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Resumen

El registro transoperatorio de volimenes (preoperatorios) de Tomografia Computarizada (CT
por sus siglas en inglés) es un proceso clave de la mayoria de sistemas de cirugia ortopédica
asistida por computadora. En este trabajo de Tesis Doctoral se reporta el desarrollo de un
método nuevo para el registro automatico de volimenes de CT de huesos largos, basado en
la segmentacion de la cortical del hueso en imagenes transoperatorias de ultrasonido 3D. Se
desarrollé un clasificador de hueso basado en el analisis de componentes principales de la
Matriz Hessiana para cada voxel de ultrasonido transoperatorio. Se utilizé ultrasonido 3D de
manos-libres para lograr la adquisicion de volimenes grandes de ultrasonido transoperatorio.
El registro transoperatorio se realiza entre la superficie de la cortical del hueso, segmentada
manualmente en el volumen de CT, y la superficie correspondiente, segmentada automatica-
mente, en el volumen de ultrasonido. El método se validé en un maniqui realista de la tibia,
en el que se midié un error maximo promedio de segmentacion del hueso en ultrasonido de

0.33 mm con desviacion estandar de 0.26 mm.
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Capitulo 1

Introduccion

1.1. Sistemas de Cirugia Asistida por Computadora (CAS)

Los sistemas de Cirugia Asistida por Computadora (CAS por sus siglas en inglés) tienen
como objetivo ayudar al cirujano durante un procedimiento quirtrgico; al proporcionarle in-
formacion relevante del procedimiento al momento de su realizacién. Tecnologias de computo
como: sensores de posicion, sistemas de imagenologia y sistemas de despliegue de informa-
cién, son herramientas usadas para proporcionar dicha informacién. En general los sistemas
de CAS mejoran la percepcién que obtiene el cirujano al momento de ejecutar un procedi-
miento quirurgico, al ofrecer una visualizacién aumentada del procedimiento realizado, con
el despliegue de informacién complementaria como: modelos virtuales de la anatomia del
paciente; detalles de vistas tridimensionales y estructuras internas no visibles; informacién
relevante del instrumental quirirgico como modelos virtuales, posicién, orientacion y guias de
trayectoria; entre otros. Como resultado de numerosos estudios, se ha visto que el uso de sis-
temas de CAS ha demostrado incrementar la precisién de del resultado de los procedimientos

quirtrgicos [Stiehl et al., 2007; Rambani y Varghese, 2014].
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1.2. Sistemas de Cirugia Guiada por Imagenes (IGS)

Los Sistemas de Cirugia Guiada por Iméagenes (IGS por sus siglas en inglés) son sistemas
de Cirugia Asistida por Computadora los cuales hacen uso de imagenes médicas digitales
de un cierto tejido o area de interés para caracterizar, localizar, monitorizar, o controlar
procedimientos. El uso de estos sistemas durante un proceso quirtdrgico se realiza en dos
etapas, preoperatoriamente (antes de la cirugia) y transoperatoriamente (durante la cirugia).
Preoperatoriamente se debe de realizar la adquisicién de imagenes del area de interés, con
éstas se realizard el planeamiento y estudio de la cirugia, los cuales pueden incluir la genera-
cién de modelos tridimensionales realizados a partir de las imagenes preoperatorias. De forma
transoperatoria se debe de obtener una relaciéon entre los datos adquiridos y el paciente en la

sala de operaciones, para poder hacer uso del planeamiento realizado previamente.

El uso de sistemas de IGS sirve como complemento para la visualizacion directa de la region
de interés dentro de un procedimiento quirdrgico; para rastrear y monitorizar la interaccién
de uno o varios elementos del instrumental quirirgico dentro de la anatomia del paciente; el
despliegue del instrumental quirirgico rastreado de forma precisa en un espacio virtual junto
a modelos tridimensionales del drea de interés obtenidos a partir de las imagenes adquiri-
das. Tienen como objetivo incrementar la precisiéon y exactitud del procedimiento realizado
y minimizar el dano en el tejido sano, y por consecuencia la reduccién en los tiempos de

recuperacion del paciente.

Los sistemas de IGS necesitan distintos elementos para poder proveer una guia al momento
de un procedimiento quirtirgico. Iméagenes del area de interés de la anatomia del paciente
seran usadas como objeto virtual de la cirugia, estas imagenes pueden ser adquiridas con
diferentes modalidades de imagen, siendo las imagenes de tomografia computarizada (CT
por sus siglas en inglés) e imédgenes de resonancia magnética (MRI por sus siglas en inglés)
las mas usadas debido a la informaciéon que estas proveen. La eleccién de una sobre otra se

hara dependiendo de los elementos que se quieran observar, dado que las imagenes de CT
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proveen informacién anatomica de alta resolucién donde la intensidad del pixel corresponde
a la densidad del tejido son usadas para visualizar el tejido éseo mientras que las imagenes

de MRI proporcionan informacion de alta resolucién de los tejidos blandos.

El sensor de seguimiento de objetos se conoce como navegador (6 rastreador), el cual deter-
mina en tiempo real la posicién espacial y orientacién en 3D de objetos rastreables, dichas
medidas pueden ser obtenidas con precision submilimétrica. Existen rastreadores épticos, los
cuales realizan el seguimiento a partir de un sistema de visén estereoscépica, y los electro-
magnéticos, que realizan el seguimiento al capturar el campo electromagnético generado por
un solenoide. Actualmente los rastreadores 6pticos son los més usados por la libertad de
movimiento y el bajo error en las mediciones. El rastreo del instrumental quirirgico o bien
de alguna parte de la anatomia del paciente se realiza mediante la colocacién firme un objeto
rastreable, ya sea sobre el instrumental o bien sobre la anatomia del paciente. Posteriormen-
te se requiere realizar un procedimiento de calibracién el cual relaciona el objeto rastreable
con el instrumento al cual se encuentra adherido, ya que en la préctica se requiere saber la
posicién de ciertas partes del instrumental tales como la punta de un palpador, o la punta y
orientacién del un taladro. Finalmente la visualizacién de todos los elementos en un mismo
entorno virtual se realiza al calcular la transformaciéon geométrica de todos los sistemas de
referencia de cada elemento mostrado, con respecto a un sistema de referencia global; el tipo
de visualizacion y los elementos mostrados varian dependiendo del procedimiento para el cual

fue disenado el sistema de IGS.

Los procedimientos ortopédicos que hacen uso de sistemas de IGS son cada vez mas comu-
nes; la artroplastia total de rodilla, la artroplastia de cadera, que son procedimientos que
tienen como objetivo la reconstrucciéon de una articulacién danada mediante la reseccién de
las superficies articulares y la interposiciéon de una prétesis; asi como la colocacién de tor-
nillos transpediculares; son procedimientos que hacen uso rutinario de éstos sistemas. Los
sistemas comerciales desarrollados especificamente para asistir en procedimientos quirtrgicos

ortopédicos incrementan la precision en tareas especificas, ademas de propiciar condiciones
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para la reduccién de la invasividad del procedimiento [Cleary v Peters, 2010]. Por otro lado
el uso de sistemas de IGS en el area de traumatologia es actualmente un tema de inves-
tigacién, diversas metodologias y sistemas han sido desarrollados para asistir en multiples
procedimientos; los resultados obtenidos de dichas investigaciones muestran que el uso de
esta tecnologia es benéfica para los pacientes al mejorar el resultado final de la cirugia y al

disminuir la complicaciones post operatorias [Atesok et al., 2008].

El uso de nuevas técnicas quirtrgicas, como la artroscopia, aplicadas a procedimientos de
fijacién de fracturas en huesos largos han mejorado sustancialmente tanto la precision de
la cirugia, como la recuperacién post quirtrgica del paciente, al ser menos invasivas que
los procedimientos tradicionales, sin embargo, el éxito de estas cirugias es dependiente de
las habilidades y experiencia del cirujano [Burdin, 2013]. También se ha demostrado, que
el uso de imédgenes de CT en conjunto con su correspondiente visualizacién tridimensional
de los tejidos de interés presentes en el estudio, representan una ventaja al tener una mejor
visualizacién y por consiguiente un mejor entendimiento del area afectada asi como de la
lesién misma, lo que repercute en una mejor planeacién del procedimiento a realizar [Wicky
et al., 2000]. Las herramientas de cirugia guiada por imdgenes proveen antes de la cirugia o de
forma preoperatoria herramientas de software para obtener una guia precisa del procedimiento
a realizar, proceso conocido como planeacién preoperatoria. Que incluye, usualmente, una
etapa de anotacién, manual o automaética, de los contornos de las estructuras de interés en

las imagenes preoperatorias, procedimiento conocido como segmentacién.

Al momento de la cirugia o de forma transoperatoria, un sistema guiado por imédgenes, provee
informacién generada en tiempo real del drea afectada basada en el plan preoperatorio asi
como un despliegue en un mismo ambiente virtual del seguimiento del instrumental usado.
El uso de sistemas de IGS en procedimientos de fijacion de fracturas realizados mediante
artroscopia ofrecen una mejora en la visualizacién del drea afectada y proveen un seguimiento
y retroalimentacién del procedimiento [Leung et al., 2010]. Se ha reportado que el uso en
conjunto de cirugias artroscépicas y sistemas de IGS mejoran la precision de la cirugia, asi

como el tiempo y calidad de la recuperacién del paciente [Kahler, 2009].
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1.3. Registro Transoperatorio

Los sistemas de IGS, en su mayoria, involucran tres etapas: la adquisicién de imagenes preope-
ratorias de la regiéon de interés; la planeaciéon del procedimiento quirtrgico con base en las
imagenes preoperatorias adquiridas, el cual puede incluir la generacién de un modelo virtual;
y finalmente la realizaciéon del procedimiento guiado o navegado, en el cual el plan preopera-
torio es desplegado junto con el modelo virtual y el instrumental quirtrgico rastreado sobre
el mismo marco de referencia que el paciente en la mesa de operaciones; ademas informacién
de interés puede ser desplegada en conjunto con los modelos virtuales. Dentro de la etapa de
navegacion, a fin de poder mostrar toda la informacion generada en un mismo ambiente, se
debera de encontrar una transformacién geométrica entre el paciente en la mesa de opera-
ciones y el modelo virtual construido a partir del estudio preoperatorio, a éste proceso se le

conoce como registro transoperatorio.

El proceso de registro transoperatorio recibe como parametros de entrada dos entidades
(imdgenes, mallas, nubes de puntos, etc.) que deben de ser registradas con el paciente, y
devuelve como resultado una transformacién geométrica que las relaciona. Todo proceso de
registro involucra tres elementos fundamentales: una transformacién geométrica que relaciona
ambas entidades de entrada; una medida de similitud entre la entidad base y la entidad a
registrar; y una funcién de optimizacion que obtiene la transformacién 6ptima que maximiza

la medida de similitud.

Las transformaciones geométricas resultado del proceso de registro pueden clasificarse en dos
tipos: transformaciones rigidas, las que preservan la distancia Euclidiana entre cualquier par
de puntos y angulos entre lineas y planos, y quedan representadas de manera tnica; y las
transformaciones no rigidas en las cuales las relaciones geométricas entre puntos, lineas y

planos se deforman, y no pueden ser definidas de manera tnica.
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En una cirugia guiada por imégenes el registro transoperatorio es el paso mas critico, ya que
dependiendo de la precisién de éste, dependerd que la visualizacién de los elementos y la
informacién presentada esté localizada espacialmente en la posicién correcta con respecto a

la posicién del paciente [DiGioia y Nolte, 2002].

Dentro de los procedimientos ortopédicos guiados por imégenes, distintos métodos se han
planteado para realizar el registro transoperatorio entre el paciente y sus modelos graficos
virtuales, siendo el registro basado en marcadores fiduciarios el mas usado hasta el momento.
Este proceso se basa en encontrar una transformacion rigida basada en un emparejamiento
en pares de puntos conocidos tanto en el modelo virtual como en el paciente [Audette et al.,
2000]. Los puntos fiduciarios pueden ser puntos anatémicos escogidos con antelacién en el
modelo virtual y luego tocados fisicamente por medio de un palpador rastreado al momento
de la cirugia, este método tiene inconvenientes como son: que los algunos puntos anatémicos
no son facilmente distinguibles en huesos largos y la cantidad de puntos a escoger es limitada.
Para superar estos inconvenientes la colocacién de marcadores artificiales se presenta como
una ventaja sobre los marcadores anatémicos ya que estos son facilmente distinguibles. Los
marcadores suelen ser tornillos u objetos més complejos que son colocados antes de adquirir
el estudio preoperatorio mediante una intervencién quirtrgica previa y son removidos una vez
terminado el procedimiento quirirgico, esto conlleva problemas como son: costos extra, in-
comodidad del paciente y en especial en procedimientos de fijacién de fracturas dependiendo
de la severidad de ésta en ocasiones resulta imposible la colocacién de dichos marcadores, y
al igual que con los marcadores anatémicos la cantidad de éstos es limitada. Ambos métodos
son altamente invasivos ya que requieren la exposicion del hueso al momento de la interven-
cién, esto deriva en un aumento en el riesgo de complicaciones pre y post operatorias; la
incompatibilidad con procedimientos quirirgicos minimamente invasivos como los menciona-
dos anteriormente, en los cuales se opta por usar métodos “remotos” de acceso al hueso tales
como los diferentes tipos de imagenologia transoperatoria como pueden ser: fluoroscopia 2D

y 3D, CT, MRI y ultrasonido 2D y 3D.
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El registro transoperatorio basado en imagenes tiene ventajas claras sobre los métodos basa-
dos en fiduciarios como son: evitar la colocacién de marcadores fiduciarios y a su vez evitar
la exposicién directa del hueso con el objetivo de hacer el emparejamiento. El registro ba-
sado en imagenes de fluoroscopia ha sido bien aceptado ya que esta modalidad de imagen
se usa cotidianamente para hacer el seguimiento en procedimientos quirirgicos ortopédicos
y se ha reportado un uso satisfactorio en conjunto con sistemas de IGS [Leung et al., 2009;
Citak et al., 2011; Weil et al., 2014]. Sin embargo, el uso de estos equipos estd restringido
por el alto costo, las limitaciones de espacio en los quiréfanos, un campo de visién limitado;
distorsién y y limitacién a representaciones tnicamente en 2D para el caso de fluoroscopia;
y mas importante, la exposicién a radiaciones ionizantes tanto para pacientes como para el
personal de cirugia. Debido a esto, otros tipos de imagenologia han sido explorados siendo el
ultrasonido (US) el que mds ventajas ofrece al ser: la tecnologia de imagenologia médica mas
econdmica, el facil acceso a esta tecnologia ya que la mayoria de las unidades médicas cuentan
con un equipo, es portatil, capaz de adquirir imagenes en tiempo real, es no invasivo y es
libre de radiacién ionizante. Inclusive se ha probado que en algunos casos el uso de imagenes
de ultrasonido puede ser un mejor método de diagnostico en fracturas al dar mas informacion
que los rayos X tradicionales y solo es superado por las imdgenes de CT [Beltrame et al.,
2012]. Como desventajas tenemos: el bajo nivel de la relacién senal/ruido en las imdgenes, la
formacién de sombras acusticas y que es usuario dependiente tanto en la adquisicién como
en la interpretacion de las imagenes. Los sistemas de US 3D pueden reducir la severidad de

algunas de estas desventajas al proveer mas informacién, sin embargo, otras serdn intrinsecas

del US.

