X
&

UNIVERSIDADE FEDERAL DO CEARA

CENTRO DE TECNOLOGIA
DEPARTAMENTO DE TELEINFORMATICA
PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM ENGENHARIA DE TELEINFORMATICA

EDSON CAVALCANTINETO

3D AUTOCUT: METODO DE SEGMENTACAO 3D APLICADO A IMAGENS DE
TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DO TORAX

FORTALEZA
2018



EDSON CAVALCANTI NETO

3D AUTOCUT: METODO DE SEGMENTACAO 3D APLICADO A IMAGENS DE
TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DO TORAX

Tese apresentada ao Programa de Pos-
Graduacao em Engenharia de Teleinformética
do Centro de Tecnologia da Universidade
Federal do Ceard, como requisito parcial a
obtengdo do titulo de doutor em Engenharia de
Teleinformatica. Area de Concentragio: Sinais
e Sistemas - Engenharia IV

Orientador: Prof. Dr. Paulo César Cor-
tez

FORTALEZA
2018



Dados Internacionais de Catal ogagéo na Publicacéo
Universidade Federal do Ceara
Biblioteca Universitaria
Gerada automaticamente pelo médulo Catal og, mediante os dados fornecidos pelo(a) autor(a)

C3653  Cavalcanti Neto, Edson.
3D AUTOCUT: Método de Segmentacéo 3D Aplicado almagens de Tomografia Computadorizada do
Toérax / Edson Cavalcanti Neto. — 2018.
97f.:il. color.

Tese (doutorado) — Universidade Federal do Ceara, Centro de Tecnologia, Programa de Pés-Graduagéo
em Engenharia de Teleinformética, Fortaleza, 2018.
Orientacdo: Prof. Dr. Paulo César Cortez.

1. Processamento Digital de Imagens. 2. Tomografia Computadorizada. 3. Autématos. I. Titulo.
CDD 621.38




EDSON CAVALCANTI NETO

3D AUTOCUT: METODO DE SEGMENTACAO 3D APLICADO A IMAGENS DE
TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA DO TORAX

Tese apresentada ao Programa de Pds-
Graduagdo em Engenharia de Teleinforma-
tica do Centro de Tecnologia da Universidade
Federal do Ceard, como requisito parcial a
obtencdo do titulo de doutor em Engenharia
de Teleinformética. Area de Concentragio:
Sinais e Sistemas - Engenharia IV

Aprovada em: 30 de julho de 2018

BANCA EXAMINADORA

Prof. Dr. Paulo César Cortez (Orientador)
Universidade Federal do Ceara (UFC)

Prof. Dr. Wagner Coelho de Albuquerque
Pereira
Universidade Federal do Rio de Janeiro (UFRJ)

Prof. Dr. Auzuir Ripardo de Alexandria
Instituto Federal do Ceara (IFCE)

Prof. Dr. José Marques Soares
Universidade Federal do Ceara (UFC)

Prof. Dr. Pedro Pedrosa Rebougas Filho
Instituto Federal do Ceara (IFCE)



AGRADECIMENTOS

A toda minha familia pelo apoio e incentivo, pela dedicacao, pela paciéncia, pela
persisténcia, pelo amor que dedicaram a mim durante toda essa jornada, em especial aos meus
pais Raimundo Enéas Cavalcanti Neto e Regina Coeli Figueiredo Cavalcanti

Ao professor Dr. Paulo César Cortez pela orientacdo, amizade, confianga, paciéncia
e pelas condi¢cdes que me proporcionou para a realizagdo deste trabalho.

Ao professor Dr. Marcelo Alcantra de Holanda e a Dra. Ingrid Correia Nogueira que
tornaram possivel a realizac@o deste, gracas a disponibilidade, dedicagdo e apoio.

A todos os companheiros e amigos da UFC e do IFCE pela amizade, paciéncia
e pelos conselhos e ensinamentos que me foram passados durante essa jornada, em especial
agradeco aos amigos Tarique da Silveira Cavalcante, Alyson Bezerra Nogueira Ribeiro, Rafael
Alves, Pedro Batista Neto, Romulo Frutuoso, Jonas Rodrigues, Italo Sampaio, Francisco José
Marques Anselmo, Valberto Enoc Rodrigues da Silva Filho e Thomaz Maia de Almeida, o qual
peco desculpas por ter esquecido de adicionar seu nome em um dos artigos submetidos.

A todos os amigos que participaram deste trabalho como colaboradores ou ouvintes,
contribuindo com experiéncias, incentivos € apoio.

O presente trabalho foi realizado com apoio da Coordenagdo de Aperfeicoamento de

Pessoal de Nivel Superior - Brasil (CAPES) - Cédigo de Financiamento 001.



N3ao se preocupe com as pedras no caminho se-
jam elas grandes ou pequenas. As grandes a
gente pula e as pequenas a gente chuta.

(Wesley Safaddo)



RESUMO

Entre todos os tipos de cancer, o de pulmao (CP) € um dos mais comuns de todos os tumores
malignos, apresentando aumento de 2% por ano na sua incidéncia mundial. No Brasil, para o ano
de 2018 sdo estimados 31.270 casos novos de CP, sendo destes 18.740, em homens e 12.530 em
mulheres. Neste contexto, é¢ de fundamental importancia para saide publica se ter um diagndstico
precoce e preciso para detectar os estagios reais das doencas pulmonares, bem como para
aumentar as chances de cura. Em tais doencgas, o exame de Tomografia Computadorizada (TC)
do Térax contém muitas informagdes para seu diagndstico precoce para tanto, a segmentagcdao 3D
dos pulmdes, é fundamental. Muitos métodos foram desenvolvidos para a segmentagdao 3D dos
pulmdes, entretanto, em sua maioria apresentam problemas quando hd presenca de doengas, tais
como CP ou mesmo outras estruturas presentes no interior dos pulmoes. Na direcdo de resolver
este problema, nesta tese é proposto um novo algoritmo baseado em autdmatos 3D que utiliza
uma composicao de forcas no espaco RGB e em seguida € realiza a inicializacdo dos rétulos
e sementes que evoluem de forma interativa até se estabilizarem. Além disso, um método de
inicializacdo automadtica 3D para segmentacdo de pulmdes em imagens de TC também € proposto.
Os testes sao realizados para a segmentacdo 3D em imagens sintéticas (cilindro, duplocone, cubo
e esfera) e imagens exames de TC do térax. Nos testes das imagens sintéticas sao introduzidos
ruidos para avaliar, com base no ajuste de posi¢do e no coeficiente de similaridade Dice, a
capacidade e robustez de segmentacao 3D do método proposto, comparado a outros métodos
encontrados na literatura pesquisada. Neste tipo de imagens, os resultados obtidos comprovaram
que o algoritmo 3D Autocut os melhores resultados para imagens tanto para baixo nivel de
ruido, quanto com alto nivel de ruido, com medidas de ajuste de posi¢cdo e coeficiente Dice
acima de 0.95. Os testes para imagens de TC do térax, baseados nas métricas coeficiente de
similaridade Dice, ajuste de posi¢ao, ajustes de forma e de tamanho, sdo utilizados 15 exames,
nas posicdes dpice, hilo e base, de pacientes voluntarios saudaveis e com patologia. Os resultados
da segmentacdo 3D, baseado no método 3D Autocut, bem como a utilizac@o da inicializacdo
proposta, também produz resultados superiores, em relacdo aos demais métodos avaliados, em
93,3% dos exames, quando comparando a forma final da segmentacdo e a similaridade Dice.
As principais contribui¢des sdo os algoritmos 3D Autocut e o de inicializacdo automdtica das

sementes.

Palavras-chave: Segmentacio 3D, TC do térax, Autdmatos.



ABSTRACT

Among all types of cancer, lung cancer (LC) is one of the most common of all malignancies,
presenting a growth of 2% in its worldwide expansion. In Brazil, for the year 2018, 31,270 new
LC cases are estimated, of which 18,740 are in men and 12,530 in women. This is important
to prevent the diagnosis and increase the chances of cure. In such diseases, the Computed
Tomography (CT) scan of the Thorax contains information from the 3D segmentation of the
lungs helping its early diagnosis. Different methods have been developed for the 3D lung
segmentation, however, they mostly present problems when there are diseases such as LC or
other structures present inside the lungs. In this thesis, a new 3D algorithm is proposed, which
uses a force composition in the RGB space and then initializes the labels and seeds that evolve
interactively until they stabilize. In addition, a new 3D automatic initialization method for lung
segmentation in CT images is also proposed. The tests were performed for 3D segmentation in
synthetic images (cylinder, doublecone, cube and sphere) and images CT scans of the thorax.
In the tests of the synthetic images are introduced noises to evaluate, based on the position
adjustment and the Dice similarity coefficient, the 3D segmentation capacity and robustness of
the method, compared to other methods found in the researched literature. In this type of images,
the results obtained showed that the 3D Autocut algorithm has the best results for both low noise
and high noise images with position adjustment measures and Dice coefficient above 0.95. The
tests for thoracic CT images, based on the metrics Dice similarity coefficient, position adjustment,
shape and size adjustments, use 15 exams in the apex, hilo and base positions of healthy and
pathological patients. The 3D segmentation result, based on the 3D Autocut method, as well as
the use of the proposed initialization, also produces superior results in 93.3% of the exams when
comparing the final form of segmentation and Dice Similarity. The main contributions are the

Autocut 3D algorithms and the automatic seed initialization algorithm.

