita unos datos volumétricos, y finalmente, los Active Cubes
[2] (tres parametros) para ajustar volumenes en 3D. En todos los casos la
metodologia es similar, se trata de tomar inicialmente una malla de puntos
parametrizados y deformarla hacia el minimo de una funcion de energia en la que
se contemplan las caracteristicas del modelo y los datos de intensidad de la
imagen. Numéricamente la resolucion se obtiene a partir de un esquema de
diferencias finitas.

Otra posibilidad de resoluciéon se basa en la utilizacion del método de los
elementos finitos (FEM) para resolver las deformaciones. Estos métodos [4], [8],



consiguen generalmente buenos resultados a costa de aumentar la complejidad y el
coste de calculo.

El modelo dindmico que se presenta en este trabajo resuelve el mismo tipo de
problemas pero planteando la adaptacion al contorno de los datos como la
evolucion de una malla deformable [1] bajo la accion de un conjunto de fuerzas
que contemplan tanto las fuerzas internas, que dan las propiedades de elasticidad y
rigidez del modelo, como las fuerzas externas de atraccion. Estas ultimas, se
plantean como la acciéon de un campo vectorial, GVF, que se anula en los
contornos de interés [12] y [13]. Las ventajas esenciales del presente método
residen por un lado en la versatilidad de los modelos iniciales, puesto que se parte
de una superficie triangularizada y por otro, del tratamiento numérico de la
evolucion del modelo. En concreto, se pueden utilizar métodos de integracion
implicita de las ecuaciones que describen la dindmica del sistema por lo que se
puede conseguir una mayor velocidad en alcanzar el equilibrio. Otra caracteristica
es que también se puede tratar la evolucion de varias mallas iniciales de forma
simultanea, por lo que se pueden reconstruir las paredes externas e internas de un
organo (el corazon) al mismo tiempo. Ademas, al utilizar el campo vectorial para
modelar las fuerzas externas se mejoran también algunas de las limitaciones de los
snakes en cuanto a la proximidad del modelo inicial a los datos y el
comportamiento frente a las concavidades.

2 Modelo deformable

El modelo deformable que utilizaremos para la posterior evolucion dindmica esta
basado en el modelo propuesto por Baraff y Witkin [1] en un contexto de ropas
virtuales. En este contexto hemos implementado un simulador (DRAPS) que
permite obtener imagenes bastante realistas (ver Figura 4) en las que se pueden
apreciar las posibilidades de deformacion del modelo.

Basicamente, se trata de considerar una malla triangular en la que a efectos
dinamicos consideraremos una particula de masa m; en cada uno de sus vértices.
Las coordenadas de cada vértice se pueden referir a un sistema de coordenadas
locales (u,v) en R’o bien a un sistema de coordenadas global, que denotaremos por
x, en el espacio R°. Supondremos que existe una funcion lineal de cambio de
coordenadas W(u,v) que permite expresar X en funcion de (u,v).



2.1 Modelado de las fuerzas internas

Las fuerzas de deformacion del modelo las plantearemos sobre cada uno de los
triangulos que forman la malla. La deformacion viene caracterizada por la accion
de tres fuerzas que son las de estiramiento (stretch), cizalla (shear) y flexion
(bend).

Cada una de las fuerzas se implementa como una condicion de restriccion C(x)=0
que el sistema debe mantener. A partir de la definicion de una restriccion, se
pueden obtener la funcion de energia E.(x) y la fuerza en cada uno de los vértices
f,, asociadas a esta restriccion:

E, =§C(X)TC(X) (2.1
JE, dC(x)
f; = Tax, = —ka—XiC(X) (2.2)
of
K=o (2.3)
K, - of, _ [9CmaCx) ", 0’C(x) ®) (2.4)
X ox; 0X; 00X ;

En (2.1) y (2.2) k es una constante que podemos interpretar como el peso que
tendra la restriccion C(x) en el modelo. Si consideramos que las restricciones se
imponen por triangulo, esto nos dice que C(x) va a depender de pocas particulas
por lo que tendremos unas estructuras dispersas a la hora de representar las fuerzas
y sus derivadas. Cada elemento de fuerza, f;, es un vector de R°. La matriz de
derivadas de fuerza K pertenece a R°™" de forma que cada uno de sus elementos
Kj; es una matriz de 3x3 posiciones.