Estudios previos han demostrado que el uso de imédgenes de US como modalidad de imagen
para registro transoperatorio es factible. Herring et al. [1998] usando maniquies de vértebras
sumergidos en agua mostraron que ciertos puntos anatémicos cominmente usados como pun-
tos fiduciarios anatémicos son localizables a través de imédgenes de US y es posible obtener
precision submilimétrica al registrar con los puntos obtenidos directamente en el hueso. lo-

nescu et al. [1999] mostraron que el registro puede ser realizado a partir de la segmentacién
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del hueso en iméagenes de US, evitando asi los errores producidos por la selecciéon de puntos
fiduciarios anatémicos tanto en las imdgenes de US como en el paciente. Ambos trabajos
obtienen errores de registro menores a un milimetro en sus modelos de estudio y recomien-
dan métodos robustos y agiles de segmentacién como un requisito para poder aplicar estos

métodos en procedimientos quiriurgicos reales.

1.4. Propuesta: Registro Transoperatorio CT-US

En este trabajo se desarrollo un sistema de cirugia guiada por imagenes para asistir duran-
te un procedimiento ortopédico. El sistema completo consta de tres etapas: la adquisicion
de un estudio preoperatorio, el registro transoperatorio y la navegacion de los instrumen-
tos en conjunto con los modelos virtuales generados durante la ejecucion del procedimiento.
La contribucién principal de este trabajo es la propuesta de un nuevo método de registro
transoperatorio entre el modelo virtual del paciente obtenido de forma preoperatoria y el
paciente en la mesa de operaciones. El método propuesto realiza el registro entre dos super-
ficies: una obtenida de manera preoperatoria al segmentar la cortical del hueso a partir de
una imagen de CT y otra obtenida a partir de US 3D rastreado adquirido de forma transope-
ratoria. El procedimiento deja de lado el uso de marcadores fiduciarios ya sean anatémicos
o artificiales y podria aplicarse en diversos procedimientos de cirugia ortopédica como son:
la reduccion de fracturas de huesos largos o el implante de protesis de rodilla por mencionar

algunos.

1.4.1. Sistema propuesto de IGS

El sistema propuesto se compone de los siguientes elementos:

= Sistema de adquisicion de imédgenes de CT. Se requiere para la adquisicién del estudio

preoperatorio.

= Sistema de navegacién. Compuesto por un rastreador 6ptico que servird para realizar

un seguimiento de la posicién de los objetos involucrados.
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= Sistema de ultrasonido clinico. Usado en conjunto con el rastreador para realizar la

adquisicién de volimenes de US.

1.5. Antecedentes

Los trabajos previos que desarrollan métodos de registro transoperatorio basado en imagenes
de US, se pueden agrupar en dos clases: los que hacen registro basado en superficies extraidas
a partir de las imagenes y los que hacen registro basado en intensidad. En los métodos
basados en superficies el registro se hace con base en la extraccién de caracteristicas de
ambos tipos de imdgenes tanto preoperatorias (CT) como transoperatorias (US); en éstos
métodos la desventaja es que la precision del registro depende de la calidad en la extraccién
de caracteristicas en ambas modalidades de imagen. Los métodos basados en intensidades
encuentran funciones de similitud entre los diferentes tipos de imagenes, de tal manera que el
registro se lleva a cabo al minimizar el error entre las funciones de similitud; en éstos métodos

la exactitud del registro dependera de la funcién objetivo y del método de optimizacion.

1.5.1. Meétodos de Registro Basados en Intensidades

Los métodos de registro transoperatorio basados en intensidades optimizan una funcién de
similitud entre las distintas modalidades de imagenes utilizadas y toma en cuenta caracteristi-

cas compartidas entre las distintas modalidades.

Winter et al. [2008] usan la informacién de posicién y orientacién del transductor de US
mientras es la regién de interés es escaneada, de tal manera que solo la regién visible para el
US seré la region que se usard de las imagenes de CT. La funcién de similitud queda definida
como la funcién que maximiza la suma de intensidades en el traslape de ambas modalidades
de imagen. Una desventaja de este método es que se debe de conocer a priori la forma en
que serd adquirido el US transoperatorio, suposicién que es dificil de cumplir cuando no se

conoce la regién del hueso es la que se va a adquirir.
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Penney et al. [2005] utilizan como medida de similitud la correlacién cruzada normaliza-
da entre imagenes de probabilidad. Tales imédgenes son construidas tanto para las imagenes
de US como para las de CT. Las imagenes de probabilidad usan el gradiente la intensidad
y la sombra acustica producida por el hueso. Los errores de registro obtenidos en experi-
mentos realizados en huesos de cadaver fueron 1.6 mm; para poder construir las imagenes

de probabilidad se requiere realizar la segmentacion manual del hueso en ambas modalidades.

Wein et al. [2008] y Gill et al. [2012] se basan en el modelo fisico del recorrido de las ondas
de US a través de los tejidos del cuerpo humano para simular imdgenes de US a partir de la
informacién de densidad obtenida de las imagenes de CT obtenidas de forma preoperatoria.
Para realizar el registro se optimiza el valor maximo de la superposicién de ambas imagenes.
Se reporta una exactitud de 1.25 mm para los experimentos realizados en cadaver y 1.44 mm
para maniquies; una desventajas de este método es el tiempo transcurrido para la generacién
de las imagenes simuladas de ultrasonido el cual se reporta en 14 min para una estacién de
trabajo. Posteriormente el algoritmo fue optimizado e implementado en paralelo para reducir
el tiempo de ejecucion, tomando 11 s en su implementaciéon en una tarjeta gréafica, segiin se

reporta.

1.5.2. Métodos de Registro Basados en Superficies

Para realizar el registro entre superficies, es necesaria la extraccién manual é automatica de
la cortical 6sea a partir de las imagenes de US adquiridas de forma transoperatoria, asi como

de las imagenes preoperatoria de CT.

Amin et al. [2003] realizan la segmentacién de tres caracteristicas en las imégenes de US:
el reflejo del hueso en las imdgenes especificado por la intensidad de éste en la imagen; los
bordes del hueso obtenidos por medio de un filtro direccional que extrae la frontera entre

el hueso y la sombra acustica generada por éste; y la ubicacion espacial del hueso obtenida
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previamente a partir de informacién de las imagenes de la CT. Finalmente combinan la in-
formacién las tres fuentes de informacién para extraer caracteristicas. El registro se hace de
forma semiautomaética con el algoritmo de Iterative Closest Points [Besl y McKay, 1992]. Los
errores promedio de registro reportados son de 1.94 mm; como desventajas de este método
es la necesidad obtener el volumen de ultrasonido con respecto a marcadores anatémicos

preestablecidos, donde la ubicacion de éstos dependerd de la experiencia del cirujano.

Kowal et al. [2007] desarrollaron un método de segmentacién automatica para imdgenes de
US 2D de huesos basado en la intensidad de la imagen y la posiciéon del hueso dentro de
ésta. Ya que el hueso es la regiéon mas brillante de la imagen en direccién de la sonda de
ultrasonido. El registro se realiza de forma manual adquiriendo puntos con un palpador de
forma directa en el hueso. Una desventaja del método es la sensibilidad al contraste de la
imagen, ya que se usan los valores de intensidad de pixeles sin realizar ningin tipo de nor-
malizacién. Los errores encontrados por Kowal son 0.42 mm con una desviacién estandar de

0.19 mm para los errores de segmentacion, mientras que los errores de registro no se reportan.

Beek et al. [2008] desarrollé un método de IGS para asistir en la fijacién de fracturas del
escafoides basado en la extraccién de la superficie. La segmentacién del hueso a partir del
volumen de US se realiza de forma semiautomatica con la anotacién de 10 puntos sobre la
cortical del hueso en el volumen de US, el registro de las superficies se realiza con el método

Iterative Closest Points [Besl y McKay, 1992].

Hacihaliloglu et al. [2014] basa su trabajo en la segmentacién del hueso a partir de volimenes
de US adquiridos con una sonda de US 3D. Usa filtros de Log-Gabor en conjunto con méto-
dos de coherencia de fase para realizar la segmentacién de la cortical ésea. Los errores de
segmentacion reportados son 0.51 mm con una desviacién estandar de 0.43 mm en maniquies

de hueso.
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1.5.3. Valoracién del sistema

El método de registro basado en marcadores fiduciarios, es el método més simple y uno de los
mas usados en sistemas de cirugia guiada por imagenes, éste requiere de la colocacion fisica
en el paciente de varios marcadores antes de la obtencion del estudio preoperatorio; durante
la cirugia los marcadores son usados como referencia y son extraidos una vez confirmado que
se obtuvieron los resultados esperados en la cirugia. La colocacién de marcadores fiducia-
rios requiere de intervenciones adicionales, puede representar complicaciones al paciente, y
en ocasiones no es posible su colocacion. Estos problemas han llevado a que se desarrollen
métodos de registro transoperatorio que eviten el uso de fiduciarios siendo el registro basado
en imagenes transoperatorias el mas popular. Este presenta el menor error de registro y es
menos invasivo; sin embargo la mayoria estan basados en imagenes de Rayos X los cuales
debido a la radiacién ionizante pueden provocar afectaciones tanto al personal médico como

al paciente, por lo que su uso es restringido.

Como alternativa al uso de imagenes de rayos-X, el uso de imagenes de ultrasonido ha to-
mado relevancia en el estudio del registro transoperatorio. El registro realizado a partir de
imagenes de ultrasonido se basa en medir la superficie dsea y registrarla con su contra parte
obtenida a partir del estudio preoperatorio. A la fecha este el registro basado en imagenes
de US estd en desarrollo y no existe sistema comercial que haga uso de esta tecnologia. Para
que un sistema de registro transoperatorio basado en imagenes de ultrasonido pueda ser usa-
do rutinariamente dentro de la practica médica debera cumplir tres caracteristicas bésicas:
alta precisién (menor a dos milimetros de error), integracién dentro de los procedimientos

quirirgicos, y un tiempo de operacién menor a 10 minutos incluida la adquisicién de imagenes.

De los trabajos revisados, éstos se enfocan en obtener errores de registro y segmentacion
dentro de los rangos aceptados, que para mediciones puntuales es de 1-2 mm [Phillips, 2007],
dejando de lado las caracteristicas antes mencionadas, esto sugiere que el registro transopera-

torio basado en imégenes es un problema no resuelto dentro del area de la cirugia guiada por
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imagenes. La obtencion del error de registro, se lleva a cabo usando tanto modelos anatémi-
cos fisicos como modelos reales, pero la falta de un protocolo estandarizado y la falta datos
obtenidos a partir de estudios clinicos hacen que los resultados de la validacién del registro
en los métodos revisados en ocasiones no sean directamente comparables. También se puede
observar que los estudios preoperatorios basados en imégenes de CT son una constante en la
mayoria de los estudios, los cuales abordan el registro desde dos principales puntos de vista,
registro basado en intensidades y registro basado en superficies; éste ultimo fue adoptado
en este trabajo; como desventaja de éste, podemos mencionar que se debe de realizar una
segmentacion del estudio preoperatorio la cual puede realizarse previo a la cirugia ademas
de necesitar la segmentacion de las imégenes intraoperatorias lo cual puede incrementar el
tiempo de la cirugia. Por otro lado al no requerir el uso completo de un volumen de ultraso-
nido, posibilita el registro usando solo un conjunto limitado de imégenes intraoperatorias, se

puede aplicar a la mayoria de situaciones.

Los sistemas de ultrasonido clinico se consideran completamente no invasivos, al no emitir
radiacién ionizante como sistemas de CT o rayos-X. Ademads ofrece la visualizacién de imége-
nes en tiempo real y una alta resolucién (0.1 mm en modelos recientes). Estas ventajas hacen
que el uso de este tipo de sistemas de imagenologia dentro del area de la ortopedia ha ido en
aumento, ademads de que las deficiencias de éstos sistemas, tales como la pobre sefial a ruido
de las imégenes, poco a poco se han ido mejorando, asimismo sistemas ortopédicos de cirugia

asistida han hecho uso extensivo de esta tecnologia con resultados prometedores.

En este trabajo hemos desarrollado un sistema de adquisicién de imagenes de ultrasonido 3D
a manos libres, el cual permite realizar la segmentacién de la cortical del hueso a partir de los
volimenes adquiridos, generar una malla a partir de dicha segmentacion y realizar el registro
entre la malla generada y su contraparte obtenida a partir de algin estudio preoperatorio.
El sistema puede ser complementado con sistemas computacionales de navegacién como el

sistema SlicerIGT [Ungi ¢ al., 2016] contenido dentro de la plataforma 3D-Slicer.
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Capitulo 2

Métodos

2.1. Ultrasonido

Se conoce como ultrasonido a las ondas mecénicas cuya frecuencia estd por encima del es-
pectro audible al del ser humano; generalmente frecuencias por encima de los 20 MHz son
consideradas como ondas de ultrasonido. En medicina las ondas de ultrasonido han sido de
gran utilidad debido a sus propiedades fisicas, ya que éstas se pueden hacer viajar a través de
los tejidos que constituyen el cuerpo humano y ademaés de ser de utilidad en diversos procedi-
mientos como: visualizacién en tiempo real del interior del cuerpo, terapia de rehabilitacion

y destruccion de células objetivo por ablacién térmica.

Sistemas de imagenologia médica basados en ondas de ultrasonido son muy utilizados ac-
tualmente para terapia y diagnéstico médico; actualmente una de cada 5 imagenes médicas
adquiridas para el diagndstico, corresponde a una imagen de ultrasonido [Halliwell, 2010].
Dentro del area del diagnostico por ultrasonido, la generacién de imagenes a partir de la
reflexion de las ondas de ultrasonido tiene varias ventajas sobre otras formas de imagenologia
médica como son: la nula exposicion del paciente o del personal médico a radiaciones ioni-

zantes; permite un acceso visual a la mayor parte de la anatomia del paciente; los equipos

15
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de ultrasonido son los mas compactos, portatiles y econémicos de entre las diferentes moda-
lidades de imagenes médicas; la calidad de las imagenes mejora con cada nueva generacién

de equipos fabricados [King et al., 2001; Hoskins et al., 2003].