Keywords: 3D Segmentation, Thorax CT, Automata.
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1 INTRODUCAO

A Organiza¢dao Mundial da Saide (OMS) estimou que, em 2030, espera-se 27 mi-
lhdes de casos incidentes e 12,6 milhdes de mortes por cancer, sendo 2,4 milhdes (19,0%) por
cancer de traqueia, bronquios e pulmao (WHO, 2018). Na Unido Européia, o cancer do pulmao
¢ considerado a neoplasia mais frequente e com alta letalidade, constando estatisticamente cerca
de 266.000 6bitos por ano, os quais representam 20,8% de todas as mortes por cancer (EU-
ROSTAT, 2017). Apesar das estatisticas evidenciarem uma maior ocorréncia do CP nos paises
desenvolvidos, o nimero de casos da doenga vem aumentando nos paises em desenvolvimento.

De acordo com dados do Instituto Nacional de Cancer José Alencar Gomes da Silva
(INCA), no fim do século XX, o cancer de pulmdo se tornou uma das principais causas de
morte evitdveis, j4 que estd muito associado ao tabagismo, com diagndstico geralmente em
estadios avancados. Com isso, permanece sendo uma doenca altamente letal, apresentando uma
razao mortalidade/incidéncia de, aproximadamente, 90%. Recente estudo demonstrou esta razao
préoxima de 0,95 em homens e 0,86 em mulheres (INCA, 2018).

A estimativa mais recente do INCA, para o Brasil em 2018, indica a ocorréncia de
cerca 31.270 novos casos de CP, sendo 18.740 entre homens e 12.530 entre mulheres. Esses
valores correspondem em um aumento estimado de 17,49 casos novos a cada 100 mil homens e
10,54 para cada 100 mil mulheres. Excetuando os casos de cancer de pele ndo melanoma, o CP é
a segunda neoplasia mais frequente em homens (8,1%), e a quarta nas mulheres (5,3%) (INCA,
2018).

Em relag@o aos novos casos de CP estimados para 2018, dentre as regides do Brasil,
o Sul deve possuir um maior indice da doenga, sendo Sao Paulo o estado que deve apresentar um
maior nimero de novos casos (6.770). Ja na regido Nordeste, essa neoplasia deve ser a terceira
mais frequente em homens (2.690 novos casos) e a quarta em mulheres (2.100 novos casos).
Mais especificamente no Cear4, serd a quarta neoplasia mais frequente em homens (560 novos
casos) e terceira mais frequente nas mulheres (500 novos casos).

De acordo com Herbst et al. (2018), o carcinoma do pulmao € um dos canceres de
maior incidéncia, sendo a principal causa de morte relacionada ao cancer no mundo. Hé o registro
de mais de 160.000 mortes/ano nos Estados Unidos e, no Brasil, mais de 20.000 mortes/ano.
Devido a dificuldade no diagndstico precoce, a maioria dos pacientes se encontram em estagios
avancados no momento do diagndstico. Somente um ter¢o destes pacientes submete-se a retirada

total cirtrgica do tumor e, portanto, a maioria ndo € candidata a tratamento curativo.
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A maioria dos pacientes sdo diagnosticados no estdgio avancado da doenga, quando
ndo existe mais a possibilidade de cura, fato este devido aos poucos sintomas observados na fase
inicial do cancer (INCA, 2018; WHO, 2014). As manifestacdes clinicas mais frequentes sdo a
tosse, hemoptise, dor tordcica, dispneia e emagrecimento, encontrados em 80% dos casos de CP.
Estes sinais e sintomas sdo considerados o principal motivo pela procura de assisténcia médica
(PEREIRA, 2013).

Ap6s o diagndstico clinico, a indicagdo do tratamento, seja clinico ou cirtrgico, € o
progndstico do CP deve ser pautados em trés itens essenciais nesta avaliacdo: tipo histolégico,
estadiamento clinico por ocasido do diagndstico e a situac@o funcional do paciente (RAJ et al.,
2011).

O tratamento do cancer de pulmao nos estdgios iniciais, quando o tumor ainda se
encontra localizado sem disseminagdo, € cirtrgico. A ressecdo pulmonar € o tratamento de
escolha para o carcinoma broncogénico em estagio precoce, sendo considerado o tratamento
mais eficaz para o CP (PAPAGEORGIOU et al., 2010).

O tratamento inicial do CP é a lobectomia, cirurgia realizada no pulmao na qual
€ retirado um lobo pulmonar. Desta forma, a partir de informacdes anatomicas das estruturas
pulmonares, € possivel realizar o planejamento correto para uma cirurgia de lobectomia. Na
anatomia tipica do pulmao humano, existem cinco divisdes distintas, denominadas de lobos e os
limites destes sdo determinados por fissuras, surgindo a necessidade de identificd-las (KUMAR.;
KAVITHA, 2011).

Métodos de auxilio de diagndstico mostram-se importantes tanto do ponto de vista
clinico quanto em pesquisa. Dentre os fatores que contribuem para isto, pode-se citar o0 aumento
da precisao do diagnéstico do médico especialista a medida que aumenta o ndmero de informa-
coes sobre o estado do paciente. Deste modo, certas doencas podem ser detectadas precocemente
com a possibilidade de cura. Além disto, algumas técnicas desenvolvidas permitem que o quadro
clinico evolutivo da doenga seja devidamente acompanhado pelo médico especialista (FELIX et
al., 2007; LIANG et al., 2008b).

Na Engenharia Biomédica, técnicas de Processamento de Imagens Digitais sdo
aplicadas em imagens médicas, como € o caso do exame de Tomografia Computadorizada
(TC), desenvolvida por Hounsfield (KAK; SLANEY, 1999). Estas técnicas foram aplicadas,
inicialmente, para medir a densidade radiogréfica de forma precisa, e posteriormente, para

quantificd-la, auxiliando especialistas no diagndstico (DRUMMOND, 1998; ARIYUREK et al.,
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2001). As principais vantagens dos exames de TC, em relacdo aos outros tipos de exames, estdo
relacionadas com o menor tempo dos diagndsticos; detalhar imagens inalcangéveis a percepg¢ao
natural da visdo humana; aumentar a confiabilidade nas andlises realizadas e proporcionar, aos
cirurgides, uma maior seguranga quanto aos procedimentos (HEIDJEN, 1995; CAVALCANTE,
a).

Pesquisas em tecnologias de imagens digitais implicaram em um crescimento de
inimeras formas de adquiri-las nos dltimos anos, com a tendéncia recente de armazenar imagem
e utilizar sistemas de comunicag@o em todos os hospitais. Estes sistemas estdo relacionando os
dominios especialidades médicas como radiologia, citopatologia, oftalmologia, gastroenterologia,
etc, além de existir inimeros banco de dados de imagens para essas especialidades (SHARMA;;
SUNGHEETHA, 2017; CHEN et al., 2012).

Para atender estas necessidades, tipos diferentes de imagens médicas sao processadas
com algoritmos computacionais. Tais imagens médicas sio representacdes visuais do interior de
um corpo para andlise clinica e apresenta informacao de vdrias partes do corpo. O processamento
destas imagens pode criar uma base de dados para anatomias e fisiologias normais, para que se
possa identifici-las e que desempenham um papel importante nas dreas de diagndstico, clinica,
pesquisa e ensino relacionados a medicina (SHARMA; SUNGHEETHA, 2017; BESSA et al.,
2015).

Os sistemas de Visdo Computacional sdo definidos sendo sistemas computacionais
capazes de adquirir, processar e interpretar informagdes em imagens de cenas reais (CAVAL-
CANTINETO et al., 2010; CAVALCANTI NETO et al., 2015). A primeira etapa em um sistema
de visdo € a aquisi¢do da imagem. A segunda etapa consiste no pré-processamento, no qual a
imagem passa por uma filtragem de ruido e correcao de distorcoes (MARCHAND-MAILLET,;
SHARAIHA, 2000; MARSHALL; MARTIN, 1992; MCANDREW, 2004). A terceira etapa € a
segmentacdo da imagem em que passa por um processo de divisdo em regides ou partes homogé-
neas que podem representar um ou mais objetos de interesse, de acordo com algum critério de
uniformidade (NASCIMENTO; CARNEIRO, 2017; BESSA et al., 2015; DESHMUKH et al.,
2016). No entanto, esta tarefa ainda € complexa para sistemas computacionais, tendo como foco
superar adversidades contidas nas imagens de diversas maneiras, como intensidade (CHABRIER
et al., 2004), bordas (RAZALI et al., 2014), contornos (FARHANGI et al., 2017) e textura de
nivel de cinza (GAO et al., 2016; YUSHKEVICH; GERIG, 2017; MARSOUSI et al., 2017; NI;
WU, 2017).
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A partir da regido de interesse, obtida na etapa de segmentacdo, extraem-se os atribu-
tos que sdo utilizados na etapa de reconhecimento por algoritmo de classificagdo. Esta etapa é
constituida pelos extratores de caracteristicas: tom de cinza (HEIDJEN, 1995), posicio(HUANG
et al., 2004), gradientea(BANON; BARREIRA, 1998), informacdes de textura (KASHYAP;
KHOTANZAD, 1986), dentre outros. Por fim, no caso de andlise de imagens, é gerado um
relatério com as andlises e informacdes obtidas (NIBLACK, 1986).