Por cuestiones de estabilidad del sistema, cada fuerza tendra asociado un término
de amortiguacion (damping) que definiremos como:

aC(x)

ox

fy =—kq4 C (2.5)

A continuacion analizaremos cada una de las fuerzas que modelamos para
describir el comportamiento del sistema.



2.2 Fuerza de Stretch

La magnitud del estiramiento o de la compresion de cada una de las aristas de un
triangulo puede controlarse mediante esta fuerza. Dado un triangulo de la malla
con vértices las particulas i, j y k se define:

Xk
u
v
zZ
Xj
y
X
X

W

(u’v) > (X7y’z)
Figura 1. Coordenadas locales de un triangulo

AX; =X; —X; AX, =X, —X;
Aulzuj—ui Au, =u, —u; (2.6)
Av, =v; -V, Av,=v, — vV,

Entonces una aproximacion lineal para el cambio de referencia es:
Ax, =W, -Au, + W, - Av,

(2.7)
Ax, =W, -Au, + W, -Av,
y las derivadas de W respecto u 'y v son:
(W, W, )=(ax, ax, )2 A i )38
u v 1 2 AVI sz ( . )

Con este sistema se pueden formular dos condiciones que impidan la deformacion
de los dos lados Ax; y Ax,.

C(x) = {”W“ o b“] 2.9)

[W. ] -b,



Obtenemos los incrementos o decrementos de longitud de arista como las
diferencias de posicion entre los dos pares de particulas implicadas. La definicion
de la restriccion C(x) expresa la posibilidad de alargamiento proporcional al area
del triangulo "a", normalmente las constantes b, y b, son iguales a 1, lo que
significa que la restriccion tendera a mantener las aristas con la misma longitud
inicial, si este no fuera el caso, se puede modificar la constante k que multiplica la

restriccion en el planteamiento global y permitir asi una mayor elasticidad.

2.3 Fuerza de Shear

La fuerza de cizalla o shear es la que actiia sobre el angulo de apertura interna del
triangulo como se observa en la Figura 2:

C(x)=aW, (x)' W, (x)

Figura 2. Fuerza interna de tipo "Shear”

La restriccion tiende a mantener el angulo de los vectores Wy(x) y Wy(x) de
manera que sea proximo a ortogonal y evitar de este modo que el triangulo se
pueda volver muy degenerado.

2.4 Fuerza de Bend.

Por tultimo, la fuerza de flexion o bend intenta controlar la flexion de la superficie
de la malla. Se define esta fuerza entre pares de tridngulos adyacentes tal y como
se observa en la Figura 3. La restriccion intenta mantener el angulo que forman
las caras de los dos triangulos. Los vectores implicados en el célculo son las
normales respectivas de cada tridngulo nl y n2 y la direccion de la arista
compartida, e.



n2 sin0=(n, Xn,)e
cos 0=n;n,

C(x) =0

Figura 3. Fuerza interna de tipo "Bend"

3 Modelo Dinamico

El modelo dinamico que presentamos se basa en plantear la evolucion del modelo
segun la dinamica clasica, es decir, a partir de la aplicacion de la ley de Newton
para cada particula, que podemos expresar como:

F =m, -X; (3.1

Donde F; es la suma de las fuerzas que actian sobre la particula, m; es la masa de
la particula y X; es la aceleracion de la misma. Esta ecuacion diferencial ordinaria

(EDO) de segundo orden se puede convertir en un sistema de EDO de primer
orden a partir de la expresion:

X=V
v=F/m, (32)