2.2. Imagenes de Ultrasonido Médico

Los sistemas de ultrasonido clinico constan de dos dispositivos principalmente; uno, el que
decodifica las ondas capturadas, genera y muestra la imagen resultante y segundo, el gene-
rador receptor de las ondas de ultrasonido también llamado transductor. Existen distintos
tipos de ultrasonido clinico y el tipo varia dependiendo de la aplicacion o el tejido que se

quiera observar, entre los mas usados se encuentran los siguientes:

Modo A , también conocido como modo de amplitud, genera imagenes unidimensionales en

las que se muestra la amplitud de la senal que corresponde a la energia de la onda.

Modo B , también conocida como de modulaciéon de brillo, produce un imagen 2D donde
la intensidad del brillo corresponde a la amplitud de la senal recibida. Visualmente se
describe como un corte de un plano a través de la anatomia del paciente. La profundidad
del corte queda definido por la el transductor y a mayor profundidad menos resolucién

de imagen.

Modo M |, sirve para visualizar el movimiento drastico de tejidos, como el latido del corazén.
Se representa como una imagen en movimiento: el eje vertical representa la profundidad

v el eje horizontal representa el muestreo en el tiempo.

Doppler , permite registrar la velocidad y direccion de fluidos dentro de la anatomia del
paciente, mayormente usado para visualizar el flujo sanguineo. La representacion de la
velocidad del flujo se observa como la superposicion de estructuras de diferentes colores

en las estructuras anatémicas correspondientes.

Modo 3D , es una extension del Modo B, en este modo se genera un volumen el cual esta

compuesto por multiples cortes consecutivos de ultrasonido Modo B.
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Una imagen de ultrasonido Modo B o de modulacién de brillo requiere para su generacién
un arreglo de transductores dispuestos en un tipo de geometria especifica, a este arreglo se le
conoce como “sonda de ultrasonido”. Actualmente existen diversos tipos de sonda, cada una
especialmente disefiada para poder realizar la visualizacién de areas especificas de la anatomia.
Estas se diferencian entre si por el tipo de geometria usado en el arreglo de transductores,
por ejemplo: las sondas con arreglos lineales, emiten los haces de onda de forma paralela,
éstas mantienen la forma y tamano de los objetos dentro de las imagenes; las sondas con
un arreglo convexo producen haces en forma de abanico y son especialmente usadas para
observar érganos dentro de la cavidad abdominal; por otro lado sondas con un arreglo de
matriz en fase, producen la imagen variando el tiempo en la generacién de onda entre cada
transductor de la sonda, en estos la direccién de la onda producida se puede variar gracias a
los retardos de tiempo en los recorridos de la senal, una ventaja en este tipo de sondas es su
pequeno tamano en cual puede ser introducido en pequenas cavidades. La figura 2.1 muestra

tres tipos de sonda asi como los diferentes formas de imagen que generan.

(a) Transductor convexo (b) Transductor lineal (¢) Transductor de fase

Figura 2.1: Muestra tres diferentes tipos de transductor clinico (fuente: Medical Imaging Orvosi Képalkotads)
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La construccién de imagenes de ultrasonido en Modo B, se basa en la generacion direccionada
de una senal ultrasénica y la recepcién del eco producido por la misma, fenémeno conocido
como reflexién. La intensidad de la onda reflejada o coeficiente de amplitud de reflexién
R4 dependerd de la diferencia de impedancia actstica entre dos medios. La impedancia
actustica Z de un medio depende de la relacién entre la densidad (p) y dureza (k) (modulo

de compresibilidad) del mismo, esto es:

Z = /pk (2.1)

Una baja densidad y alta dureza de un medio implica una velocidad alta de propagacién del
sonido a través del medio, mientras que una alta densidad y una baja dureza implica una
velocidad baja, esto se puede expresar de la siguiente manera: sea c la velocidad del sonido

en un medio entonces:

c=4/- (2.2)

al combinar la ecuacién 2.1 con la ecuacién 2.2 podemos definir la impedancia acustica de un
medio en términos de su densidad y la velocidad del propagacion del sonido a través de éste,

de la siguiente manera:

Z = pc (2.3)

Cuando una onda de ultrasonido viaja a través de un medio con impedancia actstica Z; y
transiciona a otro medio con impedancia actstica Zo, la presion ejercida por la onda sonora asi
como su velocidad, cambian de forma rapida. El resultado de esta transicién es la formacién
de una nueva onda que viaja en direccién opuesta a la direccion de la onda original, a esta
onda se le conoce como onda reflejada. La suma de las presiones y velocidades de la onda
incidente y la reflejada en el medio 1 debe de ser igual a la presién y velocidad dentro del

medio 2, por lo tanto podemos escribir:
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L (2.4)
pi  Zat+ 2 '

donde p, y p; son las presiones sobre el tejido de la onda reflejada y la incidente respectiva-
mente. El brillo en la imagen producida dependera de la intensidad que tiene la senal a su
regreso y estd dado por la proporcion entre la intensidad de la onda reflejada (1) y la onda
incidente (1;) el cual se conoce como coeficiente de intensidad de reflexién (R;). Por otro lado,
el coeficiente de amplitud de reflexién (R4) se define en términos de la impedancia acustica

entre dos medios Z; y Zs y queda definido por la siguiente ecuacién:

(2.5)

De la ecuacién 2.4 podemos ver que la diferencia de impedancia actstica ocurre cuando las
ondas se atraviesan una frontera entre medios con diferente densidad, resultando en un reflejo
de la senal, esto implica que las imagenes de ultrasonido realzan los bordes de los tejidos,
esto es, que entre mayor sea la diferencia de impedancia actustica entre los tejidos mayor serd
el coeficiente de amplitud de reflexién. Al ser un fenémeno direccional la intensidad de la
onda reflejada depende del angulo de incidencia sobre el tejido, por lo que a un angulo de

incidencia de 90° se maximiza la intensidad de la onda reflejada.

Otros parametros importantes son la profundidad del tejido alcanzado por la onda y la am-
plitud de la sefial recibida. La profundidad se estima como la mitad de la distancia recorrida
por la senal (tiempo de vuelo), mientras que la amplitud del eco de la senal producido por
las interacciones entre la sefial y el tejido, define la densidad de los diferentes tipos de medio
que recorre la onda. De esta manera la posicién en direccién de las ondas de los el objetos
encontrados en el medio serdan representados en la imagen producida dependiendo de el tiem-

po de vuelo de la senal reflejada.
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Ademads del fenémeno de reflexién de las ondas, existe otro fenémeno en la formacién de
imdagenes que se conoce como atenuacién. La atenuacién de la onda responde a como ésta se
propaga en un medio y el como la energia de la onda se va perdiendo gradualmente a lo largo
de su recorrido. En general dentro de los sistemas de ultrasonido clinico la atenuaciéon de la
onda se realiza de forma lineal, mientras que el grado de atenuacién depende de dos factores
principalmente: la frecuencia de la onda y la distancia recorrida. La energia de la onda se
pierde en distintos fenémenos como: la reflexién, que ocurre cundo la onda es reflejada debido
a la interaccién de la onda con los distintos tejidos; la absorcién, que se da cuando las ondas
de ultrasonido interactian con las moléculas que forman el tejido y éstas son convertidas en
calor; en dispersién o Scattering que es la propagacion de la onda de ultrasonido en todas
direcciones, con solo una pequena parte reflejada de regreso hacia el transductor, lo cual ocu-
rre cuando la onda interactia con estructuras de un tamano menor a su longitud de onda.
Altas frecuencias experimentan mayor atenuacién que las bajas frecuencias, debido a que la
penetracion en el tejido de las ondas de ultrasonido es aproximadamente 200 veces la longitud
de onda. La penetracion para una onda a 1 MHz es de 30 cm, mientras que para una onda

de 5 MHz es de 6 cm aproximadamente.

2.2.1. Speckle

Las imagenes de ultrasonido al ser formadas a partir de los reflejos de las ondas generadas
al transductor, estas se componen principalmente de una combinacion de reflejos de ondas
especulares y no especulares (dispersién). Los reflejos de onda especulares son aquellos que
provienen de la interaccién de la onda con estructuras u objetos de tamano mayor a la lon-
gitud de onda, mientras que los no especulares se refieren a la interacciéon de la onda con
objetos de tamano menor o similar al de la longitud de onda, esto producird un reflejo de

dicha onda de una manera no uniforme.
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El speckle se observa en la imagenes de ultrasonido como ruido multiplicativo debido a la
inhomogeneidad en el tejido a escalas comparables a la longitud de onda de las ondas de
ultrasonido. El speckle estd formado por una combinacién de interferencia constructiva y
destructiva provocado por particulas distribuidas de forma aleatoria. De esta manera los pa-
trones de speckle son dependientes de la longitud de onda y la frecuencia de las ondas de
ultrasonido generadas, ademds es esencialmente un artefacto deterministico, esto quiere decir
que si dos imagenes son adquiridas bajo exactamente las mismas condiciones, éstas tendran

el mismo patrén de speckle Dantas et al. [2005].

Los patrones de speckle presentes en las imagenes de ultrasonido, se componen de patrones
texturales resultado de la interaccién de las ondas con la composicién misma del tejido sobre
el cual incide. Como resultado de esta interaccién se tendran diferentes patrones de speckle

para diferentes composiciones de tejido.

2.2.2. Artefactos

La calidad de las imégenes de ultrasonido se ve afectada por las caracteristicas intrinsecas de
las ondas de ultrasonido y su interaccién con el medio. Los artefactos aparecen debido a que
los sistemas de generacién de imagenes son diseniados bajo ciertos supuestos que no siempre
se cumplen [Frankel y deBoisblanc, 2010]. Algunas de estos son: el tomar como constante
la velocidad de propagacién de la onda dentro de los tejidos blandos que constituyen el
cuerpo humano o considerar que las ondas siempre viajan en linea recta del transductor al
tejido y se reflejan de igual manera hacia el transductor. Cuando alguna de las hipé6tesis no
se cumple deviene un artefacto. Los artefactos mas usuales en las imédgenes se describen a

continuacién.
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Sombra actstica

La sombra actstica, tiene lugar cuando el haz de ultrasonido se encuentra con un tejido que
es altamente denso, esto es, con una muy alta impedancia acustica tal como el tejido dseo
o los célculos renales. Cuando esto sucede la senal es reflejada casi en su totalidad hacia el
transductor, esto implica que a partir de este punto existird poca informacién. Este artefacto
se puede apreciar en la Figura 2.2, en la cual se observa la rotula como la estructura mas
brillante en la imagen que sirve como barrera para las ondas de ultrasonido provocando la

sombra actstica visible en la parte inferior de la imagen.

Reverberacion

La reverberacién se produce cuando un haz de ultrasonido rebota hacia adelante y hacia
atras entre dos interfaces con alta impedancia actstica. Cuando esto ocurre el haz recorre el
mismo camino varias veces, reflejando en cada ocasiéon una fraccion de la senal de vuelta al
transductor, esta senal es interpretada como si el mismo tejido estuviera al doble de distancia
que el original y asi sucesivamente en cada rebote hasta que la onda se atenie por completo.
Esto resulta en una serie de falsos ecos que aparecen como interacciones entre tejidos igual-
mente espaciadas. En la Figura 2.2 se muestra este artefacto justo por debajo de la rotula,
note como todos los reflejos son copias atenuadas e igualmente espaciadas entre del primer

eco producido por el hueso.

Cola de cometa

Este artefacto se considera un tipo especial de reverberacién, donde el haz de ultrasonido
rebota rdpidamente y provoca que no se alcance a generar el efecto escalonado de la rever-

beracién, y mas bien se genere una estructura casi continda.

Dentro del diagnostico clinico, se debe de conocer y entender el origen de éstos asi como

sus efectos dentro de la imagen producida. Una falta de entendimiento puede resultar en
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Reverberaciones ~ Cortical Osea

Sombra Aclstica

Figura 2.2: La figura muestra una imagen adquirida mediante un ultrasonido tipo B de la zona de la rétula.
En la imagen se muestran dos tipos de artefactos comunes en las imédgenes de ultrasonido que contienen
estructuras Gseas. Los artefactos presentes son la reverberacién y la sombra acustica, especificados en la

figura.

una interpretacion errénea de la imagen y por consiguiente dar un mal diagnostico. Artefac-
tos como la sombra acustica o la reverberacién pueden revelar la presencia de objetos que
no son visibles en la imagen, por ejemplo, en las imagenes adquiridas en el area del pecho
la presencia de reverberaciones serd un indicativo de un pulmén sano sin embargo si éstas

no estan presentes serd un indicativo de un posible neumotérax [Frankel y deBoisblanc, 2010].

2.3. Ultrasonido 3D Manos Libres

El ultrasonido 3D (US 3D) es otra modalidad de imagen médica que permite la visualizacién y
medicién de informacién en volimenes. Existen diferentes sistemas de adquisicién de imagenes

para generar volumenes, la mayoria basados en una sonda 3D de tamano fijo similar a las
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usadas en ultrasonido 2D (US 2D), en comparacién con éstas su costo es muy elevado mientras
que el volumen visualizado esté limitado al tamano de la sonda 3D. Otra técnica de adquisicién
de US 3D es el ultrasonido, rastreado, a manos libres. Este se genera a partir de un conjunto
de imagenes de US 2D rastreadas, esto es, cada imagen tiene asociada la informaciéon de
posicién y orientacién (pose) de la sonda al momento de ser adquirida, al proceso de seguir la
pose de la sonda se le conoce como rastreo. La informacién de pose de cada imagen sirve para
que en una etapa posterior a la adquisicién esta informacién sirva para colocar espacialmente
cada imagen, al proceso de obtener un volumen de ultrasonido a partir de un conjunto de
imagenes rastreadas se le conoce como reconstruccién del volumen. La técnica de ultrasonido
rastreado permite también el uso de sondas de ultrasonido 3D, con lo que se lograrian mejoras
en el tiempo de adquisicién de volimenes grandes, sin embargo como se mencioné antes, los

costos del sistema final serian altos.