Dentre as etapas do sistema de VC, a etapa de segmentacio € o foco quando se
aborda o processamento de imagens médicas. A finalidade da etapa de segmentacdo em imagens
médicas é destacar estruturas do corpo em uma faixa de Unidade de Hounsfield de interesse. Os
resultados produzidos nesta etapa podem ser utilizados na melhor visualiza¢do das imagens, bem
como no cédlculo de medidas quantitativas. Além disso, a segmentagdo 3D deste tipo de imagens
permite a reconstrugio e visualizacdo da estrutura segmentada a partir de diferentes angulos e
perspectivas, aproximando-se da real visualizacdo. Alguns métodos de segmentacao utilizam
algoritmos como limiares, andlise de componentes conectados e modelos ativos, dentre outros
(CAVALCANTE, b).

Diversos trabalhos tém sido desenvolvidos pelo Grupo de Pesquisa em Engenharia
Biomédica e Sistemas de Auxilio ao Diagnéstico Médico com sede no LESC/UFC dentre os
quais se destacam Félix () apresenta um Método de Contorno Ativo baseado na transformada
Hilbert 2D para realizar a segmentac¢do dos pulmdes em imagens de tomografia computadorizada
(TC) do torax, e Felix et al. (2012) uma inicializacdo automatica para Métodos Contornos
Ativos (MCA) aplicados a segmentacdo dos pulmdes. Ja REBOUCAS FILHO (2010), utilizando
andlise de densidades pulmonares (ADP), também apresentam um MCA para segmentacdo dos
pulmdes em imagens de TC; Alexandria (2011) criam o Psnakes, método de contornos ativos
para segmentacdo do ventriculo esquerdo em imagens de ultra-som. Cavalcante (a) utilizam
MCA com ADP para realizar segmentacio 2D de vias aéreas em imagens de TC, enquanto
(REBOUCAS FILHO et al., 2013) cria o MCA Crisp Adaptativo 2D para segmentar os pulmoes
ainda em imagens de TC. REBOUCAS FILHO (2013) apresenta um Método de Contornos
Ativos baseados em Redes Neurais Artificiais e nas densidades radioldgicas dos pulmdes para
a segmentacdo 3D de pulmdes em imagens de TC. Cavalcante (b) apresenta um Método de
Superficies Ativas para malhas estruturadas e ndo estruturadas com o objetivo de segmentacao
de pulmdes e lobos pulmonares.

Em relacdo aos trabalhos ja publicados existem os que sdo focados na inicializacao
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de pulmado, outros que sdo aplicados a segmentacdo em imagens de ultrasom, segmentacdo
de pulmao 2D e 3D. No entanto, ndo se encontra na literatura pesquisada, um método de
segmentacdo 3D baseados em autdmatos 3D que utiliza uma composicao de for¢as no espaco
RGB para realizar a segmentacido de estruturas diversas de forma simultdnea em imagens,

inclusive em imagens de Tomografia Computadorizada.

1.1 Objetivos

O objetivo principal desta tese consiste em desenvolver e avaliar um método de
segmentacdo de estruturas em 3D baseado em autdomatos, capaz de realizar uma segmentagao

3D automatica de pulmdes em imagens de TC do térax.

1.1.1 Objetivos Especificos

Durante o desenvolvimento desta tese outros objetivos devem ser alcangados:
e criar um banco de dados com imagens sintéticas para testar a técnica desenvolvida;
e aplicar e avaliar o desempenho do método 3D com as imagens sintéticas
e propor e avaliar um método de inicializacdo automética para o método de segmentacdo 3D
proposto;
e aplicar e avaliar o método com a inicializa¢do na segmentacdo dos pulmdes em imagens
de TC;

e avaliar os resultados junto aos especialistas.

1.2 Contribuicoes

As principais contribui¢des desta tese sdo propostas de:
e método de segmentacdo baseado em autématos 3D;
e método de segmentacdo de mais de uma estrutura 3D em uma imagem de forma simultanea;
e forcas para método de segmentacdo 3D baseado em composi¢do de forcas no espaco RGB:
filtragem gaussiana, realce e filtragem LBP;
e comparaciao com métodos da literatura;

e método de inicializa¢do automadtica para segmentacao de pulmoes.
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1.3 Producio Cientifica

Seguem as producdes cientificas realizadas na drea de segmentagcdo de imagens
durante o desenvolvimento desta pesquisa.
e Trabalhos publicados em periddicos:

— CAVALCANTI NETO, E.; CORTEZ, PAULO ; RODRIGUES, VALBERTO ; CA-
VALCANTE, TARIQUE; VALENTE, IGOR . 3D AUTOCUT: a 3D segmentation
algorithm based on cellular automaton. ELECTRONICS LETTERS (ONLINE), v. 1,
p. 1,2017.

— CAVALCANTI NETO, E.; CORTEZ, PAULO CESAR; CAVALCANTE, T. S.;
SILVA FILHO, V.E.R.; HOLANDA, M. A.; Segmentacdo de Fissura 3D em imagens
de TC baseadas em Texturas. Revista IEEE América Latina, v. 14, 2016.

e Trabalhos publicados em eventos cientificos:

— CAVALCANTI NETO, EDSON; CESAR CORTEZ, PAULO ; ENOC RODRIGUES,
VALBERTO ; CAVALCANTE, T. S. . Andlise Comparativa da janela LBP para
segmentacdo de Fissuras Pulmonares. In: XIII Workshop de Visao Computacional,
2017, Natal. XIII Workshop de Visao Computacional, 2017.

— SILVA FILHO, V. R. ; CORTEZ, P. C. ; MACIEL, T. E. ; Neto, Edson Cavalcanti
: CAVALCANTE, T. S. . SEGMENTACAO SEMIAUTOMATICA DO PULMAO
EM IMAGENS DE TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA UTILIZANDO A
TECNICA GROWCUT. In: XXV Congresso Brasileiro de Engenharia Biomédica,
2016, Foz do Iguagu. XXV Congresso Brasileiro de Engenharia Biomédica, 2016.

— REBOUCAS FILHO, P. PR. ; SILVA FILHO, V. R. ; CORTEZ, P. C. ; Neto, E.
Cavalcanti ; REBOUCAS, E. S. . Avaliacdo de técnicas de Processamento Digital de
Imagens na segmentagdo dos pulmdes em imagens de Tomografia Computadorizada
do Térax. In: 7° Simpésio de Instrumentacdo e Imagens Médicas (SIIM) / 6°
Simpdésio de Processamento de Sinais da UNICAMP, 2015, Campinas. 7° Simpdsio
de Instrumentacdo e Imagens Médicas (SIIM) / 6° Simpésio de Processamento de
Sinais da UNICAMP, 2015.

— VALENTE, I. R. S. ; CORTEZ, P. C. ; CAVALCANTE, T. S. ; ANSELMO, F.J. M. ;
Neto, E. Cavalcanti ; RIBEIRO, A. B. N. ; SILVA FILHO, V. R. ; HOLANDA, M.
A. . LISA - Lung Image System Analysis. In: 7° Simpésio de Instrumentacdo e
Imagens Médicas (SIIM) / 6° Simp6sio de Processamento de Sinais da UNICAMP,
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2015, Campinas. 7° Simpdsio de Instrumentacdo e Imagens Médicas (SIIM) / 6°
Simpésio de Processamento de Sinais da UNICAMP, 2015.
e Patentes depositadas:

— Neto, E. Cavalcanti; SILVEIRA CAVALCANTE, TARIQUE ; ENOC RODRIGUES,
VALBERTO ; RIBEIRO, A. B. N. ; ALMEIDA, T. M. ; VALENTE, I. R. S. . 3D
AUTOCUT - NOVA TECNICA DE SEGMENTACAO DE ESTRUTURAS 3D EM
IMAGENS DIGITAIS. 2017, Brasil. Patente: Privilégio de Inovacdo. Numero
do registro: BR1020170154696, titulo: "3D AUTOCUT - NOVA TECNICA DE
SEGMENTACAO DE ESTRUTURAS 3D EM IMAGENS DIGITAIS", Institui¢io
de registro: INPI - Instituto Nacional da Propriedade Industrial, Depositante (s):
Paulo Cesar Cortez;Universidade Federal do Ceard, Depdsito: 19/07/2017