Donde x = x(t) y v = v(t) son la posicion y la velocidad de la particula en el
instante t; x (t) y v (t) son las derivadas respecto del tiempo. El vector (x,v) se
denomina vector de estado. Para cada particula se puede considerar que la fuerza
total que actia sobre ella proviene de las interacciones con las particulas vecinas
siguiendo el modelo deformable introducido en el apartado anterior y por otro
lado, de las fuerzas externas del entorno, es decir,

F=F,

nt

+F,, (3.3)

Como explicaremos a continuacion, las fuerzas externas se calculan como un
campo vectorial que se define a partir de la imagen, por lo tanto estas fuerzas no



tendran evolucion temporal y esto permite realizar el calculo del campo vectorial
una sola vez.

3.1 Fuerzas Externas

Una de las limitaciones con que se encuentran los modelos de ajuste de contorno
es el problema del modelado de la fuerza externa. La forma mas frecuente de
modelar estas fuerzas externas [5] es utilizar una funcién gradiente de las
intensidades de la imagen. Este planteamiento suele tener esencialmente dos
limitaciones, por un lado que la distancia de la malla inicial ha de ser pequefia
respecto del contorno que se pretende obtener y por otro la dificultad de conseguir
adaptaciones en el caso de tener concavidades en el contorno objetivo. La técnica
que hemos seguido [13], se basa en construir un campo vectorial (GVF) en todo el
mundo de voxels de la imagen 3D. La idea es minimizar un funcional que mezcla
la informacion obtenida a partir del gradiente de intensidades de la imagen con un
término de difusion que permite extender el campo vectorial de manera suave al
resto del dominio.

El campo vectorial de tipo gradiente V(X,y,z)=(u(x,y,z), v(X,y,z), W(X,y,z)) que
constituye la fuerza externa se obtiene a partir de la minimizacion del funcional de
energia:

e=|[[u- V>V + V1|V - VI dxdydz (3.4)

La integral se compone de dos términos bien diferenciados, el primero es el
término de difusion, mientras que el segundo contiene la informacion sobre las
variaciones de intensidad de la imagen. Cuando las variaciones de propiedad I
(generalmente intensidad) entre voxels consecutivos sean pequefias, dominara la
expresion el primero de ambos, es decir, se producira la suavizacion del campo
vectorial. Por otra parte, en zonas de grandes variaciones en cuanto a valor de
propiedad dominara el segundo término. El valor de la constante 1, servira para
controlar el balance entre los dos términos de la integral.

Puede obtenerse el campo GVF solucionando las siguientes ecuaciones de Euler,
tal y como se describe en [13]:

u-Viu—(u-1 )1 +15 +12)=0
2 2 2 2

w-Vov=(v-1)I; +1; +1;)=0

u-Viw—(w—1,)1; +13 +17)=0

(3.5)



La observacion de las ecuaciones permite deducir que en zonas de poca variacion
de intensidad el segundo término se anula practicamente ya que también lo hace el
gradiente de I(x,y,z).

3.2 Calculo del campo gradiente

Para resolver las ecuaciones anteriores, se recurre a plantear una evolucion
temporal hacia la posicion estacionaria que se correspondera con el equilibrio.
Para ello se plantea un esquema de diferencias finitas complementado con un
método de Euler explicito para seguir la evolucion temporal. A continuacion
vamos a presentar los pasos que se han seguido para obtener el campo vectorial.
En primer lugar se introduce la variable temporal t, como otro de los parametros
del sistema y se plantea su evolucion a partir de las siguientes expresiones:

u,(x,y,z,t)= Vzu(x, y,Z,t) - b(X,y,2)u(X,y,z,t) + c! (x,y,2)
V(51,20 = V(5. ¥,2,0) = B(%, ¥, 2) V%, 3,2, )+ ¢ (%, ¥,2) (3-6)

w,(X,Y,2,t) = V2w(X,y,2z,t) = b(X,y,2) W(X, ¥,2,t) + ¢ (X, Y,2)
donde las expresiones de b, ¢, ¢? y ¢ son:
b(x,y,2) =13 (x,y,2) + I} (%, ¥,2) + I} (%, ¥,2)
c'(x,,2) = b(x,y,2)L, (x,y,2) (3.7)
¢’ (x,,2) =b(x,y,2)I, (x,¥,2)
¢*(%,¥,2) =b(x,y,2)L, (x,y,2)