2.4. Adquisicion de Imagenes de Ultrasonido 3D Manos Li-

bres

Las imagenes adquiridas por medio de la sonda de ultrasonido 2D rastreada que se encuen-
tran posicionadas dentro de un marco de referencia conocido se les conoce como imagenes
rastreadas. Para la adquisicién de imagenes rastreadas es necesario fijar un objeto rastreable
o marcador a la sonda de ultrasonido con el fin de poder conocer la posicién y orientacion de
las imagenes al momento de ser adquiridas, en la figuras 2.3a se muestra un ejemplo de un
objeto rastreable o marcador, mientras que en la figura 2.3c¢ se muestra un marcador colocado
en una sonda de ultrasonido. La informacion de pose del marcador se obtiene mediante un

rastreador el cual conoce en todo momento la posicién y orientacién del éste.

Existen dos tipos de rastreadores: 6pticos y electromagnéticos. Los rastreadores 6pticos cal-
culan la posicién en el espacio de un marcador haciendo uso de un par estéreo de imagenes,

mientras que los electromagnéticos se sirven de un detector de campos magnéticos para ob-
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L &

(a) Objeto rastreable (b) Apuntador rastreable (c) Objeto rastreable montado en

una sonda de US

Figura 2.3: Muestra diferentes tipos de objetos que pueden ser detectados por un rastreador 6ptico. En
(a) se muestra un objeto rastreable genérico, el cual puede ser colocado en el instrumental quirtirgico. En (b)
un objeto de rastreo que incluye un apuntador (palpador), para este objeto se conocen sus dimensiones con
precisién por lo que la posicién de la punta de éste puede ser inferida a través de la posicién de las esferas
reflectantes. En (c) se muestra una sonda de US 2D a la cual se le ha colocado un objeto rastreable (fuente

Northern Digital Inc.).

tener la posicién del objeto rastreable, que en este caso es una pequenia bobina conectada
directamente al sistema. La diferencia entre éstos esta dada por el campo de visién de estos,
mientras que los épticos requieren tener una linea de vision directa entre el objeto rastreable
y el rastreador para poder obtener la posicién, en los electromagnéticos no es necesario, esta
ventaja hace que el objeto rastreable del rastreador electromagnético pueda ser introducido
dentro del cuerpo del paciente y mantener el rastreo, por otro lado el area de operacién en
los rastreadores Opticos es mayor y el error de exactitud es menor en comparaciéon con los
rastreadores electromagnéticos, siendo esta de fracciones de milimetro dentro de el espacio
calibrado de operacion. En la figura 2.4a se muestra un ejemplo de rastreador éptico y en la
figura 2.4b se muestra un diagrama con un rastreador 6ptico y el volumen calibrado de ope-
racién en color naranja, este es el espacio garantizado por el fabricante para tener un minimo
error de precisiéon de rastreo. La medicion de la posicién y orientacion en el espacio de un
objeto rastreable, se realiza usando un par estero de imagenes adquiridas con cdmaras infra-
rrojas, el rastreador cuenta con arreglos de LED’s (Diodo de Emisién de Luz por sus siglas en
inglés) que emiten luz en esta longitud de onda la cual es reflejada por los accesorios de ras-

treo colocados en el marcador, éstos son esferas reflectoras de didmetro conocido (figura 2.3a).
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Para colocar cada una de las imagenes de ultrasonido dentro de un marco de referencia
comun es necesario obtener una transformacion que relacione la pose del marcador u objeto
rastreable colocado en la sonda de ultrasonido con el plano de imagen, a este proceso se le

conoce como calibracion de la sonda de ultrasonido.

' Shops o= 5
ve ”"u o V. I
L

(a) Rastreador éptico (b) Espacio de trabajo del rastreador

Figura 2.4: a) Muestra un rastreador éptico, b) muestra el espacio de trabajo del rastreador, también
conocido como volumen calibrado. En naranja es el espacio donde se garantiza el minimo error del rastreador

(fuente Northern Digital Inc.).

2.4.1. Calibracion de la Sonda de Ultrasonido

Un punto importante dentro de la adquisicién de US 3D a manos libres es la calibracién de
la sonda. La calibracién determina la posicién y orientacién de las imédgenes adquiridas a
partir de la posicién y orientacion dada por el rastreador del marcador colocado en la sonda
de ultrasonido. Una buena calibracién es esencial para tener una reconstruccién que preserve
la forma anatémica real, de lo contrario esta podria deformar los objetos mostrados dentro
del volumen. La calibracién de la sonda de ultrasonido obtiene la transformacién lineal que
relaciona el marcador colocado en la sonda de ultrasonido y la imagen producida por ésta.
El rastreador proporciona la posicién y orientacién del marcador montado rigidamente en
la sonda de ultrasonido, éste a su vez determina un sistema de coordenadas local propio de

la sonda. Dicha transformacién podria ser calculada directamente a partir de los planos de
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construccién de la sonda y la posicién del marcador, sin embargo usualmente esta informa-
cién no estd disponible y el marcador es colocado adicionalmente a la fabricacién de la sonda,
por lo que la obtencién de esta transformacién a partir de las dimensiones de la sonda es
practicante imposible de obtener para sistemas no construidos ex profeso para este fin, por lo

que es necesario encontrar la transformacién mediante un proceso de calibracion experimental.

Definimos una transformacién *T'; como la transformacién que nos lleva del sistema de coor-
denadas I al sistema de coordenadas .J, una transformacion entre sistemas de referencia en
3D que incluye traslacién y rotacion, contiene seis grados de libertad, tres pardmetros («, 3,
) que definen las rotaciones sobre los tres diferentes ejes y tres pardmetros para la traslacion
en los tres ejes (z, y, z). Si las rotaciones se aplican primero rotando un éngulo 7 sobre el
eje x, después un angulo [ sobre el eje y y finalmente un angulo « sobre el eje z la matriz de

transformacién del sistema I al sistema J se define como:

cosacosfB cosasinfsiny —sinacosy cosasinfcosy+sinasiny

sinacosf sinasinfsiny —cosacosy sinasinfcosy+ cosasiny y

ITi(2,y,2,0,8,7) = (2.6)

—sin g8 cos B siny cos 3 cos 7y x

0 0 0 1

Para una sistema de adquisicion de US 3D a manos libres se tienen diversos sistemas de
referencia, la figura 2.5 muestra los diferentes sistemas de coordenadas involucrados. T es el
sistema de referencia del rastreador, R el sistema de referencia del marcador colocado en la
sonda de ultrasonido, P el sistema de referencia de la imagen y finalmente S el sistema de
referencia del volumen reconstruido, esto es, el sistema de referencia del mundo real. Dados
estos sistemas de referencia la calibracién de la sonda se representa como la transformacion
BT p que mapea el plano de imagen P al sistema de coordenadas local del marcador R en la

sonda de ultrasonido.
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Sensor de
posicion

Herramienta
sobre sonda

Herramienta de
sefialamiento

Figura 2.5: Muestra los diferentes sistemas de coordenadas involucrados en la calibracién de la sonda de
ultrasonido. Se muestra el sistema T" que es el sistema de referencia del rastreador, el sistema R que es el sistema
de objeto rastreable y S que es el sistema de la imagen obtenida por la sonda de ultrasonido. El objetivo de

la calibracién es obtener una transformacién que relacione el sistema de referencia R con el sistema S

Una vez determinada ésta transformacién serd posible determinar la posicién de un pixel
adquirido mediante una sonda rastreada en el sistema de referencia del mundo (S). Sea
z = (x,y, z) la posicién del pixel representado en el sistema de coordenadas del mundo, esta

se obtiene a partir de la siguiente ecuacion:

x :S TT TTR RTP Sm (27)
donde:
~ o -
Sy
S,=1|" (2.8)
0
-~ 1 -
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con, sz, sy los factores de escala horizontal y vertical correspondientes al tamaitio del pixel en

x v y de la imagen en unidades del mundo.

Diversos métodos de calibracién de una sonda de ultrasonido han sido desarrollados, Prager
et al. [1998] realiza una comparacién de diversos métodos con montajes experimentales dife-
rentes, por otro lado Hsu et al. [2009] concluyen que los métodos de calibracién de un solo
punto, como el de hilos cruzados, son los éptimos debido a su facil construccién y bajo error

de reconstruccion.

El método de calibracion basado en la localizacién de un solo punto conocido como el método
de dos hilos, se basa en la localizacién de un mismo punto fijo en distintas imagenes rastrea-
das adquiridas con una posicién y orientacién diferente entre ellas. Para la adquisicion de
un mismo punto a partir de imagenes de ultrasonido, se utiliza el cruce de dos hilos tensos
dentro de un bano de agua. Al ser imagenes rastreadas, cada una de estas tendrd asociada
la posicién y orientacién de la sonda con respecto al sistema de referencia del rastreador al
momento en que fue adquirida, la posicién del cruce de los hilos estard referenciada al sistema
de coordenadas de la imagen. La Figura 2.6a muestra un ejemplo de la colocacién de la sonda
de ultrasonido en distintas posiciones y el cruce de hilos dentro del bafio de agua, mientras
que la figura 2.6b muestra un ejemplo de la adquisicién del cruce de hilos en una imagen de

ultrasonido.

Sea T el sistema de referencia del rastreador y P el sistema de referencia de la imagen, el
objetivo de la calibracién es encontrar la transformacién #T p, esto es, la transformacién
rigida del rastreador a un pixel en la imagen. Por lo tanto, sabemos que si un punto en el
conjunto de imagenes adquiridas se mantiene fijo en su posicién podemos construir para cada
imagen un sistema de ecuaciones que es el resultado de concatenar las tres transformaciones
requeridas por el sistema (ecuacién 2.7). La transformacién TTx es proporcionada por el

rastreador y el origen de sistema de coordenadas del mundo (S) se fija en el cruce de los hilos
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(a) Obtencién de imagenes (b) Imagen adquirida

Figura 2.6: Muestra la adquisicién de imégenes en el proceso de calibracién de la sonda de ultrasonido. En
(a) un gréfico de la sonda de US tomando el cruce de los hilos sumergidos en un bano de agua desde distintas

posiciones. En (b) se muestra una imagen de US que contiene el cruce de los hilos.

para la simplificacion del sistema de ecuaciones. Por lo tanto de la ecuacién 2.7 podemos

inferir que el cruce de los hilos satisface la siguiente ecuacién:

_ sp, T, BT, (2.9)

= o O O

donde u y v representan las coordenadas x, y respectivamente de donde el cruce de los hilos

aparece en las distintas imagenes de ultrasonido.

Al fijar el origen de S en el cruce de los hilos podemos eliminar las tres variables correspon-
dientes a las rotaciones en STz, por lo tanto la transformacién final contiene 11 incégnitas

(tres translaciones de “T'r, tres translaciones y tres rotaciones de T y dos pardmetros de
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escala s, y sy). Al establecer u y v en la Ecuacion 2.9 como la posicién (z,y) en la imagen ad-
quirida de ultrasonido del lugar donde sucede el cruce de los hilos, se obtienen tres ecuaciones
no lineales. Mediante la localizaciéon del punto de cruce de los hilos en diferentes planos, lo
cual produce una imagen por plano es posible la construccién de un sistema de ecuaciones no
lineales sobredimensionado que después es posible resolver el mediante un método iterativo
para ecuaciones no lineales como el de Levenberg Marquardt [More, 1978] y de esta manera
encontrar las 11 incégnitas buscadas. Una vez determinada la matriz correspondiente a la
transformacién #T p es posible mapear cualquier punto en la imagen al sistema de coordena-
das del mundo S. En las dos secciones siguientes se reportan los métodos de reconstruccién de

un volumen 3D a partir de un conjunto de imédgenes 2D rastreadas [Torres et al., 2012].

2.5. Reconstruccion de Volumenes de US

La transformacién que relaciona el objeto rastreable con el plano de imagen de la sonda de
ultrasonido se obtuvo usando el método de hilos cruzados, descrito en la secciéon anterior
(seccién 2.4). Con la sonda de US calibrada, las imagenes de US 2D pueden ser adquiridas
al tiempo que el usuario escanea el drea de interés en el paciente. De esta manera cada uno
de los pixeles que forman cada una de las imagenes adquiridas puede ser posicionado dentro

del sistema de referencia del mundo.

Finalizada la adquisicién, se contard con un conjunto de imégenes compuesto por imagenes
con orientaciones y posiciones irregulares entre ellas. Para formar un volumen isométrico a
partir de este conjunto de imagenes es necesario generar un volumen de proporciones cono-
cidas, colocar las imagenes adquiridas dentro de él y finalmente interpolar la informacién
faltante. Este proceso se conoce como reconstruccion del volumen, uno de los objetivos en
esta reconstruccién es el no producir artefactos extra a los producidos por el ultrasonido, ya
que estos pudieran ser interpretados como algin tipo de padecimiento o malformacién en el
paciente. Para la reconstruccién del volumen se utilizo un método basado en pixeles (PBM

por sus siglas en inglés) [Solberg et al., 2007; Torres et al., 2012].
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El método consiste en dos pasos principales: la distribucién de pixeles en el volumen y pos-
teriormente el llenado de espacios vacios. En el primero las imédgenes son recorridas y cada
uno de los pixeles es colocado dentro del volumen dependiendo de la informacién de pose
que contenga la imagen al momento de su adquisicion, este paso se ejemplifica en la Figura.
2.7. En el segundo paso, el volumen es recorrido en busca de voxeles los cuales no contengan
informacién, estos son llenados con la informacién interpolada de los véxeles aledanos, para
lo que utilizamos el método de interpolacién de vecinos ponderados por una Gaussiana. En
nuestra aplicacién se ocup6 la herramienta de software Public software Library for UltraSound
imaging research (PLUS) [Lasso et al., 2014] para la adquisicién de imdgenes y generacién
de volumenes, debido a que es la tnica biblioteca publica optimizada para programacion de

sistemas de rastreo.

~._Imagenes US
rastreadas

Figura 2.7: Muestra los diferentes sistemas de coordenadas involucrados en la reconstruccién de un volumen
de US. Se muestran las diferentes imagenes de ultrasonido las cuales son adquiridas en diferentes posiciones y

orientaciones, colocadas dentro de un volumen.