— Neto, E. Cavalcanti; CAVALCANTE, T. S. ; VALENTE, 1. R. S. ; HOLANDA,
M. A. ; ALMEIDA, T. M. ; NOGUEIRA, I. C. ; SILVA FILHO, V. R. ; RIBEIRO,
A. B. N. . Método de inicializacdo automdtica de sementes para o algoritmo de
segmentacdo 3D Growcut. 2017, Brasil. Patente: Privilégio de Inovagdo. Nimero
do registro: BR1020170274179, titulo: "Método de inicializacdo automdtica de
sementes para o algoritmo de segmentacdo 3D Growcut", Instituicdo de registro:
INPI - Instituto Nacional da Propriedade Industrial, Depositante (s): Paulo Cesar
Cortez;Universidade Federal do Ceard, Depdsito PCT: 19/12/2017

— CAVALCANTE,T.S.; FELIX, J. H. S. ; HOLANDA, M. A. ; CAVALCANTI NETO,
E.; SILVA FILHO, V. R. ; RIBEIRO, A. B. N. ; ALMEIDA, T. M. ; NOGUEIRA, I.
C. . Inicializagdo Automdtica de Modelos Ativos 3D para Segmentacdo Lobar em
Imagens de TC do Térax. 2015, Brasil. Patente: Privilégio de Inova¢do. Nimero do
registro: BR1020150297688, titulo: "Inicializacdo Automdtica de Modelos Ativos
3D para Segmentacido Lobar em Imagens de TC do Térax", Institui¢do de registro:
INPI - Instituto Nacional da Propriedade Industrial, Depositante (s): Paulo Cesar
Cortez;Universidade Federal do Ceard, Deposito: 27/11/2015

1.4 Organizacao do Trabalho

Esta tese estd organizada em cinco Capitulos. No Capitulo 2, inicialmente sdo des-
critas as caracteristicas das estruturas dos pulmdes em imagens TC, bem como s@o apresentados

os conceitos e o estado da arte de algoritmos de segmentacdo 3D. Além disso, ainda no mesmo
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Capitulo, € apresentado o estado da arte de algoritmos de segmentacao relevantes a esta tese.
No Capitulo 3 € descrita a metodologia proposta para realizar a segmentacao automatica de
estruturas pulmonares em imagens de TC do Térax, bem como sdo destacadas e detalhadas as
contribui¢des deste trabalho e os procedimentos para avaliacdo da metodologia proposta. No
Capitulo 4, por sua vez, sao apresentados e discutidos os resultados dos testes realizados, em
imagens sintéticas e em exames de TC para validar o método proposto. Por fim, no Capitulo 35,

sdo apresentadas as conclusdes, contribui¢des, consideracdes e trabalhos futuros.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

Neste Capitulo, inicialmente sdo apresentadas caracteristicas dos pulmdes e suas
estruturas em imagens médicas de TC. Em seguida, € descrito um estudo contendo conceitos,
caracteristicas, estruturas e composi¢cdo de métodos de filtragem, realce e segmentacao aplicados
as imagens digitais. Por fim € apresentado o estado da arte dos algoritmos de segmentacao de

estruturas 3D.

2.1 Imagens Médicas

De um modo geral, imageologia médica refere-se ao processo que envolve instru-
mentacgdo e técnicas especializadas para criar imagens ou obter informagdes relevantes sobre
as estruturas bioldgicas internas e fun¢des do corpo. No ambiente clinico, imagens médicas
de um 6rgdo ou parte especifica do corpo sdo obtidas por exame de imagens para diagndstico
de uma doenca. No entanto, exames de imagens médicas também sao realizados para obter
informacdes sobre estudos anatdomicos e estruturas funcionais para fins de diagndstico e pesquisa,
comparando assim o estado de um paciente sadio com o paciente em estudo que possui alguma
patologia.

De um ponto de vista cientifico, a obteng¢ao e o estudo de imagens médicas sao
multidisciplinares e interdisciplinares com uma ampla cobertura nas dreas de fisica, biologia,
engenharia e ciéncias médicas. A tecnologia na drea médica exige o envolvimento direto de
conhecimentos em fisica, quimica, biologia, matematica, engenharias e medicina, de forma que
procedimentos uteis e protocolos para exames de imagem médica com instrumentacdo adequada
possam ser desenvolvidos (DHAWAN et al., 2008).

Essas imagens contém informacdes sobre a estrutura anatomica especifica (um 6rgédo
ou tecido) utilizando uma propriedade caracteristica intrinseca de cada 6rgdo ou tecido contidas
na imagem. Por exemplo, na radiografia, mamografia e TC, a densidade do tecido € a propriedade
caracteristica que é exibida nas imagens para ilustrar as estruturas anatdmicas. A informacao
sobre a densidade do tecido de estruturas anatomicas € obtida através da medicao da atenuacgao de
energia de raios X, quando ela é transmitida através do corpo (DHAWAN et al., 2008; RITTER
etal.,2011).

De acordo com Hendee e Ritenour (2002), seis grandes desenvolvimentos estao

convergindo para elevar a influéncia da area de anélise de imagens biomédicas, que sao:
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e crescente sofisticacdo das questdes bioldgicas que podem ser abordadas como a expansio
do conhecimento em crescente compreensao sobre a complexidade do corpo humano e
suas propriedades estdticas e dindmicas;

e cvolugdo constante das tecnologias relacionadas a imagem e o crescente aperfeicoamento
das questdes que essas tecnologias podem atender em niveis cada vez mais fundamentais;

e aceleracdo dos avancos na tecnologia de computadores e redes de informagao que suportam
0s avancos na area de imagem, como por exemplo a representacdo de trés e quatro
dimensdes, superposi¢do de imagens de diferentes dispositivos, criagdo de ambientes de
realidade virtual e transporte de imagens para sites remotos em tempo real;

e o crescimento da quantidade de informacdes sobre os pacientes que podem ser comprimidas
e melhor expressas através da utilizacao de imagens; e

e entrada em pesquisa e clinica médica de jovens que possuem facilidade com tecnologias de
informética e aptiddao com imagens como o principal caminho para a aquisicao e exibi¢cdo
de informacgdes.

O processo basico de formacao de uma imagem requer uma fonte de energia para
se obter a informacao acerca do objeto de interesse presente na imagem. Alguma forma de
radiacdo como a luz, raios X, raios gama, RF ou ondas acusticas, interagem com o objeto tecido
ou 6rgdo para fornecer informacgdes sobre a sua propriedade caracteristica. A fonte de energia
pode ser externa (radiografia de raios X, mamografia, tomografia computadorizada, ultra-som),
interna (medicina nuclear; tomografia de emissao de féton unico-SPECT. A tomografia de
emissdo de pésitrons (PET), ou uma combinacdo de ambas internas e externas, tal como em
imagiologia de ressonancia magnética. padrao Digital Imaging and Communications in Medicine
(DICOM), criado em 1985 com o nome de ARC-NEMA 300-1985, descreve a formatagao de
imagens médicas com informagdes associadas a mesma, dirigidas aos mecanismos de operagao
da interface utilizadas para transferir dados entre determinado dispositivo de imagens e redes
(CAVALCANTE, a; NEMA, 2014; CHO et al., 1993; FELIX, ).

O padrao DICOM, atualizado em 2014, € diponibilizado pelo American College
of Radiology - National Electrical Manufacturers Association (ACR-NEMA) e engloba infor-
macdes sobre o aparelho em utilizagdo, descreve com detalhes dados do paciente como nome,
idade e sexo, e dados das imagens, como frames, modalidades, formatos (de armazenamento,
visualizac@o e impressdo), dimensoes, tipo de compressao, espessura da fatia de corte dentre

outros. Este padrdo € utilizado por diversos fabricantes de equipamentos médicos inclusive
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equipamentos de raios-X, ultrassonografia e Tomografia Computadorizada. (NEMA, 2014).

O exame de TC foi desenvolvido por Hounsfield (1973), com o objetivo de visualizar
as estruturas internas dos 6rgdos do corpo humano, como por exemplo, o pulmao e suas estruturas.
Deste modo, o tomdgrafo, equipamento utilizado para realizar a TC, é capaz de adquirir imagens
destes 6rgaos para que o médico possa realizar a detec¢do, bem como o acompanhamento clinico
de doengas (STERN; SWENSEN, 2001).

A imagem digital resultante de um exame de TC é composta por pixels, na qual o
valor de cada pixel corresponde a atenuagdo da intensidade dos raios X, expressa em Unidades
Hounsfield (UH). A escala da intensidade de atenuacdo tem valores especificos para cada tecido
ou estrutura do corpo humano. Por exemplo, o tecido ¢sseo estéd entre 600 e 2000 UH (WEBB et
al., 2001). Além disso, uma imagem de TC do corpo humano pode ser obtida em trés planos
diferentes denominados de Sagital, Coronal e Transversal. E possivel observar a ilustracio dos

planos do corpo humano na Figura 1.