Discretizando las expresiones se obtienen las ecuaciones implicitas finales. Para la
primera componente, u, del campo gradiente V(x,y,z) tenemos:

n+l _ n n n
Ui = (1 —bijx ‘At)ui,j,k +r(ui+1,j,k Ukt

(3.8)
n n n n n
FTU e T T Uk T Uk _6ui,j,k)+
+ cij,kAt
At
donde r=—*2" (3.9)

AxAyAz



siendo las expresiones para las componentes segunda y tercera, v y w, totalmente
analogas. Debido a que se esta utilizando un esquema de diferencias finitas, la
convergencia hacia la solucion nos limitard el paso maximo de integracion
(condicion Courant-Friedrichs-Lewy [13]), de esta forma se debe tomar un paso en
el tiempo que cumpla:

t< AxAyAz
4u

A (3.10)

3.3 Implementacion numérica

A continuacién vamos a describir la implementacion numérica que hemos llevado
a cabo para calcular las deformaciones y la evolucion dindmica del modelo. En
primer lugar, respecto a la integracion de las ecuaciones diferenciales que
describen la dinamica, hemos utilizado un método de Euler implicito. La idea es
considerar que Ax =x (to+h) —x (to) y Av=v (t,+ h) — v (t), donde h es el paso
de integracion, entonces la ecuacion (3.2) del sistema se puede escribir como:

Ax _h v, +Av
Av) M™f(x, + Ax,v, + AV) (3.11)

El método se basa en la evaluacion de las fuerzas en el siguiente instante de
tiempo. Pera determinar estas fuerzas se considera una aproximacion de Taylor de
primer orden:

flx, +Ax,v, + Av) =1, +£AX+£AV (3.12)
ox ov :

Las derivadas df/dx y df/dv se evaltian en (x,vo). Substituyendo en la ecuacioén
inicial se obtiene:

AX Vo + Av

= N

(Av) h M (£, +£Ax+£Av) (3.13)
ox ov

Y como Ax = h(vy+ Av)

Av=h-M1(fO +§—fh(vo +AV)+g—fAV)j (3.14)
X A%



Agrupando los términos se obtiene un sistema de ecuaciones lineales donde la
incognita es Av:
of

qof 5, of T
(I—hM oM S lav=hM (£, +h Sy, (3.15)

Finalmente éste es el sistema a resolver. Se trata de un sistema lineal de 3n
incognitas. La solucion es el incremento de velocidad de todas las particulas del
sistema; a partir de este incremento se puede calcular la nueva posicion de las
particulas utilizando que x = x + Ax donde Ax = h-(vo+ Av).

En este método, para avanzar un paso se deben evaluar tanto las fuerzas como sus
derivadas respecto de la posicion y la velocidad. Las fuerzas que intervienen son
las fuerzas internas correspondientes a las caracteristicas del modelo deformable y
por otro lado las externas correspondientes al campo vectorial que se ha calculado
previamente.

El utilizar un método implicito nos permite utilizar pasos de integracion mayores,
pero al mismo tiempo nos obliga a resolver un sistema de ecuaciones lineales en
cada paso. El hecho de que estos sistemas sean muy dispersos, hace adecuado un
método iterativo de resolucion que en nuestro caso es un método de gradiente
conjugado.