2.5.1. Reconstruccion Basada en Pixeles

La reconstruccion de volimenes con el método basado en pixeles se divide en dos etapas; la

primera recorre cada uno de los pixeles del conjunto de imagenes rastreadas, y lo asigna a
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su ubicacién correspondiente dentro del volumen, cuando se da el caso en que varios pixeles
corresponden a un mismo voxel dentro del volumen éstos se promedian. A esta etapa se
le conoce como “llenado de espacios” o bin filling. Una vez que todos los pixeles de las
imagenes se han colocado en su posiciéon correspondiente dentro del volumen, hard falta
llenar los voxeles vacios que quedaron en el volumen, en esta segunda etapa se realiza una
interpolacién del valor de los véxeles que no quedaron vacios. Si la captura de imédgenes se
hace lo suficientemente cerca una de otra, es probable que el llenado de voxeles vacios sea
innecesario [Gobbi v Peters, 2002]. Si al final de la primera etapa quedaron regiones vacias,
de proporciones grandes con respecto al tamano del volumen (en nuestro caso determinamos
experimentalmente un tamano de regién de 30 x 30 x 30 véxeles), éstas se deben de considerar
de una forma especial, o bien se deben de redefinir las propiedades del volumen, ya que al
momento en que éstas son llenadas se pueden anadir artefactos que hagan al médico realizar
un mal diagnéstico. En esta etapa del método, diversos autores han propuesto distintas
metodologias a seguir. El método de llenado de véxeles basado en interpolacién de los vecinos
mas cercanos estima el valor del voxel vacio con el resultado de la interpolacién de los véxeles
no vacios que se encuentren dentro de una vecindad cibica de tamafo fijo, en caso de que no
existan voxeles no vacios dentro de la ventana, esta se puede crecer hasta encontrar una cierta
cantidad de véxeles no vacios, o hasta llegar a un limite de tamano, si este fuera el caso, el
véxel a interpolar se deja con el valor nulo. Otros métodos de interpolacién son; el promedio
de los véxeles dentro de la ventana [Nelson y Pretorius, 1997]; los dos véxeles més cercanos
[McCann et al., 1998]; la media de los véxeles no vacios dentro de la ventana cibica [San
José-Estépar et al., 2003]; todos ellos basados en el mismo principio. Se debe de tomar en
cuenta que en los métodos basados en pixeles la primera etapa se ejecuta de manera lineal y
de manera exponencial la segunda, de tal manera que hacer la interpolacién de gran cantidad

de véxeles vacios resultara en una reconstruccion mas lenta.
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2.6. Segmentacion del Hueso a partir de Imagenes de US

3D

El método de segmentaciéon propuesto en ésta tesis consta de dos pasos principales: el realce
de estructuras 6seas basado en la caracterizacion de superficies basado en la segunda deriva-
da del volumen y la segmentacion realizada mediante la estimacion del méximo a posteriori

usando el teorema de Bayes.

2.6.1. Realce de la superficie 6sea

Las estructuras déseas en imédgenes de ultrasonido aparecen como la superficie mas brillante
seguida de un seccién obscura resultado de la sombra actstica generada por el hueso (ver Fig.
2.2). La alta intensidad del reflejo actstico provocado por el hueso se observa en las imagenes
como un linea con un grosor de entre 2 y 4 mm. Esta caracteristica debe de ser tomada
en cuenta para poder extraer los puntos correspondientes en la interfaz entre el hueso y el
tejido blando. [Jain y Taylor, 2004] demuestran que la cortical del hueso se encuentra justo
en la linea media, o en otras palabras en el maximo de intensidad del gradiente generado
por la respuesta del hueso al ultrasonido. Esta caracteristica hace que un detector basado en
crestas tenga una mejor representacién de la cortical sea en imagenes de ultrasonido que los

métodos basados en deteccion de bordes.

La ubicacién de una cresta local en una funcién se da cuando la segunda derivada de la
funcién es igual a cero. En nuestro caso para I un volumen de ultrasonido, podemos expresar
este volumen como una funcién en tres dimensiones. Ahora si queremos saber en que lugares
del volumen sucede una cresta debemos de obtener la segunda derivada de I y encontrar
donde esta es cero. Ya que I en este caso es una funcion multivariable las segundas derivadas
direccionales en z, y y z del volumen describen la variacién del gradiente de la intensidad

de los véxeles localmente. La segunda derivada direccional del volumen en un punto del



2.6. SEGMENTACION DEL HUESO A PARTIR DE IMAGENES DE US 3D 35

volumen I(x) donde x = (z,v,2), se representa como una sola matriz, conocida como la

Matriz Hessiana, que se define para tres dimensiones como:

Ixa: Iwy Ixz
H(x)= I, I, I (2.10)
Iz:c Izy Izz

donde cada I;; representa la derivada parcial de segundo orden de la imagen en la direccién j
< e s 92 . H? ; . . o

en la posicién x, esto es, I, = 57 Iy = Feay Y ast sucesivamente. Ademas I;; = I;; cuando

i = j esta propiedad hace que la matriz Hessiana sea una matriz simétrica con eigenvalores

reales y eigenvectores ortogonales, por lo tanto invariante a rotaciones.

El célculo de la matriz Hessiana comienza con el calculo de la segunda derivada parcial
direccional, que se aproxima mediante la convolucién del volumen I con la segunda derivada

de una Gaussiana normalizada G, de esta manera para la direccién j:

2

Iij(X, U) = ;{EZG(X, 0') & I(X) (2.11)

de tal manera que si:

1 x|
G(x,0) = ——z exp—
(x,0) ( 27ra) exp 5

(2.12)

tal que o es la desviacién estandar del filtro, asimismo el tamafio de la méscara del filtro

Gaussiano se define como tres veces la desviacion estandar.

Las segunda derivada de la imagen, en cada direccién, aplicada a un voxel en particular
proporciona informacién acerca del tipo de estructura a la cual pertenece dicho voxel, las
cuales pueden ser formas tubulares, esféricas 6 superficiales. Esta informacién se obtiene del

eigenandlisis de la Matriz Hessiana generada para cada véxel I(z,y, z) en el volumen.
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A partir de la matriz Hessiana el eigenandlisis para cada voxel en el volumen resulta en la
obtencién de tres eigenvalores Ay, A2 y A3 asi como sus correspondientes eigenvectores v1, v3 y
v3. Si consideramos que A1 > Ao > A3, entonces se puede encontrar un conjunto de condicio-
nes discriminantes de pertenencia a un tipo de estructura, la cual puede ser tubular, esférica

o de superficie [Sato et al., 2000]. Estas relaciones se muestran a continuacién:

Tabla 2.1: Condiciones basicas para discriminacién de estructuras

Estructura Condicién del Eigenvalor

Superficie A3 <K Ao = A\1 =0
Linea A3~ X K A1 ~0
Esfera A3~ A~ A <0

Basados en las relaciones mostradas en la Tabla 2.1, se eligen solo los véxeles que cumplan
con la condicién de pertenecer a una “superficie”, donde a cada véxel seleccionado se le asigna

el valor calculado con la ecuacién siguiente:

[A3] - w(A2;A3) - w(A13A3) A3 <0
Ssuperficie(f) = (213)

0 en otro caso

de donde:

(1+25)" M<a <0

[t
w(As; ) = <1 - a&;)v R~ x>0 (2.14)
0 en otro caso

Para poder representar las condiciones que se requieren para que un véxel pertenezca a una

superficie (A3 < Ay ~ 0y A3 < A\ ~ 0) a partir de los eigenvalores obtenidos se utiliza la
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ecuacién 2.13 para los parametros A3 y A2 y posteriormente para los parametros Az y Aq,
esta ecuacién a su vez utiliza la ecuacién 2.14 la cual incrementa la respuesta cuando las
condiciones buscadas se cumplen. El pardmetro « y 7 fueron escogidos experimentalmente

comoa=0>Hyvy=1.

2.6.2. Segmentacién de la superficie

Para realizar la segmentacion de la cortical del hueso se opt6 por un clasificador de voxeles. Se
definieron tres posibles clases correspondientes a diferentes regiones presentes en el volumen
y claramente distintas entre si: tejido, hueso y sombra actstica. A cada véxel del del volumen
se le asociaron cinco caracteristicas: la intensidad del véxel en el volumen original (I(z,y, z)),
la intensidad del véxel en el volumen realzado (E(x,y, z), seccién 2.6.1), y los tres primeros

momentos estadisticos del volumen realzado (M. (x,y, 2), Mea(x,y, 2), Mes(z,y, 2)).

Momentos Estadisticos

Para cada uno de los véxeles en el volumen se calcularon los primeros tres momentos es-
tadisticos dentro de una ventana de tamano fijo. El tamano de la ventana se asigno como 3
veces el tamano ocupado por la respuesta del hueso en el ultrasonido, que para la resolucién
escogida para los volumenes fue de 25 x 25 x 25, esto con el fin de poder obtener la relacién

entre los voxeles pertenecientes a la cortical del hueso y los véxeles vecinos a esta.

El ler momento (M,), conocido como la media captura el promedio de la intensidad de los

voxeles en el drea especificada y se define como:

Mo () = 5" 1(%) (215)
=1

donde:
n es la cantidad de véxeles contenidos en la ventana y I(x) es el valor en la posicién x del

volumen 1.
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El 2do momento Mo conocido como la desviacion estandar, determina la variacién del nivel

de intensidad del véxel con respecto a la media (M.;) y se define como:

Meo(x) = - Z (I(x) = p)?) (2.16)
donde: © = M, la media de las intensidades en la ventana dada.

El 3er momento M,.3 conocido como skewness o falta de simetria, obtiene la asimetria alre-

dedor del valor promedio en la ventana.

Mea(ox) = = >~ (100) = 1)) (2.17)

Clasificador de Bayes

Para realizar la clasificacion de los véxeles se utilizé un clasificador supervisado. Un clasifica-
dor supervisado consiste en asignar a un evento en particular, descrito a partir de un vector de
caracterfsticas X = Tr1,T9, - T, una de las m posibles clases del conjunto C' = c1,co, - - C,
tal que la probabilidad de pertenecer a una clase dados los atributos sea maxima, esto es,

arg mazc(P(C|X).

Esta probabilidad puede ser obtenida a partir del teorema de Bayes, ya que a través de éste
se obtiene la probabilidad de ocurrencia de un evento dada la probabilidad de otro evento
que ya ocurrié. El teorema de Bayes, o la probabilidad de un evento A dado un evento B
se define de la siguiente manera: Sea A = {A;1, Ay,..., A;,..., Ay} un conjunto de eventos
mutuamente excluyentes y exhaustivos, tales que la probabilidad de que cada uno de ellos

ocurra es distinta de cero. Sea B un evento cualquiera del que se conocen las probabilidades
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condicionales P(B|A4;). Entonces, la probabilidad P(A;|B) queda determinada por la siguiente

expresion:

P(4|B) = (2.18)

donde:

P(4;) , P(B) son las probabilidades a priori de los eventos A y B independientemente.
P(B|A) es la probabilidad condicional de B dado A.

P(A|B) es la probabilidad posteriori de A dado B

La ecuacién 2.18 se puede reescribir como la ecuacién 2.19 si requerimos calcular la proba-
bilidad de un evento descrito a partir de un vector de caracteristicas X de pertenecer a una

clase C € {C =¢y,c0, e}

P(CX) = P (Xg’“&f (C) (2.19)

donde:

P(c]|X) es la probabilidad a posteriori de la clase Cy, dado el vector de caracterfsticas X.
)~(|C’k es la probabilidad del vector de caracteristicas de pertenecer a la clase Cy.

P(C}) es la probabilidad de ocurrencia de la clase Cy.

P(X) es la probabilidad a priori del vector de caracteristicas.

Una ves encontrada la probabilidad de X de pertenecer a la clase Cy, podemos repetir el pro-
ceso para todo el conjunto C' con el fin de obtener la clase con maxima probabilidad, la cual
debe de cumplir que: P(Cy,|X) > P(C;|X) para toda j # k. Sustituyendo en la ecuacién 2.19
tenemos que X pertenece a la clase Cy, si P(X|Cy)- P(Cy) > P(X|C’j) -P(C}) para toda j # k.
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Lo anterior se puede reescribir en términos de funciones discriminantes y; (X), . .. ym (X), tales
que un vector de entrada X es asignado a la clase Cj, sf yk(f() >y (5() para toda j # k. Sea
yk(f() = P(C’k\f(), usando el teorema de Bayes descrito en la ecuacién 2.19 podemos ver que
P(X) no depende de la probabilidades sobre las clases por lo que no afecta la clasificacién
de X, por lo tanto podemos escribir la funcién discriminante para cada una de las clases

CcOomo:

yr(X) = P(X|Cy) - P(Cy) (2.20)

Suponiendo que las clases tienen una distribucién normal podemos escribir la funcién de

densidad para una sola dimensién de una variable escalar  como:

(x_’“‘)z} (2.21)

donde:
i es la media y o2 la varianza. A partir de la ecuacién anterior podemos extender de un
sistema univariado a un sistema multivariado donde la funcién de densidad normal se define

comao:

Gl) = m {3 @-w"5 @) (2.22)

donde p es el valor esperado de x, definido como:

1 N
=S 2.2

y 3 la matriz de covarianza de tamano N x N, simétrica definida como:
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= (@i - - (2.24)

Al suponer una distribucién Gaussiana de cada una de las clases, podemos inferir que P(X|C},)

se comporta como la probabilidad de densidad normal G(z), de tal manera que: yi(X) =

G(X) - P(Cy), la cual se puede reescribir como:

Infy,(X)] = [G(X)] - Wm[P(C)] (2.25)

Entonces sustituyendo la ecuacién 2.22 en 2.25 obtenemos el discriminante de Bayes, asu-

miendo una distribucion condicional normal N-dimensional:

1 /5 T s 1
w(X) = 3 (x —uk> »! (X —uk) — 5 ISy +In P(Cy) (2.26)

donde:

N es la dimensién del vector X

i es un vector N-dimensional que representa la media de cada una de las caracteristicas del
conjunto de entrenamiento.

3 es una matriz de N x N la matriz de covarianza para C},.

|X| el determinante de la matriz de covarianza.

Para poder encontrar probabilidad de pertenencia a una clase dado un vector de caracteristi-
cas, se deben de encontrar P(X|Cy) y P(Cy) las cuales por el anélisis anterior sabemos que
estan contenidas en la ecuacion 2.26. Si asumimos que las clases seleccionadas tienen una
distribucién Gaussiana, y son independientes entre si, podemos tener un conjunto de vecto-

res de entrenamiento, el cual sabemos a priori que dado un vector X cual es la clase Cj a
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la pertenece (entrenamiento supervisado). Entonces a partir del conjunto de entrenamiento

podemos obtener P(Cy), pr y Xk

El entrenamiento del sistema solo se realiza una vez para imagenes pertenecientes a un mismo
“protocolo” de adquisicién y se puede realizar fuera de linea. Una vez obtenidos los pardmetros
de entrenamiento, estos son guardados en un archivo y utilizados en la fase de clasificacién
de véxeles. En la fase clasificacién, se parte del realce de superficies de la imagen original
(seccién 2.6.1), y a partir de ésta se construye una imagen de probabilidad I,(z,y, z) con las
mismas dimensiones que la original donde el valor de cada véxel corresponde a la probabili-
dad de pertenecer a la clase hueso, si el valor de probabilidad de pertenencia es mayor para
otra clase se le asignard a dicho véxel un valor de cero. Estas probabilidades se calculan de
acuerdo a la ecuacion 2.26. Finalmente a partir de la imagen de probabilidad se selecciona un
porcentaje minimo de voxeles con el valor de probabilidad més alto de pertenecer a la cortical
Osea, a este conjunto se designara como el conjunto de semillas, las cuales son usadas para
inicializar el algoritmo de crecimiento de regiones Adams y Bischof [1994], en la cual, a partir
de las semillas se crece a lo largo de todos los voxeles vecinos cuyo valor de probabilidad en

I,(z,y, z) sea distinto de cero.