Figura 1 — imagens do corpo humano nas sec¢des transversal, coronal e sagittal.
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Fonte — Dhawan et al. (2008).

O coeficiente de atenuacdo ou absor¢do quantifica a tendéncia de um corpo absorver

os raios X e € definido por (EPSTEIN, 2003; MAHESH, 2002)

UHtecido — 1000 x (.utecido - .u'a’gua) : (21)

Higua
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em que Uyecido € 0 valor do coeficiente de absor¢do, de um determinado tecido do corpo € Ugguq
0 andlogo para a dgua.

A imagem de TC tipicamente € utilizada em escala de 16 bits, porém na prética os
valores obtidos estdo entre -3000 a I000UH. Para os pulmdes, as suas estruturas se encontram
na faixa de -1000 a 100UH (SLUIMER et al., 2005; SUAPANG et al., 2010). Assim, esta
faixa pode ser subdividida de forma a possibilitar uma melhor identificagdo e caracterizacao
das estruturas pulmonares. De acordo com Gevenois e Yernault (1995), as faixas de densidades
podem ser caracterizadas da seguinte forma:

e de -1000 a -900 UH para areas hiperaeradas;

e de -900 a -500 UH para dreas normalmente aeradas;
e de -500 a -100 UH para dreas pouco aeradas; e

e de -100 a 100 UH para areas ndo aeradas.

E possivel observar na Figura 2 (a) a imagem original de TC e na Figura 2 (b) a
representacdo das faixas de densidade na forma de cores, em que vermelho representa regides hi-
peraeradas, azul as dreas normalmente aeradas, verde as dreas pouco aeradas, amarelo representa

as dreas nao aeradas e preto as dreas ndo-classificadas (CAVALCANTE, a; RITTER et al., 2011).

Figura 2 — a) imagem original de TC, b) representacdo do exame de TC pelas faixas de densi-
dade.

Fonte — Cavalcante (a)

2.2 Sistema de Visao Computacional

Um sistema de Visdao Computacional (VC) tipico € constituido por processos capazes

de adquirir, processar e interpretar imagens referente a cenas de ambientes reais. Tais processos
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sdo relacionados com a aquisicao de imagens, pré-processamento, segmentagado, identificacdo e
a saida que pode ser uma geracao de relatorios, ou interpretacdo de resultados (GONZALEZ et

al., 2009). Um fluxograma de um sistema tipico de VC pode ser observado na Figura 3.

Figura 3 — Sistema de visao computacional tipico.

Extracdo de
Atributos
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Processamento g =
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Relatorios/Banco de Dados

Fonte - CAVALCANTI NETO et al. (2015)

A primeira etapa consiste na aquisi¢ao das imagens, que estd relacionada com a
obtencdo das imagens através de cameras de videos, maquina fotografica digital, scanner. Ja para
obtencao de imagens médicas sdo utilizados equipamentos de raios-X, doppler, TC, ressonincia
magnética, dentre outros (HEIDJEN, 1995).

A maioria das imagens sdo afetadas até certo ponto por ruido, que sdo distirbios
na intensidade da imagem que s@o ou nao interceptaveis. A andlise da imagem sdo as vezes
simplificadas se esse ruido for filtrado (HAYASHIBE et al., 2006).

De maneira andloga, os filtros sdo usados em quimica para libertar liquidos de
impurezas suspensas, passando-os através de uma camada de areia ou carvao. Os engenheiros
que trabalham no processamento de sinais ampliaram o significado do filtro de termo para incluir
operacdes que acentuam caracteristicas de interesse em dados. Empregando esta defini¢do mais
ampla, filtros de imagem, pode ser usada para enfatizar bordas - isto €, limites entre objetos ou
partes de objetos em imagens (YAMAGUCHI et al., 2015).

Em seguida tem-se o pré-processamento que possui a finalidade de melhorar as
caracteristicas relevantes da imagem, ou seja, minimizar a presenca de ruido, realizar realce
de forma a evidenciar as caracteristicas da imagem (ZHAO; PIETIKAINEN, 2007; ZRIMEC;
BUSAYARAT, 2004; SHIH; WU, 2004).

Na sequéncia, a segmentagdo que pode variar de acordo com as caracteristicas de
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aplicacdo: deteccdo de descontinuidades e/ou similaridades de reas ou regides da imagem. O
objetivo principal da segmentacdo € separar o objeto de interesse (WANG et al., 2016; BURGER;
BURGE, 2007; DOUGHERTY, 2009; EL-BAZ et al., 2006; EVERHART et al., 1994).

ApOs a segmentagdo, ocorre a extracdo de atributos que tem por finalidade agrupar
as informacdes com caracteristicas semelhantes em drea distintas, ou seja, identificar os atributos
ou fei¢des que melhor representem as caracteristicas desejadas dos objetos segmentados. Nesta
etapa, podem ser utilizadas técnicas como: histograma LBP, aproximacgdo poligonal, descritores
de Fourier, texturas de Haralick, dentre outras (GAO et al., 2016; JUNIOR et al., 2013; GUO et
al., 2010; CAVALCANTE, b; JAIN, 1989; MARCHAND-MAILLET; SHARAIHA, 2000).

Tem-se subsequente a segmentacio, o reconhecimento e identificacdo do objeto em
andlise que € a etapa de classificacdo. A classificacdo consiste em rotular os objetos identificados
a partir dos atributos obtidos no processo anterior. Estes objetos, sdo entdo identificados para um
grupo ou classe, de acordo com informagdes a priori, destes objetos, identificados pelos seus
atributos que podem ser utilizadas técnicas de reconhecimento de padrdes, inteligéncia artificial,
estatistica, dentre outros (MOHAMMED et al., 2011; NATO et al., 2000; POPE et al., 1985;
SABINO et al., 2004; TRIER et al., 1996; WEBB, 2002; WIDROW; WINTER, 1988). Por fim,
essas informacdes podem ser utilizadas para gerar relatorios gerenciais, relatorios de exames, ou

até mesmo armazenar as informacdes geradas para posterior andlise.

2.2.1 Realce de imagens

Meétodos de realce de imagens digitais vém sendo desenvolvidos em busca de me-
lhorar cada vez mais o contraste visual, principalmente em imagens que possuem problemas de
iluminacdo e ruido. Seu estudo € importante, tanto para utiliza¢do de diversas aplicacdes, quanto
para outras areas como: andlise de imagens médicas (GUAN et al., 2015; OMER et al., 2015;
HUANG:; CHEN, 2014), imagens microscépicas (HADHOUD; ATTA, 2000; HARGAS et al.,
2010; WICKRAMASINGHE; HEISERMAN, 1977), imagens de alta resolucao de televisdes
(KIM, 1997; ZAFARIFAR et al., 2013; ZAFARIFAR et al., 2010; LI et al., 2014), processamento
de imagens de raio-x industrial (FLOREA; VERTAN, 2007), sistemas de seguranca (GONGE;
GHATOL, 2017; AL-HAJ; ABDEL-NABI, 2017), etc.

Um método popular de realce de imagens € a equalizacao de histograma (EH) que
consiste em uma func¢do de mapeamento baseado na Fun¢do de Distribuigdo Acumulada (CDF,

Cumulative Distribution Function) a qual modifica os valores dos pixels da imagem de entrada,
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obtendo uma imagem de saida com os valores do histograma préximos a uma distribuicdo
uniforme, real¢cando assim a imagem (GONZALEZ et al., 2009). Entretanto, esta abordagem
possui alguns problemas de sobre-realce como a preservagdo de brilho (WANG; YE, 2005;
IBRAHIM; KONG, 2007) e a limitacdo de contraste (REZA, 2004; SANTOS et al., 2015).

O histograma de uma imagem digital é uma funcao (k) = ny, em que k é um nivel
de intensidade de luminancia (geralmente entre 0 e 255 para imagens digitais) e n; € o nimero de
pixels na imagem com nivel de intensidade de luminancia k. O histograma pode ser normalizado,
dividindo cada valor pelo tamanho da imagem.

Histogramas sao a base para vdrias técnicas de processamento de imagem, incluindo
o realce de imagem. Com base neste, 0 método de Equalizacdo de Histograma (EH) € usado para
realcar uma imagem através da distribui¢do das intensidades dos pixels em todo o histograma,
melhorando o contraste em uma imagem, a fim de melhor distribuir os niveis de cinza ao longo

do alcance da intensidade.

Figura 4 — Histograma de imagem com baixo contraste.

Pixels

Intensidade

255

Fonte — Autor.

Como pode ser observado na Figura 4, os pixels da imagem original estdo concen-
trados em torno do meio do histograma. Quando ¢ aplicado a EH na imagem, o histograma da
imagem do resultante possui distribuicao mais uniforme dos niveis de cinza, ver Figura 5.

O algoritmo proposto por Abdullah-Al-Wadud et al. (2007) divide o histograma de
imagem com base em minimos locais e atribui intervalos de niveis de cinza especificos para cada
particdo antes de iguald-los separadamente. Este método melhora o contraste sem introduzir
artefatos ou efeitos indesejaveis.