4 Resultados practicos

En la Figura 5 se presenta el campo vectorial gradiente obtenido para una seccion
de los datos 3D. En este caso se partid de los datos SPECT del ventriculo
izquierdo de un corazon de resolucion 68x75x58 voxels con unas dimensiones
espaciales de 1.435 mm (X), 1.435 mm (Y) y 2.871 mm (Z) para cada voxel. Se
establecié un mapa binario para el valor de propiedad, siendo esta 1 en el interior
del ventriculo y 0 en el exterior y se utilizo un valor de paso temporal igual al de la
condicion de convergencia (3.10) dividido por 2. El valor de la constante [l se
tomo6 como 0.4.

Se observa la existencia de una region de potencial nulo en el interior del
ventriculo, region que separa ambas fronteras, interna y externa.

En la Figura 6 se presentan datos numéricos asociados a la generacion del campo
gradiente. Podemos observar las variaciones de modulo y signo de los vectores
generados a partir del citado ventriculo. Ambas graficas se corresponden con el



recorrido marcado por una linea de color gris en la Figura 5. Se observan las
prominencias de moédulo en las cercanias de las fronteras interna y externa. Por
otra parte queda patente el cambio de signo de los vectores atractores, siendo
positivo cuando éstos se dirigen de izquierda a derecha (de abajo a arriba en la
Figura 5) y negativo en caso contrario. El modulo de los vectores gradiente esta
escalado por un factor de 100 para su mejor observacion. Ambas graficas muestran
las regiones con valor de propiedad igual a 1 en color rojo.

Los resultados finales de simulacion de tejido deformable utilizando el campo
gradiente como fuerza externa se observan en la Figura 7. Se simul6 a partir de
una malla inicial compuesta de 1396 particulas (2788 triangulos) y se aplico el
campo gradiente de la Figura 5 a ésta consiguiendo su deformacion total hacia los
datos de interés. Se puede observar en la figura como en el resultado final la malla
estd unida a la frontera externa del mundo de voxels de partida. EIl promedio
temporal por frame de simulacion fue de 2,22 segundos (K7 Athlon 600 MHz, 128
Mbytes RAM). Se utilizé un paso de integracion (h) de valor 0.01.

5 Conclusiones

El presente trabajo es un primer paso en la obtencion de un modelo dindmico que
permita reconstruir superficies que limitan un conjunto de datos 3D. En los tests
numéricos efectuados sobre modelos sencillos los resultados son bastante
satisfactorios. De todos modos el objetivo final es mucho mas complejo ya que se
pretende reconstruir un modelo a partir de los datos SPECT del corazon de un
paciente. La poca calidad y la baja resolucion de estos datos nos obligara a utilizar
distintas estrategias para calcular el GVF de la imagen y por otro lado una mayor
experimentacion con los distintos parametros del modelo.

Como lineas de trabajo futuro tenemos planteadas varias mejoras en la
implementaciéon y control del modelo. Respecto a los aspectos numéricos se
pueden rebajar tiempos de computo en el calculo del campo vectorial utilizando
también un esquema implicito de integracion ademas de explotar las posibilidades
de paralelizacion del método. En cuanto a aspectos mas cualitativos estamos
pensando en la posibilidad de controlar los parametros del modelo de manera que
se puedan variar a lo largo de la simulacion en funcion de la proximidad al
contorno, etc., para conseguir reacciones internas del modelo que podrian ser
distintas en la fase de aproximacion a los datos y en la fase de relajacion final.
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Figura 4. Simulador de tejidos (DRAPS).

Figura 5.  Campo gradiente correspondiente a una seccion del ventriculo
izquierdo del corazon. Izquierda: Vectores GVF calculados. Derecha: Los
puntos azules indican la existencia de propiedad.
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Figura 6. Moddulo (arriba) y signo (abajo) de los vectores GVF correspondientes
al recorrido transversal de la figura anterior.

Figura 7. Resultados practicos. a) Aspecto inicial de la malla y de los datos de
interés. b) Aspecto final de la malla tras la deformacion.
¢) Aspecto final de la malla y de los datos desde otro punto de vista.