2.7. Registro Transoperatorio

A partir del resultado de la segmentacién de la cortical ésea obtenida de las imagenes de US
3D asi como de las imédgenes de CT, dos mallas son generadas con el método de Marching
Cubes Lorensen y Cline [1987], una para cada modalidad de imagen. Las mallas generadas
contienen alrededor de 2.5 €10° y 9 e10® puntos para la segmentacién de US y CT, respec-
tivamente. Las mallas son pre-registradas con un registro rigido entre puntos coincidentes,
basado en la seleccién manual de 3 o 4 puntos que representan la misma posicién fisica en
cada malla. La obtencién de estos puntos no es relevante ya que el tinico objetivo de este
pre-registro es colocar las mallas con la misma orientacién y con un traslape de superficies,

que sirva de inicializacion para el algoritmo de registro Iterative Closest Points.
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2.7.1. Iterative Closest Points

El algoritmo Iterative Closest Points (ICP por sus siglas en inglés) es un método de registro
basado en caracteristicas, rapido y efectivo, una de las mayores ventajas es la flexibilidad
que ofrece ya que es completamente automatico, no necesita una correspondencia predefini-
da entre modelos (modelo base y modelo a registrar); tampoco una correspondencia directa
entre puntos, lo que significa que puede ser usado para registrar modelos que tengan solo una
parte de ellos en correspondencia. Si se cuenta con una inicializacién adecuada, que evite la

convergencia a minimos locales, éste método de registro produce resultados precisos.

El objetivo del algoritmo de ICP, es encontrar una transformacién 7' = (R, t) que consiste
de una rotacién R y una translacién ¢ entre dos nubes densas de puntos A = a; tal que
t=12,...Ny B =bjtal que j = 1,2,...M en 3D que minimice la distancia Euclidiana
entre ellas. ICP utiliza la distancia Euclidiana como métrica para estimar el error entre ambos

conjuntos de puntos [Besl y McKay, 1992].

La ecuacién 2.27 mide la distancia promedio para cada punto en A al punto mas cercano en
B, tal que a; es el ¢ — esimo punto en A y b} es el punto mas cercano a a; en B dados R una
matriz de rotacién y ¢ un vector de traslacién. Sea B* = b; el conjunto de puntos tales que
b; es el punto mas cercano a a;. Si la distancia entre B* y A no es minima dada la ecuacién

2.27 entonces A y B no estan adecuadamente registrados.

N

1

01 @R+ )~ ] (2.27)
=1

El algoritmo ICP esta disenado para minimizar la ecuacién 2.27 de manera iterativa. Kl

algoritmo primero encuentra el conjunto B* de los puntos mas cercanos de T(A) a B, si la
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ecuacién 2.27 no satisface ser menor que el méaximo error tolerado € se deberd calcular una

T’ que minimice dicha ecuacién. Lo anterior se puede formalizar como:

1. Init. Sea € el maximo error cuadrado aceptable y n el nimero méximo de iteraciones

permitidas.

2. Encontrar el conjunto B* de los puntos mas cercanos a A, esto es, encuentra b; € Bx

tal que, ||bf — a;| = min(||b] — a;||), con i € [1,..., N,]

3. Encuentra la transformacién T y calcula el error minimo cuadrado tal que Err; =
1 N
~ 2ic || (aR+1) — ]|

4. Calcula A;41 = T(PA;), mientras que Err; < e bi>n

La forma de encontrar la nueva transformacién 7" cuando la distancia no cumple con el error
establecido queda definido por Horn et al. [1988], el cual garantiza la convergencia del algo-

ritmo.

Una desventaja de este método es que el algoritmo converge a minimos locales, por lo que es
importante escoger adecuadamente el punto inicial de ambas nubes de puntos para evitar la
convergencia errénea.

Dada la gran cantidad de puntos contenidos en las mallas, se realizé un muestreo de forma
aleatoria a fin de obtener conjuntos de entre 200 a 2000 puntos y asi reducir el tiempo de
registro. Una vez que se tienen los conjuntos submuestreados estos se registran usando el

método ICP.

El sistema de adquisicion, segmentacion y registro de iméagenes se realizo usando como he-
rramienta principal el software 3D Slicer (www.slicer.org) [Fedorov et al., 2012] usando las
herramientas existentes en éste e implementando los métodos propuestos dentro de los cuales
se hizo uso extensivo de las librerias The Insight Segmentation and Registration Toolkit ITK

(www.itk.org) y The Visualization Toolkit VITK (www.vtk.org).


www.slicer.org
www.itk.org
www.vtk.org

Capitulo 3

Resultados

3.1. Validaciéon Calibracion de la sonda de Ultrasonido

Para la adquisicién de Ultrasonido 3D a manos libres es indispensable validar el estado de
la calibracién de la sonda de ultrasonido ya que ésta tiene repercusion directa en el desem-
peno de un sistema guiado por imégenes de ultrasonido. Esto debido a que los errores de
calibracion de la sonda se propagan en las siguientes etapas del sistema. A la fecha no existe
un método estandar establecido para poder verificar la calidad de la calibracién, cada uno
de los métodos de calibracion revisados validan su método de forma especifica reportando
distintas medidas con el mismo nombre o bien usan fantasmas de validacion a modo para
sus experimentos [Treece et al., 2003]. Hsu et al. [2009] y Mercier et al. [2005] reportan la
comparacién de diversos métodos de calibracién, asi como de métodos de evaluacién de los
mismos. Del analisis reportado se obtienen dos medidas principales que sirven para conocer
la calidad de la calibracién, la precision y la exactitud; la precision se refiere a la comparacion
entre si de multiples medidas de un solo fenémeno y son sinénimos de precisién las medidas
de estabilidad y reproducibilidad; por otro lado la exactitud se refiere a cuando las medidas

realizadas son comparadas contra una medida de referencia o “estdndar de oro”.

45
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La principal forma de medir la precisiéon de una calibracién, conocida como la precisiéon de
reconstruccién, es tomar multiples imagenes (25 o més) de un mismo punto, el cual puede ser
el mismo cruce de hilos; posteriormente se obtiene, para cada imagen, la posicién del cruce
en coordenadas, el resultado serd una nube de puntos donde la precisién estard dada por la
dispersién de la nube. Por otro lado se tiene la reproducibilidad de la calibracion, la cual se
calcula al obtener la transformacién a coordenadas del mundo de un solo punto con multiples
calibraciones realizadas con el método propuesto; la reproducibilidad se obtiene al medir la

dispersién de la nube generada.

La medida de exactitud de la calibracién es dificil de obtener y puede ser inferida por medio
de la cuantizacién de las fuentes de error del sistema, sin embargo, resulta dificil tener una
medida exacta a partir de tal inferencia. Tal como lo muestra Treece et al. [2003] existen
diversas fuentes de error en un sistema de US 3D rastreado y varias de ellas son dificiles
de cuantificar. Por otro lado, métodos experimentales se han propuesto. Estos consisten en
adquirir multiples imdgenes de un punto y transformar la posiciéon de dicho punto a las coor-
denadas del espacio y compararlo con la posicion real de punto. Otra medida de exactitud es
la exactitud de distancia, la cual consiste en adquirir imagenes de un objeto de dimensiones
conocidas y realizar la reconstruccién 3D del objeto, en el volumen se toman medidas de

distancia, las cuales se comparan con las medidas reales.

En nuestro caso, la precisién se valido adquiriendo 25 imagenes del cruce de los hilos variando
la pose de la sonda de ultrasonido. Para cada imagen se extrajo el punto de cruce manual-
mente y se transformé a las coordenadas del mundo con el método descrito en la Seccidén
2.4.1, de la nube de puntos generada se obtuvo que la precisién de la calibracién fue de 0.249

mim.
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La repetibilidad de la calibracion se realizé de la siguiente manera: dos usuarios realizaron
tres calibraciones cada uno usando los mismos datos, se calculé la desviacion estandar de los
parametros estimados mediante la calibracién para conocer la variabilidad de los resultados.
Estos resultados se reportan en la Tabla 3.1 donde (z,y,z) y (a,,7) corresponden a las
traslaciones y rotaciones de la transformacién y (s, s,) corresponden a los factores de escala

[Torres et al., 2012].

ox oy oz oo ofB oy 08z Sy

0.0304mm  0.3353mm  0.2595mm  0.0138rad  0.0022rad 0.0137rad 0.0008mm  0.0003mm

Tabla 3.1: Muestra la desviacién estandar al repetir el procedimiento de calibracién de la sonda de ultrasonido

hecho por dos usuarios diferentes.

Para medir la exactitud de la calibracién de la sonda, se disend un experimento en el cual
se fij6 un objeto rastreable, que consiste de una esfera reflectora de 11.5mm de didmetro, se
obtuvo su localizacién dentro del espacio de coordenadas del mundo usando un rastreador
optico, posteriormente, con la sonda de ultrasonido calibrada se adquirieron 10 imégenes del
plano medio de la esfera en diferentes poses, la Figura 3.1a muestra una imagen de ultraso-
nido de la esfera. Para cada una de las imagenes obtenidas se extrajo el contorno de la esfera
obteniendo alrededor de 2400 posiciones que corresponden a la superficie de la esfera, la Fi-
gura 3.1b muestra el resultado de la segmentacién de la esfera en la imagen de ultrasonido.
Con los puntos obtenidos de la segmentacién se estimé el centro y radio de la esfera con el
algoritmo de minimizacién de Levenberg-Marquant [More, 1978] utilizando la ecuacién gene-
ral de la esfera (r? = (z — a)® + (y — b)* + (2 — ¢)?). La diferencia entre la posicién estimada

v la posicién medida por el rastreador resulté en un error de 0.556 mm.

A comparacion de otros métodos revisados, el método propuesto para la validacion de la
exactitud, es facil de implementar, ademas de tener un tiempo de ejecucion aceptable para

ser implementado dentro de un procedimiento quirtrgico.
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RO4 .G71 C4 RO4 .G71 C4

(a) Imagen de US de una esfera rastreable (b) Imagen anotada

Figura 3.1: En a se muestra una imagen de ultrasonido de una esfera reflectora rastreable, se puede apreciar
el efecto de reverberacién de la onda de ultrasonido y la sombra actstica que produce al ser un elemento rigido.

En (a) se muestra la imagen anotada, con el fin de extraer el contorno de la esfera Torres el al. [2012].

3.2. Validacion Reconstruccion Volumenes de Ultrasonido

Generar un volumen con un arreglo regular a partir de un conjunto de imagenes adquiridas
de forma irregular, tanto en orientacién como el espaciado entre ellas (datos muestreados
irregularmente), va mas alld de una simple interpolacién de datos, ya que hay que tomar en
cuenta la orientaciéon y posicion de cada pixel del conjunto de imégenes adquiridas. La re-
construcciéon del volumen debe de evitar generar artefactos ya que estos artefactos se pueden
interpretar por el especialista como algin tipo de patologia o una condicién anémala en el

paciente.

En los sistemas de ultrasonido 3D rastreado, los protocolos de adquisicién de imégenes se
hacen a medida para cada aplicacién, esto implica que el contenido de informacién en cada
imagen es variable. Definir las caracteristicas propias del volumen como: origen, orientacién,

tamano y resolucion, son claves en el tiempo de procesamiento para la generacion del volu-
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men asi como en la claridad de las regiones adquiridas. El sistema de coordenadas éptimo
dependerd de la aplicacidn, sin embargo, se deben de tomar en cuenta dos requerimientos: 1)
el volumen debe de incluir la mayor densidad de informacién posible y 2) debe de mantenerse
una densidad homogénea de informacién dentro de todo el volumen [San José-Estépar et al.,

2003).

Para validar el método de reconstruccién descrito en la Secciéon 2.5 se realizaron recons-
trucciones de un modelo fisico de calibracién de ultrasonido, que consiste en dos planos con
diferentes coeficientes de atenuacién que contienen cilindros con dimensiones conocidas, in-
mersos en un material solido elastico que simula de forma precisa las caracteristicas visco
elasticas del higado humano visto a través de imagenes de ultrasonido (Ultrasound Resolu-
tion Phantom Model 044 CIRS, Computerized Imaging Reference Systems, Inc. Norfolk, VA
USA). El primer grupo de cilindros consiste en 6 cilindros de 1.5 mm de didmetro y una
separacion entre ellos de 12.5 mm, se obtuvieron 57 iméagenes de ultrasonido rastreadas; el
segundo grupo de cilindros consiste de 9 cilindros de 3 mm de didmetro y una separacién
de 12.5 mm entre ellos, de este grupo se obtuvieron 63 imégenes de ultrasonido rastreadas;
el tercer grupo consiste en 2 cilindros de 12 mm de didmetro y 20 mm de separacién entre
ellos, se obtuvieron 87 imagenes de ultrasonido rastreadas. Con las imagenes adquiridas de
ultrasonido se reconstruyeron 5 volimenes con diferentes resoluciones para cada grupo de
cilindros, entendiendo como resolucion del volumen la relacién entre el tamano del véxel del

volumen a reconstruir y el tamafo del pixel de las imagenes de ultrasonido.

Se realizaron mediciones manuales de los cilindros en cada volumen reconstruido usando el
software 3D Slicer (www.slicer.org); se tomaron dos medidas del didmetro a cada cilindro,
una en vertical y otra en horizontal, y una medida de distancia entre cada par de cilindros
del grupo. Las medidas adquiridas se realizaron en el plano de imagen especificado por el
fabricante para realizar este tipo de mediciones, el cual queda definido por dos lineas paralelas
visibles en la imagen, una seccién de este fantasma se muestra en la Figura 3.2 en la cual

se aprecian las lineas de alineacién asi como un corte transversal de los cilindros, la figura


www.slicer.org

50 CAPITULO 3. RESULTADOS

Figura 3.2: Muestra dos cortes de la misma seccién de un fantasma de calibracién para ultrasonido con dos

diferentes resoluciones 1:1 para la figura izquierda y 1:10 la de la derecha, Torres et al. [2012].

muestra dos resoluciones 1:1 y 1:10. En la figura se puede observar claramente la diferencia

entre resoluciones.