Este algoritmo de equalizacdo de histograma da imagem possui base no minimo



29

Figura 5 — Histograma de imagem com o histograma equalizado.
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Fonte — Autor.

local e atribui intervalos de nivel de cinza especificos para cada particao antes de equaliza-los
separadamente. Essas particdes ainda passam por um teste de particionamento para garantir a
auséncia de quaisquer partes dominantes.

Poddar et al. (2013) propdem um algoritmo de aprimoramento de contraste de ima-
gem baseado em EH que € independente da configuracdo de parametros. Além do aprimoramento
do contraste, duas variantes da metodologia proposta sdo apresentadas, uma das quais preserva
o brilho da imagem original enquanto a outra variante aumenta o brilho da imagem de forma
adaptével, apresentando um melhor contraste.

Na mesma dire¢do, Kim et al. (2009) propdem um algoritmo baseado em segmen-
tacdo e controle de curva de tom para uma TV LCD. Este método € especifico para monitores
LCD e uma das principais preocupagdes € o custo computacional, uma vez que o método tem
de funcionar em TVs em tempo real. O algoritmo consiste em dois processos: segmentacao da
imagem e controle da curva de tom.

Outro algoritmo é proposto por Wang et al. (2008) que usa uma técnica rapida de
geracdo de recursos locais para estabelecer um histograma combinado que represente os meios
locais dos voxels e os niveis de cinza. Diferentes se¢des do histograma combinado, separadas por
picos individuais, sdo mapeadas de forma independente na escala de histograma sob a restri¢ao
de que o histograma geral final deve ser o mais uniforme possivel.

Ainda com base em histograma, Sengee et al. (2009) propde um novo método
chamado "Weight Clustering Histogram Equalization"(WCHE) que atribui cada lote diferente do
do histograma inicial da imagem original a um cluster separado e calcula o peso de cada cluster.

Entdo, os clusters adquirem as mesmas particdes que o histograma de imagem de resultante.
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Finalmente, as fun¢des de transformacao para o sub-histograma de cada cluster sao calculadas
com base no método EH tradicional nas novas parti¢des adquiridas do histograma de imagem de
resultado, ja os niveis de cinza do sub-histograma sdo mapeados para a imagem de resultado
pelas fungdes de transformacdo correspondentes.

Desta forma, nesta tese € utilizado o algoritmo de Abdullah-Al-Wadud et al. (2007)

com o objetivo de realizar a equalizacdo do histograma da imagem a ser segmentada.
2.2.2 Local Binary Patterns - LBP

Local Binary Pattern (LBP) é um algoritmo de textura, que possui uma caracteristica
de possuir baixa influéncia em termos de variacdes da escala de cinza, uma vez que o operador
é, por definicdo, invariante contra qualquer transforma¢do mondétona da escala de cinza. Além
disso, € computacionalmente simples e pode ser realizado com um baixo nimero de operacdes
em uma pequena drea e uma tabela de pesquisa (OJALA et al., 2002).

O operador LBP permite detectar padrdes bindrios locais uniformes em vizinhangas
circulares de qualquer quantizacdo do espaco angular e em qualquer resolucdo espacial. €
definido para um caso geral, com base em um conjunto circularmente simétrico de membros
vizinhos P em um circulo de raio R, LBPIQ%Z, em que P é o pardmetro que controla a quantiza¢do
do espaco angular, R determina a resolucio espacial do operador e u2 consiste na defini¢ao de
quantas transicdes sao necessdrias para que o padrao bindrio seja uniforme (AHONEN et al.,
2006).

Uma andlise simples de cada pixel na imagem em relacdo a uma pequena vizinhanca
gera um cédigo bindrio denominado de cédigo LBP. Definindo uma vizinhanca como um
conjunto de pontos de amostragem igualmente espagados, em um circulo centrado no pixel a ser
rotulado, permite que qualquer raio e niimero de pontos de amostragem possam ser utilizados.

H4 casos em que o ponto da amostragem ndo se encontra no centro de um pixel.
Neste caso, usa-se a interpolagdo bi linear. Assim, para calcular o LBP sao consideradas as
varidveis P e R que correspondem ao nimero total de vizinhos envolvidos e o raio da vizinhanca,
respectivamente. Se as coordenadas de pixel central sdo (0,0), entdo as coordenadas do pixel
vizinho sdo dadas por (—R.sin(27m/P), R.cos(2m/P)). Para valores da intensidade de cinza dos
vizinhos que nao estdo nas grades de imagem sado calculadas por interpolacao (OJALA et al.,

1996). Na Figura 6 € possivel visualizar alguns exemplos de vizinhancas.
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Figura 6 — exemplos de vizinhangas circulares (8,1), (16,2) e (8,2) (AHONEN et al., 2006).

O operador LBP foi originalmente concebido para a descri¢do de textura que atribui
uma etiqueta para cada pixel de uma imagem através da limiarizacdo com uma janela predefinida
e cada pixel com o valor de pixel central e considera o resultado como um nimero binario. Em
seguida, o histograma dos rétulos pode ser utilizados como um descritor de textura. Na Figura 7

€ ilustrado o operador basico LBP.

85/ 99| 21 i 1110
imiar Binario: 11001011
=] 5454/ 86 1 I Decimal ; 203
57| 12| 13 1010

Figura 7 — operador bésico LBP com vizinhanga (8,1) (AHONEN et al., 2006).

Outra versdo para o operador € a definicdo dos chamados padrdes uniformes. Um
padrao bindrio local € chamado uniforme se o padrao possui, no méximo, duas transicoes de
bits 0-1 ou vice-versa, quando o padrado de bits € considerado circular. Por exemplo, os padroes
00000000 (0 transi¢des), 01110000 (2 transi¢des) e 11001111 (2) transicdes sdo uniformes ao
passo que os padrdes de 11001001 (4 transi¢des) e 01010011 (5 transi¢des) ndo sdo uniformes.

No célculo do histograma do LBP, os padrdes uniformes sao utilizados de forma
que o histograma resultante possua uma posi¢do para cada padrao uniforme e todos os padrdes
nao uniformes sdo atribuidos a uma dnica posi¢ao. Ojala et al. (2002) notaram que, em seus
experimentos com imagens de texturas, padrdes uniformes representam um pouco menos de 90
por cento de todos os padrdes ao utilizar a vizinhanga (8, 1) e cerca de 70 por cento na vizinhanga
(16,2). Desta forma, o cédigo do LBP é calculado comparando o pixel com os seus vizinhos. A

partir do valor do pixel central, a vizinhanga € limiarizada em um padrao binério (GUO et al.,
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2010), dado por

P—1

LBPpg = zos(gp —g0)2%,
p:
1 x>0 (2.2)
s =
0, x<0,

em que g. € o valor de cinza do pixel central, g, € o valor de seus vizinhos, p =0,...,p —1
(OJALA et al., 2002).
ApOs se obter o o padrdo LBP de cada pixel, calcula-se o valor de U, definido como

o nimero de transi¢des espaciais, mudancas bit a bit 0/1 (GUO et al., 2010)

U(LPBpR) = P|_Sl(gP—1 —8c) —s(g0—8c)| o
+ Zl ‘S(gp —8c) —s(gp—1 _8c>‘ .
=

Os padrdes uniformes LBP referem-se aos padroes de transicao que estejam limitados
a U < 2 no padrao bindrio (OJALA et al., 2002). Neste caso, € mapeado de LBPpg para LBP}’{%.
O subscrito u? significa um padrio uniforme com (U < 2) e que possui P(P — 1) 4 3 padroes
distintos que sdo uniformes.

Finalmente, o histograma H (k) é construido para representar a imagem de textura

(KUANG et al., 2018)

I J

H<k> = 'Zl Zlf(LBPRR(lv.])ak)?k € [OaK]a
i=1j=

1 (2.4)

) X=Y

flx,y) =

0, caso contrario,

em que K é o valor mdximo padrdo do LBP, i e j sdo as dimensdes da imagem e f(x,y) é o

resultado da imagem apds a transformacao.
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2.2.3 Segmentacdio de Imagens

A segmentacdo € a etapa que separa as regides de interesse na imagem (CAVAL-
CANTI NETO et al., 2010; CAVALCANTI NETO et al., 2015), destacando-as das demais
regides da imagem.

A segmentacdo de imagens € um campo amplo e ativo, ndo sé na imageologia médica,
mas também em visdo computacional e imagens de satélite. Sua finalidade € dividir uma imagem
em regides que sdo significativas para uma determinada tarefa. Varios métodos e abordagens
sao utilizadas; a escolha de um método particular depende das caracteristicas do problema a ser
resolvido e o seu local onde deve ser aplicado. A segmentacdo € um passo essencial antes da
descri¢do, o reconhecimento ou a classificacdo de uma imagem ou de seus constituintes (JAIN,
1989; DOUGHERTY, 2009).