En la Tabla 3.2, se muestran los promedios de las mediciones de didmetros en horizontal y
vertical asi como la distancia de centro a centro entre los cilindros (D). De los datos obtenidos
se desprende un error de 0.52 mm para las medidas en X y 0.40 mm para las medidas en
Y, para los volimenes generados con una escala 1:1 con respecto al tamano del pixel de las

iméagenes usadas para realizar la reconstruccion.
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Grupo 1 Grupo 2 Grupo 3
X(mm) Y(mm) D(@mm) X(mm) Y(mm) D(mm) X(mm) Y(mm) Z(mm)
1:1 p 12.15 11.75 19.66 2.72 2.58 12.67 1.31 1.15 12.50
o 0.21 0.07 0.00 0.05 0.09 0.17 0.13 0.13 0.10
1:3 pu 11.92 11.67 19.44 2.72 2.55 12.50 1.13 1.05 12.66
o 0.06 0.12 0.00 0.11 0.21 0.13 0.21 0.12 0.30
15 11.70 11.55 19.75 2.95 2.68 12.57 1.30 1.28 12.7
o 0.07 0.00 0.00 0.23 0.17 0.32 0.15 0.08 0.39
1:8 pn 12.32 11.44 19.68 2.80 2.64 12.40 1.26 1.14 12.64
o 0.22 0.22 0.00 0.24 0.28 0.32 0.19 0.15 0.34
1:10  p 13.30 11.45 19.20 2.61 2.41 12.38 - - -
o 0.14 0.35 0.00 0.27 0.30 0.67 - - -

Tabla 3.2: Distribucién medidas en los diferentes voliimenes generados de ultrasonido a diferentes escalas.
Se muestran las medidas para los tres grupos de cilindros contenidos en el fantasma, para cada volumen se
despliega la informacién de la media (u) y la desviacién esténdar (o). Las medidas mostradas corresponden
al didmetro del cilindro en posicién horizontal (X), en posicién vertical (Y) y a la distancia que separa cada

par de cilindros en posicién horizontal (D).

3.3. Modelo Fisico de Validacion

Para validar el método propuesto, se tomé como modelo de estudio el hueso de la tibia
haciendo énfasis en la meseta tibial. Los experimentos se hicieron sobre un maniqui construido
ex profeso para este estudio, el cual consiste en un hueso sintético de material esponjoso y
con tratamiento especial para adquisicién de imédgenes de Tomografia Computada (ERP
#1117-42, Sawbones Inc., Vashon, WA, USA) recubierto con un hidrogel a base de alcohol
polivinilico (PVA) al 5% a manera de simular la seccién inferior de una extremidad humana.
Se ha probado que el hidrogel a base de PVA simula mecanicamente el tejido humano y
por consiguiente su visualizacion en imagenes US es muy similar al tejido real Surry et al.
[2004], mientras que el hueso sintético utilizado es suficientemente denso para reflejar el US
de manera similar a los huesos humanos. Finalmente, se colocé directamente en el hueso un
marcador rastreable pasivo de dimensiones conocidas, fabricado por medio de manufactura

aditiva de alta precision. La Figura 3.3 muestra el maniqui construido con el objeto rastreable
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(en verde) y las esferas reflectoras, también se muestran imagenes adquiridas de éste por
medio de Tomografia Computada (seccién 3.4) y con Ultrasonido 3D a manos libres (seccién

3.5).

3.4. Adquisicion de Imagenes de CT

Al maniqui se le tom6 un estudio tomografico usando un MicroCT modelo Nikon Metrology
XTH 225 (Nikon Corporation), usando 220kV y 61uA. El volumen total se compuso a partir
de 3142 proyecciones anteroposteriores, que se adquirieron rotando el maniqui alrededor del
eje mayor de la tibia, con una exposicién de 708.00 ms cada una. El volumen final tiene
un tamano de (1042, 1250, 3201) véxeles en (z,y,z) respectivamente con una resolucién
isométrica de 0.11468 mm; un ejemplo de tres cortes ortogonales del volumen adquirido se
muestra en la Figura 3.3c. Estas imagenes tienen una resolucién mucho mayor a las obtenidas
con tomégrafos clinicos convencionales lo que ayuda a tener una precisién de validacién

adecuada para el método propuesto.

3.5. Adquisicion de Imagenes de Ultrasonido 3D a Manos Li-

bres

Las imagenes de US 3D a manos libres fueron adquiridas siguiendo la descripcion de cali-
bracién y reconstruccién 3D descritos en la Seccion 2.4 tomando como origen del sistema al
objeto rastreable colocado directamente en el maniqui, de tal modo que todas las imagenes
estan referenciadas a ese punto. El tamano de voxel para la reconstruccién de los voltime-
nes de US es el mismo tamano de voxel obtenido del volumen de CT 0.11468 mm de forma
isométrica, lo que simplifica el cdlculo de los errores de segmentacién y registro. El escaneo
del hueso se realizé directamente sobre el maniqui colocando gel a base de agua comtinmente
usado en la adquisicion de imagenes de US. El maniqui se escaneé en diferentes secciones del

hueso procurando siempre incluir la meseta tibial y la fibula.
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Figura 3.3: Muestra el maniqui de alcohol polivinilico (PVA) construido para la validacién del método
propuesto. En (A) se muestra fisicamente el maniqui, se puede observar la posicién el objeto rastreable (en
verde) colocado en el maniqui. En (B) se muestran tres vistas ortogonales de un volumen de US del maniqui
adquirido con US a manos libres (Sec. 2.4). En (C) se muestran tres vistas de un volumen de CT del maniqui.

Los cortes coronal y sagital presentados en (B) y (C) corresponden a la misma seccién del maniqui.
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3.6. Segmentaciéon del Volumen de US 3D

Para realizar la segmentacién de la cortical del hueso a partir del volumen de US 3D, pri-
mero se adquirié un pequeno volumen de 150 x 150 x 150 véxeles en el cual se anotaron
de forma manual tres clases definidas como: tejido, hueso y sombra; este volumen fue usado
como conjunto de entrenamiento para el algoritmo de clasificacién basado en un clasificador
de Bayes (seccién 2.6.2). Posteriormente, se aplicé a cada volumen el método de segmenta-
cién propuesto y descrito en la Seccién 2.6.2. Para todos los experimentos realizados sobre el

maniqui solo se entrend una vez y se utilizé el mismo conjunto de datos de entrenamiento.

Como resultado intermedio en la segmentaciéon podemos afirmar que el método de realce
propuesto es una herramienta efectiva para la correcta clasificacion de voxeles. La Figura
3.4 muestra el valor de los Eigenvalores obtenidos de la matriz Hessiana de una regién del
volumen de ultrasonido que corresponde a la cortical del hueso. Se puede apreciar como Ay
v A9 son casi cero mientras que As se distingue de los anteriores. Ademas se muestra el valor
de la medida de superficie propuesta, en la cual se observar que se caracteriza de mejor
manera.
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Figura 3.4: Muestra los valores de los Eigenvalores A1 (azul), A2 (verde), As (amarillo) y la medida de

superficie usada en rojo, de una seccién correspondiente a la cortical del hueso en un volumen de ultrasonido.
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3.7. Validacion de la Segmentacién

Validar la segmentacién de la cortical del hueso a partir de imagenes de US 3D es un pro-
cedimiento que para este tipo de imédgenes no esta bien definido, ya que no se cuentan con
anotaciones de un experto para las imagenes de US y por lo tanto no se tiene una segmentacién
de referencia. Para este trabajo se cuenta con la reconstruccion del objeto de experimentacién
el cual cuenta con una resolucién de micras las cuales se obtuvieron a partir de imégenes de
uTAC. Dado que se tiene una segmentacion exacta de la pTAC, resultado de una segmen-
tacion manual y minuciosa del volumen, el error de segmentacién puede ser resultado de un
mal registro entre ambas imagenes, y no propiamente de la segmentacién. Para evitar esto
se registraron las imagenes con base en marcadores fiduciarios representados por las esferas
reflectantes del objeto rastreable pasivo colocado directamente en el hueso del maniqui. Por
construccién del maniqui y del objeto rastreable conocemos el origen y orientacion de éste, de
tal manera que al conocer la posicién del centro de las esferas que forman el objeto rastreable
en el volumen de CT podemos asignar el origen y por consiguiente la orientaciéon del volumen
acorde a las del objeto. De esta forma al utilizar el objeto rastreable colocado en el maniqui
como origen del marco de referencia usado durante la adquisicién de las imégenes de US estas
estaran alineadas a las imédgenes de CT, teniendo como fuente de error, el error de ubicacién

provisto por el rastreador optico.

Para medir los errores de la segmentacién se generaron 12 volimenes de US de distintas
partes del maniqui y se segmentaron con el método propuesto. A partir de la obtencién de la
linea media resultado de la segmentacion, se obtuvo para cada uno de los véxeles segmenta-
dos en las imagenes de US la distancia minima a un voxel segmentado del volumen de CT.
Obteniendo en promedio una distancia méxima de 2.031 mm, sin embargo el promedio de
la distancia media es 0.21 mm con una desviacién estdndar de 0.17 mm. Esto muestra que
muy pocos de los vixeles segmentados estan fuera de la cortical del hueso. Un ejemplo de
la segmentacion de US comparada con la segmentacion del volumen de referencia del CT se

muestra en la figura 3.5 donde se puede observar la imagen original de US, la segmentacion
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del volumen de CT en amarillo sobrepuesta, asi como la segmentaciéon del volumen de US
sobrepuesta en azul; ademds se muestran las mallas generadas de ambas segmentaciones y la
sobreposicion de estas. Los resultados de las maxima distancia minima para cada experimento
se encuentran en la Tabla 3.3, y una muestra grafica de estos datos se pueden observar en la

Figura 3.6

Figura 3.5: Muestra un ejemplo de la segmentacién realizada de un volumen de US y su comparacién con la
segmentacién de referencia. En A se muestra un corte del volumen de US. En B el corte con la segmentacién
de referencia sobrepuesta en amarillo. En C el corte con la segmentacién sobrepuesta en azul del volumen
de US. En D el mismo corte con ambas segmentaciones sobrepuestas. En E la segmentacién referencia en
amarillo y la segmentaciéon de US en azul sobrepuestas, donde se puede apreciar que la malla de ultrasonido
solo representa una parte de la malla de CT. En F y G las mallas resultado de la segmentacién de ultrasonido

(azul) y la de referencia (amarillo). En H la sobreposicién de ambas mallas.
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| # Experimento | Max (mm) | Media (mm) | StD (mm) | # Vertices

1 1.586 0.164 0.146 4.0E5
2 1.153 0.14 0.096 1.2E5
3 2.314 0.158 0.148 4.2E4
4 2.566 0.334 0.257 3.5E5
5 2.064 0.253 0.205 2.8E5
6 2.141 0.207 0.164 2.7E5
7 2.003 0.276 0.227 3.6E5
8 2.316 0.211 0.216 2.2E5
9 4.292 0.267 0.224 3.7ES
10 1.216 0.159 0.119 1.1E5
11 1.232 0.199 0.169 1.1E5
12 1.489 0.15 0.135 2.0E5

o7

Tabla 3.3: Distribucién de errores de segmentacién, se exponen para cada experimento la méxima distancia

minima, la distancia media, la desviacién estandar y el total de voxeles medidos.

Distancia (mm)

T
E7
Experimento

T
Ell

Figura 3.6: Muestra de forma grifica las medidas de error de la segmentacién de la cortical del hueso

para cada uno de los volimenes generados. La altura de cada barra representa la méaxima distancia para ese

volumen, el marcador sobre la linea negra representa la media de todas las distancias y la linea negra el valor

de +/- la desviacién estdndar alrededor de la media. El valor de la media se muestra en cada barra.
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3.8. Validacion del Registro

Para validar el registro se realizaron doce experimentos, en cada uno la malla obtenida a
partir de la segmentaciéon manual del volumen adquirido mediante CT del maniqui, fue regis-
trada con el maniqui de tibia colocado en diferentes posiciones en la mesa de experimentos
usando el método propuesto. A continuacion se describe cémo se calculd el error de registro

en cada experimento.

En cada experimento se coloco el maniqui sobre la mesa de experimentos de forma diferente
a las anteriores resultando en una posicion y orientacién diferente en cada experimento. Para
cada posicién el maniqui fue escaneado con ultrasonido 3D a manos libres, generando un volu-
men 3D de US para cada experimento, la cortical del hueso fue automaticamente segmentada,
y a partir de dicha segmentacién se gener6 una malla que llamaremos My s_intraop ya que fue
adquirida de forma intraoperatoria. La malla generada de forma preoperatoria a partir de
las imdgenes de CT del maniqui la llamaremos Mcr—preop.- Una vez generada My s—intraop,
ésta fue registrada con Mcr—_preqp con el método descrito en la Seccién 2.7, resultando en
una transformacién rigida llamada T Tyg, a la malla resultante de dicho registro la llama-
remos Mc7—intraop (Ver ecuacién 3.1). En la Figura 3.7TA Mcr_preop S€ representa en negro,

MUS—intraop en rojo y MCT—intraop en verde.

MCT—intraop =CT TUS(MCT—p’reop> (31)

Para poder obtener una medida de referencia y asi poder medir el error de registro, en cada
experimento también se registré la malla Mor_preqp con el maniqui usando la transformacién
provista por el rastreador éptico del objeto rastreable colocado en el maniqui (como se muestra

en la 3.7B). Este registro nos dard una malla resultante a la que llamamos Mc7_rey la cual
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estard precisamente registrada y solo contendra el error provisto por el rastreador éptico,
esto es, Mcr—ref = Tiraker(McT—preop)- En la Figura 3.7B se muestra Mor_preop €1 negro y,
Mc7_rep enrojo. Finalmente la precision del registro para cada experimento fue medida entre
la malla de CT registrada por el método propuesto (Mcr—intraop) y la malla de referencia

MC’T—ref‘

MCT—preop

Ttracker

MCT—intraop

MUS-intraop

Figura 3.7: Muestra diferentes etapas de la validacién del registro. A) Se muestra en negro la malla obtenida
de forma preoperatoria Mc:—preop. La malla usada para realizar el registro adquirida a partir de imagenes de
US en verde Muys—intraop ¥ la malla preoperatoria ya registrada en verde Mct—intraop, B) muestra el registro

entre la malla preoperatoria y su correspondiente malla de referencia registrada en rojo.

Para cada experimento se obtuvieron dos mallas idénticas registradas con el maniqui en la
mesa de experimentos; Mcr—intraop registrada con el método propuesto y Mor_,.f registrada
con el rastreador optico. Para cada uno de los pares de mallas el error de registro al objetivo
(TRE por sus siglas en inglés) fue calculado como el promedio de todas las distancias entre
vértices correspondientes entre las mallas. La Figura 3.8 muestra en amarillo la segmentacion
de referencia correspondiente a Mcr_rer y en azul la segmentaciéon del volumen de US co-
rrespondiente Mirs—itrqaop SObrepuestas en tres cortes ortogonales de un volumen de US, en A

se observa las segmentaciones antes y en B después del registro, también se muestra el antes
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y después en las mallas generadas.

Las medidas del error de registro obtenidas para las doce mallas obtenidas a partir de los
distintos voliimenes de US se muestran en la Tabla 3.4, de estas medidas se obtuvo una media
del TRE de 0.687mm con una desviacién estandar de 0.283 mm, esta medida se obtuvo al
promediar todas las medidas de los doce volimenes adquiridos como un todo. La Figura 3.9
muestra de manera grafica los errores de registro, donde la altura de la barra anaranjada es la
maxima distancia y en azul la distancia minima, el marcador sobre la linea negra representa la
media de todas las distancias y la linea negra el valor de + /- la desviacién estandar alrededor
de la media; la media se muestra en cada barra. Seis ejemplos de las mallas generadas a partir
de la segmentacién de los volimenes adquiridos en los experimentos realizados se muestran
en rojo en la Figura 3.10, ademés se muestra para cada ejemplo, la malla de referencia con un
pseudo-color el cual indica el error obtenido en la regién de la malla, siendo rojo el maximo
error de 3.0mm y azul el minimo error de 0.0mm. La barra muestra la magnitud del error

asignado a cada color intermedio en el espectro mostrado.

Experimento | Min (mm) | Max (mm) | Media (mm) | StD (mm)
1 0.048 0.574 0.324 0.114
2 1.158 2.027 1.541 0.229
3 0.25 2.771 1.341 0.405
4 1.003 1.529 1.247 0.127
5 0.05 0.195 0.101 0.029
6 0.066 0.513 0.212 0.010
7 0.064 0.457 0.235 0.087
8 0.243 1.471 0.612 0.286
9 0.128 1.944 0.834 0.358
10 0.393 0.476 0.420 0.019
11 0.033 1.016 0.472 0.196
12 0.103 0.64 0.346 0.121

Tabla 3.4: Muestra el TRE de doce experimentos. El TRE se obtuvo al comparar todos los vértices corres-
pondientes, entre la malla registrada y la malla de referencia. Para cada experimento se muestra la distancia

minima, méxima, ademads de la media y desviacién estandar.
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Figura 3.8: Muestra un ejemplo del antes y después de aplicar el registro entre mallas. Se muestra la malla
de referencia en amarillo y la malla resultado de la segmentacién en azul, ambas sobrepuestas en tres cortes
ortogonales de un volumen ultrasonido en A antes de ser registradas y en B después de ser registradas. En C
se muestra la superposicién de las mallas generadas en 3D del mismo antes y después, en amarillo la malla de

referencia y en azul la generada a partir de la segmentacién del volumen de ultrasonido.



62 CAPITULO 3. RESULTADOS

3.5

3.0

[
n

™~
=]
|

=
n
1

Distancia (mm)

=
o
1

0.5

0.0 -

E6 E7
Experimento

Figura 3.9: Muestra la distribucién de los errores de registro. La altura de cada barra representa el TRE
méaximo en anaranjado y el minimo en azul, el marcador sobre la linea negra representa la media de todas

las distancias y la linea negra el valor de +/- la desviacién estdndar alrededor de la media; el valor del TRE

promedio se muestra en cada barra.
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TRE: TRE: TRE:
1.341Tmm 0.834mm 0.612mm

TRE: TRE: TRE:
0.212mm 0.235mm 0.701mm

Figura 3.10: Muestra seis ejemplos de las mallas generadas a partir de la segmentacién de los voliimenes
adquiridos en los experimentos realizados y los errores obtenidos para cada registro. Se muestran en rojo las
mallas obtenidas a partir de la segmentacién de cada volumen de US asi como la malla de referencia con un
pseudo-color el cual indica el error obtenido en las determinadas regiones de la malla. La barra muestra la
magnitud del error asignado a cada color en el rango mostrado, siendo el rojo el méximo error de 3.0mm y el

azul el minimo error de 0.0mm.
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Capitulo 4

Discusion

En cirugias guiadas por computadora, el registro transoperatorio, que es la acciéon de poner
en el mismo sistema de referencia al paciente en la sala de operaciones con los modelos virtua-
les que seran usados durante la cirugia, es un problema abierto hoy en dia. Los marcadores
fiduciarios, naturales o anatémicos, siguen siendo el estandar en estos sistemas para realizar
el registro. Sin embargo estos no siempre pueden ser posicionados en el drea afectada o no
pueden ser localizados adecuadamente. Esto ha dado como resultado que las cirugias guiadas
solo sean realizadas en procedimientos especificos.

Otras formas de realizar el registro transoperatorio han sido desarrollados, siendo las técnicas
basadas en iméagenes las mas populares por su exactitud y ciertas ventajas como poder hacer
actualizaciones del registro durante la cirugia. La modalidad de imagen més usada ha sido la
fluoroscopia y la tomografia en gran parte por la calidad que estas imagenes presentan. No
obstante problemas como la radiacién ionizante y el alto costo que supone tener estos equipos
dentro de la sala de operaciones, han hecho que se busquen alternativas a estas modalidades
de imagen. En este punto es donde las imagenes de ultrasonido representan una ventaja sobre
los equipos mencionados; su bajo costo, la portabilidad de los equipos, y la nula radiacién han
hecho que esta modalidad sea explorada como alternativa a las modalidades tradicionales,

teniendo como desventaja la pobre senal a ruido que tienen estos sistemas.

65
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Uno de los mayores problemas que se tienen al usar sistemas de ultrasonido tipo B o 3D en
el estudio de huesos es el pequenio campo de visién con el que cuentan las sondas, alrededor
de 4 x 8 cm, esto, ademas artefactos como la reverberaciéon que estd presente siempre que se
visualicen estructuras rigidas, hace que el andlisis por medio de imagenes de ultrasonido sea
dependiente del usuario. Un sistema de ultrasonido 3D a manos libres puede minimizar estos
problemas al proveer una manera de adquirir regiones de interés de tamano definido por el
usuario y minimizar artefactos al proveer multiples vistas de una misma regién adquiridas
desde distintas orientaciones. Las limitantes para establecer el tamafnio de volumen son: la ca-
pacidad de almacenamiento y el poder de cémputo del sistema. Dependiendo del rastreador
usado, éstos ofrecen un volumen de trabajo dentro del que pueden garantizar la exactitud de
las medidas obtenidas, por lo tanto el volumen a adquirir deberd de estar contenido en dicha

region.

Para adquirir imagenes rastreadas de ultrasonido, que son la base para la generacion de
volimenes de ultrasonido a manos libres, es necesaria una calibracién previa de la sonda de
ultrasonido, dicha calibracién relaciona cada imagen adquirida por la sonda con la posicién
del rastreador en la sala de operaciones. En este trabajo se pudo demostrar que para los
volimenes adquiridos (10 x 10 x 10) cm aproximadamente, el método de calibracién basado
en la interseccion de dos hilos cruzados presenta resultados éptimos para la adquisicion de
voliimenes y es adecuado para este tipo de aplicaciéon, ya que es un método facil de implemen-
tar y la adquisiciéon de imagenes para la calibracion de la sonda se puede realizar en pocos
minutos. La validacion realizada mostré que se puede obtener la posicién real de un punto
en la mesa de operaciones con una exactitud de 0.55 mm a través de una imagen de ultra-
sonido rastreado Torres et al. [2012]. Es necesario recalibrar la sonda de ultrasonido previo a
cualquier procedimiento quirturgico, debido a posibles desplazamientos en el objeto rastreable

colocado en la sonda.



67

Los errores obtenidos de la reconstruccién de volimenes de ultrasonido a partir de imagenes
rastreadas se estimaron en medio milimetro para los volimenes generados con la maxima
resolucion posible (seccién 2.4.1). El tiempo requerido para generar la reconstruccién varia
dependiendo de la cantidad de imagenes y la cantidad de véxeles dentro del volumen que no
fueron llenados por algiin pixel correspondiente a una imagen, siendo que entre mas imagenes
uniformemente espaciadas sobre la regién de interés habra menos probabilidad de encontrar
voxeles vacios. Sin embargo, hay varias condiciones que promueven la falta de informacién,
como son la posiciéon de la regién de interés con respecto a la posicion del origen de adqui-
sicién, la escala del véxel y la velocidad de escaneo. Dadas las consideraciones anteriores,
resulta dificil dar un tiempo preciso para la generacion de volimenes. Para los fines de este
trabajo, un usuario experimentado puede minimizar la generacién de véxeles vacios, obte-

niendo tiempos de reconstruccién de entre 5 y 10 minutos aproximadamente.

A partir de los volimenes adquiridos mediante el ultrasonido 3D a manos libres, la segmen-
tacién de la cortical dsea se realizd de manera automaética con un método nuevo, basado
en la deteccién de crestas, el crecimiento de regiones y la clasificacion de pixeles de interés
mediante un clasificador de Bayes (Seccién. 2.6.2). El algoritmo desarrollado discrimina entre
tres clases presentes en los volimenes: la cortical ésea, la sombra acistica producida por el

hueso, y el tejido comprendido entre el hueso y el transductor de ultrasonido.

Para realizar la validacion del algoritmo de segmentacién se desarrollé un método nuevo basa-
do en una segmentacién manual realizada sobre una tomografia computada de alta resolucién
(CT). La malla de la segmentacién manual se registr6 con exactitud con el volumen segmen-
tado de ultrasonido, utilizando el rastreador 6ptico (seccién 3.7). La validacién se realizé
midiendo la distancia de cada uno de los véxeles segmentados, en el volumen de ultrasonido,
al voxel segmentado mas cercano obtenido a partir de las imdgenes de TAC. Se desarrolld
este método de validacién ya que por la naturaleza propia de las imagenes de ultrasonido de
hueso habra partes faltantes de éste que no fueron segmentadas, debido a la falta de informa-

cién en el volumen de ultrasonido. De estas mediciones se obtuvo un error de segmentacién



68 CAPITULO 4. DISCUSION

promedio de la distancia media para 12 experimentos de 0.21 mm con un promedio de des-
viacién estandar de 0.17 mm. Ademads se pudo observar que la cortical 6sea extraida de los
voltimenes de ultrasonido corresponde fielmente a la extraida de nuestro modelo de referencia
(CT), también se pudo comprobar que la cortical ésea corresponde a la linea media de la
respuesta del hueso en las imagenes de ultrasonido, comprobando lo que se ha planteado en

la literatura revisada.

Para realizar el registro entre la superficie del hueso en el volumen preoperatorio de CT y el
volumen de ultrasonido transoperatorio, segmentado automaticamente, se utilizo el algoritmo
de registro Iterative Closest Points (ICP) el cual actia sobre dos mallas: la del volumen de
referencia de CT y la malla obtenida de la segmentaciéon de los volimenes de ultrasonido,
ambas mallas fueron generadas con el algoritmo Marching Cubes para cada volumen segmen-
tado de ultrasonido. Es bien sabido que el algoritmo de ICP tiende a caer el minimos locales
v es dependiente de la inicializacién, de modo que para minimizar estas posibles fuentes de
error se realizé un pre-registro manual el cual pone en concordancia la orientacién y posiciéon
de ambas mallas de una manera muy burda pero suficiente para que la inicializacién no afecte
el proceso de registro. Cabe mencionar que el registro entre las mallas usando ICP se hizo
seleccionando aleatoriamente mil puntos, cantidad que fue suficiente para obtener errores de
registro sugeridos en la literatura revisada, el obtener una muestra pequena del total de los
nodos que contiene la malla ayuda también a reducir el tiempo necesario para realizar el re-
gistro. Por otro lado la experimentacién con diferentes posiciones para el preregistro manual

mostraron que el resultado final no es sensible a la inicializacién del preregistro.

Para medir el error de exactitud del registro se implementé un método basado en el registro
de la malla de CT con un maniqui de la tibia por dos métodos independientes: registro
utilizando imagenes de ultrasonido rastreadas y; registro basado en el objeto de rastreable
fijo en el maniqui (seccién 3.8). El error medio de registro al objetivo (Target Registration
Error) obtenido con este método fue de 0.649 mm con una desviacién estdndar de 0.27 mm.
El método de validacién fue diseniado para este tipo de experimentos donde no se puede tener

acceso directo al elemento deseado o principal en el registro. Esto es, que no podemos validar



directamente si el registro se realizo adecuadamente.
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Capitulo 5

Conclusiones

En este trabajo presentamos una nueva metodologia para realizar el registro transoperatorio
en un procedimiento quirtrgico ortopédico guiado por imégenes, el cual se basa en la seg-
mentacion de la cortical ésea a partir de imagenes preoperatorias de TAC y transoperatorias
de ultrasonido 3D a manos libres. El método implementado toma en cuenta sugerencias que
en estudios previos se ha visto son indispensables en un sistema de registro transoperato-
rio como son, el tiempo total necesario de operacién del sistema el cual debe ser minimo o
cercano a tiempo real, minima o nula intervencién del personal médico y robustez del algo-

ritmo tanto a ruido en las imagenes de US como a errores de precisién y exactitud del método.

El algoritmo de segmentacién de la cortical ésea a partir de imagenes ultrasonido 3D, puede
extraer de forma automatica la regién de interés una vez que se han establecido los parametros
de configuracion necesarios para el algoritmo de realce y del algoritmo de entrenamiento del
clasificador. En nuestra experiencia estos pardmetros solo fueron ajustados una vez durante
toda la fase de experimentacién. Los resultados obtenidos muestran que son los suficiente-
mente buenos para realizar un registro transoperatorio con imagenes de la misma region
adquiridas mediante TAC, presentando buenos resultados atin en regiones de hueso anatémi-

camente complejas.
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El método de registro se validé utilizando un maniqui de referencia con un objeto de rastreo
colocado firmemente. De esta manera podemos relacionar cada uno de los véxeles segmenta-
dos en el maniqui (tanto para el volumen de TAC, como para el volumen de ultrasonido) con

la posiciéon que ocupan en el espacio quirurgico.

La implementacion de la metodologia usada es simple y comprueba que el método de registro
Iterative Closest Points puede ser usado en este tipo de aplicaciones ya que el tiempo de
ejecucién es adecuado y con un facil preregistro se eliminan los problemas propios del méto-
do. Los resultados obtenidos muestran que la implementacién de este método de registro
transoperatorio dentro de una sala de operaciones es viable sin embargo es necesario realizar

mas estudios en la clinica en diferentes configuraciones de cirugia de huesos largos.
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