Existem duas abordagens principais - métodos baseados na regido, nos quais sao
detectadas as semelhancgas; entre regides e métodos baseados na fronteira, que se baseiam nas
descontinuidades da imagem para formar limites em torno das regides. A fim de desenvolver sis-
temas de interpretacdo robustos, € importante utilizar uma quantidade de informacdes relevantes
antes da segmentacao (CHO et al., 1993).

As técnicas de segmentagdo por similaridade baseiam-se na extracdo de objetos
com caracteristicas préximo de uma propriedade ou valor pré-definido. Dentre os métodos que
integram este tipo de segmentagdo, destacam-se a Limiarizag¢do e o Crescimento de Regido.

A limiarizacao € uma das técnicas mais simples e populares de segmentacdo que
consiste na classificagao dos pixels de acordo com limiares. A técnica de limiariza¢do possui
como objetivo realcar conjuntos de pixels de uma imagem que ocupam a mesma faixa de niveis
de cinza de forma a extrair atributos a partir desta imagem, dividindo a imagem de acordo
com o objetivo do processo (GONZALEZ et al., 2009). Existem alguns tipos de limiarizagdes
como a Limiarizacdo adaptativa de Bernsen (1986), Limiarizacdo adaptativa da média criada
por Glasbey (1993), Limiarizacao adaptativa de Niblack (1986) e Limiarizagdo adaptativa de
derivada do histograma criada por Pratt (2007). Desta forma, determina-se um valor, limiar, no
qual a imagem em andlise € percorrida e caso o valor do pixel f(x,y) atual seja menor do que o
valor do limiar, recebe um valor minimo. Caso seja maior, recebe um valor méximo, no qual
estes valores sdo determinados em cada aplicagdo. Existem formas de se definir este limiar,
algumas adaptativas e outras fixas (MCANDREW, 2004).

O resultado da aplicagdo da limiarizagdo em uma imagem de pulmao € ilustrado na
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Figura 8, em que a imagem da esquerda é a imagem original e a imagem resultante € ilustrada na

imagem da direita.

Figura 8 — aplicacdo da limiarizacdo , a) imagem original, e b) imagem limiarizada.

€3

S

Fonte — Bernsen (1986).

J4 as técnicas de segmentagdo baseadas em descontinuidade, detectam em imagens
de niveis de cinza, varia¢des abruptas de intensidade entre um pixel e seus vizinhos. A maioria
dessas técnicas se baseiam em uma convolucao bidimensional entre uma mascara especifica e
uma dada imagem (YADAV et al., 2016; MCANDREW, 2004).

Dentre as formas de detectar as bordas de objetos em imagens, destaca-se a utilizagdo
de operadores gradiente, podendo-se citar os operadores de Roberts, Prewitt e Sobel (SIEGWART,;
NOURBAKHSH, 2004). Uma forma de implementar estes operadores € aplicar uma convolu¢do
bidimensional na imagem utilizando méscaras especificas.

Um exemplo de aplicagdo de um operador gradiente estd ilustrado na Figura 9, em
que a imagem original € apresentada na imagem colorida e a imagem em tom de cinza sdo os
resultados da conversdo para tom de cinza e a aplicagd@o do filtro de deteccdo de borda horizontal

e vertical.
2.2.4 Métodos de segmentacdo

Nesta subsec¢do sdo descritos algoritmos da literatura com o foco a segmentagdo 3D.
Estes algoritmos s@o escolhidos devido suas caracteristicas de funcionamento e outros por serem
estado da arte em segmentagdo de imagens. O primeiro artigo descrito é o GrowCut Original,
o propdsito de sua descri¢do desta subsecdo € devido a sua importancia no método proposto

nesta tese, os outros algoritmos descritos nesta subsecao sdo: Three-dimensional radial active
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Figura 9 — exemplo de aplica¢do do operador Sobel, a) imagem em RGB, b) imagem em tom de
cinza, c) resultado do operador Sobel para identificacdo das linhas horizontais, e d)
resultado do operador Sobel para identificacdo das linhas verticais.

Fonte — Autor.

contour model (ALMEIDA et al., 2017), Morphological Active Contours Without Edges (CHAN;
VESE, 2001), Crescimento de Regido 3D (GONZALEZ et al., 2009), Fast level set based image
segmentation using coherent propagation (ACTON; RAY, 2009).

2.24.1 GrowCut Original

Os autdmatos celulares (AC) foram introduzidos por Kemeny (1967a). Desde entdo,
utilizaram-se para modelar uma grande variedade de sistemas dindmicos em varios dominios de
aplicacdo, incluindo a segmentacdo de imagens e a detec¢ao de bordas (POPOVICI; POPOVICI,
2002; GRADY; FUNKA-LEA, 2004). Um automato celular ¢ geralmente um algoritmo discreto
em espago e tempo, que opera em uma rede de espacos p € P C Z" (pixels ou voxels no
processamento de imagem).

Um autdmato celular (bidirecional, deterministico) é uma tripla A = (S,N, 0), em
que S é um conjunto de estados ndo vazio, N é o sistema de vizinhancae & : S¥ — S, em que S
€ a funcao de transicao local (regra). Esta funcao define a regra de célculo do estado da célula

em um passo de tempo de 7 4 1, dado os estados das células de vizinhanca no passo anterior ¢
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(PHAN; ANDROUTSOS, 2011).
Comummente, os sistemas de vizinhanca N utilizam da vizinhanca de Von Neumann
(vizinhanga-4) e Moore (Vizinhang¢a-8) (GHOSH et al., 2011):

e vizinhanca von Neumann

N(p)={q€Z":|lp—ql,:==) Ipi—al =1} (2.5)
i=1

e vizinhanca Moore

N(p)={q€Z":||p—4q|.:= gg\pi—qﬁ =1} (2.6)

Figura 10 — a) As células vermelhas sao referentes a vizinhanga Von Neumann para a célular
azul; b) As células sdo a vizinhanca Moore para a célula azul.

a) b)

Fonte — Elyor e Lee (2013)

E possivel observar a diferencga das vizinhangas Von Neumann e Moore através da
Figura 10, em que a Figura 10 (a) consiste na na vizinhanga Von Neumann e a Figura 10 (b)
consiste na vizinhanga Moore (ELYOR; LEE, 2013).

O estado da célula S, em nosso caso ¢ uma tripla (/,, 6, C »), 0 16tulo [, da célula
atual, *for¢a’ da c€lula atual 6, e o vetor de caracteristica da célula C », definido pela imagem.
Sem perda de generalidade, assume-se 6, € [0;1].

Uma imagem digital ¢ uma matriz bidimensional de k x m pixels. Uma imagem ndo
rotulada pode entdo ser considerada como um estado de configuracdo particular de um autémato

celular, em que o espago celular P € definido pela matriz k X m definida pela imagem e os estados
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iniciais para Vp € P sdo definidos por (KEMENY, 1967b; PHAN; ANDROUTSOS, 2011)

I, =0,
6, =0,e 2.7
C, = RGB,

em que RGB) € um vetor de matriz tridimensional de p color dos pixels no espago RGB.
Nessa técnica baseado em automatos celulares, o usudrio inicia a segmentacao

especificando as sementes de segmentacdo, os rétulos das células das sementes siao definidos,

enquanto sua for¢a € ajustada para o valor da forca da semente. Estas for¢as estdo relacionadas

com as informacdes das intensidades dos pixels da regido.

Figura 11 — O ataque de uma célula de defesa, em vermelho, pela sua vizinhanga, em cinza.

] Bt

(a) (b) (c) (d) (e)

£

() (9) (h) 0] ()
Fonte — Cordeiro et al. (2016)

A célula do defensor, ver Figura 11, € representada em vermelho, enquanto a sua
vizinhanga € ilustrada em cinza. Cada vizinho da célula do defensor tenta obter a célula
do defensor. Este ataque € baseado na forca de cada célula e na diferenca de valores de
intensidade entre o atacante e a célula do defensor. Das Figura 11 (a) até (h), € mostrado que
cada vizinho ataca a célula do defensor. Quando o ataque de uma célula é bem-sucedido, domina
completamente a célula do defensor, a célula do defensor possui o rétulo da célula atacante
clonada, mas sua nova for¢a € baseada na regra de atualizacdo. Ja na Figura 11 (1) € ilustrado a
mudanca de etiqueta da célula do defensor. Na Figura 11 (j) € ilustrado o inicio do processo com
outra célula. Este processo € realizado com todas as c€lulas da regidao. Assim, a evolugdo das
células € realizada através de iteracdes, nas quais cada iteracio todas as células da regido agem
como defensores sendo atacados por sua vizinhanga (CORDEIRO et al., 2016).

Nesse processo iterativo, a iteracdo ¢ + 1, os rétulos das células l;,“ e forcas 9;,“
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sdo atualizados da seguinte forma (VEZHNEVETS; L., 2005)

g)=1-——— (2.8)

max |||

em que g é uma fun¢do de fungdo monotdnica decrescente limitada no intervalo [0; 1].

O processo de rotulagem de pixels pode ser tratado, sendo o crescimento e luta
pela dominacgao de tipos de bactérias K. As bactérias comecam a se espalhar (crescer) a partir
dos pixels da semente e tentar ocupar toda a imagem. E por isso que é chamada de método
’GrowCut’. As regras de crescimento e competi¢do de bactérias sdo 6bvias - em cada passo de
tempo discreto, cada célula tenta "atacar"seus vizinhos. A forca de ataque € definida pela forca
da célula atacante 6, e a distancia entre os vetores de recurso do atacante e do defensor éq e ép.
Se a forca de ataque for maior que a for¢a do defensor - a célula de defesa € "conquistada'e sua
etiqueta e forga sdo alteradas. O resultado dessas competicdes locais € que as bactérias mais
fortes ocupam os locais vizinhos e se espalham gradualmente pela imagem (VEZHNEVETS; L.,
2005).

Figura 12 — Segmentacdo de imagem colorida, a) imagem original, b) sementes definidas pelo
usudrio, c) resultado da segmentacao.

Fonte — Vezhnevets e 1. (2005)

O célculo continua até que o autdmato converge para uma configuracdo estavel, em
que os estados celulares estabilizam e ndo mudam mais. Exemplos de segmentacao de imagem
sdo mostrados nas Figuras 12 e 13. Na Figura 12 € ilustrado a segmentacdo de uma imagem
colorida e na Figura 13 de uma imagem em nivel de cinza. O método é garantido para convergir,

pois a forca de cada célula é crescente e limitada.

2.2.4.2  Three-dimensional radial active contour model (RAC3D)

O MCA Radial estende o conceito de duas para trés dimensodes. Este método trata a

segmentacdo de um volume (3D) analisando informagdes 1D presentes em feixes que divergem
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Figura 13 — Passos da evolugdo da segmentacao.

o W W W

(a) (b) (c) (d) (e)

Fonte — Vezhnevets e 1. (2005)

de um ponto no interior do volume a ser segmentado.

Um feixe 3D p(¢,0,4) possui um terceiro pardmetro que é um angulo adicional.
Desta forma, cada feixe 3D pode ser generalizado contendo trés parametros esféricos: seu
comprimento A, o Angulo ¢ sendo aquele que varia em torno do eixo y, no plano xz, e o dngulo
0, que varia ao longo do plano xy e em torno do eixo z. Estes angulos ¢ e 6 sdo analogos aos
parametros de azimute e elevacdo no sistema de coordenadas horizontais (ALMEIDA et al.,
2017).

Formalmente, um feixe 3D p(¢,0,1) é definido como uma fungéo de uma imagem

f da seguinte forma, (ALMEIDA et al., 2017)

Xm + Asen(d)cos(0),
P(9.0.A)=f | yu,+ Asen(¢)sen(0), (2.9)
Zm+Acos(0)

nas quais (X, Y, Zm) sdo as coordenadas do ponto inicial que
O conceito de energia € a principal caracteristica dos MCAs e o tinico aspecto comum
a todas as técnicas e variacoes. Essa energia atua em todos os pontos de controle na superficie

em um par de angulos (¢, 0), partindo de uma origem m definida por

A(9.0) =argfnn(—|%p<¢,e,x>|2), (2.10)

em que argmin € o operador de argumento minimo da funcao.

A energia total do MCA Radial 3D € a generalizacdo da equacgdo 2.10 € definida a
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partir das novas energias internas Ej,; e externas E,y:

T 27T
E= / / (Ena[A(6.0)] + Evu[A(0.0)]}dd6)] @.11)
0 0

em que Ej,; € a energia interna que é calculada pela soma das energias de curvatura e continuidade
(CHEN et al., 2006). J4 E,5 € a energia externa que € obtida a partir do gradiente do contorno

ativo.
2.2.4.3 Morphological Active Contours Without Edges (MACWE3D)

Chan e Vese (CHAN; VESE, 2001) definiram uma energia funcional para segmenta-
cdo de imagens que leva em conta o conteddo das regides interior e exterior da curva. Assim, a

funcdo C da curva MACWES3D ¢€ definida por (NEILA et al., 2014):

F(c1,¢2,S) = p.area(S) 4 v.volume(inside(S)
+Ah [ [H(x) —eifldx
inside(s)

+A [ |I(x)—calldx

outside(s)

(2.12)

em que os pardmetros ndo-negativos (L, v, AjeA; controlam o peso de cada termo.
A minimizacdo CmcinSF (c1,¢2,8) é um tanto desafiador, pois, possui duas varidveis
1,625
escalares adicionais que nao estavam presentes no modelo de contorno original.
No entanto, dado um contorno de superficie fixo, os valores de ¢ € ¢, que minimizam

F sdo a média dos valores de I dentro e fora do contorno (NEILA et al., 2014). Para as superficies

c1(S) e ca(S), tem-se

[ I(x)dx J I(x)dx
inside(S outside(S
1 (S) = ﬁ,CQ(S’) = t(f# (2.13)
inside(S) outside(S)

. L . N . 1 2
Este algoritmo morfolégico ACWE € dado pelos trés passos seguintes: u "3, "3,
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eMn—H.
( (Dgu")(x) ifv>0
W3R =3 (Eg)(x) ifv<0
| u" caso contrdrio
(e (-
Ma(I = c2)*)(x) <0 @19
W3 (x) = . i [V 3| (A (1 — ep)?—
Ma(I = ¢2)*)(x) >0
W3 caso contrdrio

\

W (x) = ((SIy o ISg)Fu™3) ().

Esta equagdo pode ser usada de uma forma robusta para minimizar o ACWE funcional (CHAN;

VESE, 2001).
2.2.4.4 Region Growing 3D

O crescimento da regido 3D inicia com um conjunto de pontos de semente, entao
as sementes crescem por andlise da vizinhanca. Para cada regidao semeada, os voxels vizinhos
sdo analisados e, se suas caracteristicas forem mais semelhantes a regido, sdo adicionadas ao
volume. O critério de homogeneidade € a diferenca minima entre o volume do tom de cinza de
um pixel e o volume médio do tom cinza da regido vizinha. Diz-se que o voxel pertence a mesma
regido que um ou mais de seus vizinhos, esta segmentagado € iterativa: a cada passo, o voxel mais
apropriado do conjunto de arestas e selecionado de acordo com o critério de homogeneidade, e
seus pontos vizinhos sdo adicionados ao conjunto de arestas. Esse processo € repetido até que
todos os voxels sejam alocados para uma regido (LIN et al., 2001; GONZALEZ et al., 2009).

O processo de segmentagdo € inicializado com a regido A; contendo um unico voxel
da imagem e a execucdo do processo de segmentacdo consiste em um conjunto de regides

sendo identificadas, A1,A»,...,A,. Seja T o conjunto de todos os voxels nao alocados que fazem
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fronteira com pelo menos uma destas regides (HUANG et al., 2011)

n
T = {x¢ UA,-AHk:N(x)ﬁAk;A(iJ} (2.15)
i=1
em que N(x) sdo os voxels da vizinhanca do ponto x. Desta forma, a diferenca da medicdo é
definida por
8(x,A;) = |g(x) — meanyea,[g(»)]| (2.16)

em que g(x) denota o valor da imagem no ponto x, e i é o indice da regido N(x) que intercepta
A;. O processo do crescimento de regido envolve a sele¢cdo da semente z € T e a regido A;
onde j € [1,n] consiste em 0(z,A;) = xeTIgier[l] 7n]{6(x,Ak)}. Se 0(z,A;) é menor to que o valor
predefinido do limiar 7', o voxel € adicionado a regido A ;.

A aplicacdo basica do Método Crescimento de Regides 3D € ilustrada na Figura 14
(a). Considera-se uma mascara volumétrica 3x5x5, em que as propriedades de cada voxel foram
distinguidas por meio de atribui¢io de cores. Dessa forma, os voxels de cor branca possuem
propriedade A e os de cor cinza, propriedade B. Atribue-se cor vermelha a semente. Nesse
exemplo, deseja-se segmentar os voxels com propriedade A.

Esse método de segmentagdo baseia-se primordialmente em andlise de similaridade
na vizinhanga da semente. Assim, deve ser localizada em posi¢do estratégica para melhor
desempenho do algoritmo. Na Figura 14 (a) € visualizada a posicdo da semente. Na Figura 14
(b) é ilustrado o resultado da primeira iteracdo, em que os voxels vizinhos com propriedade A
passam a possuir o mesmo rétulo da semente. Na Figura 14 (c) € ilustrado o resultado final da

segmentagado através da técnica de RG 3D nos quais sdo segmentados os voxels com propriedade

A.
2.2.4.5 Fast level set based image segmentation using coherent propagation

Os contornos ativos podem ser vistos como um eldstico (em 2D) ou um baldo eldstico
(em 3D), e a segmentacido da imagem usando contornos ativos € semelhante ao elastico sendo

esticado em direc@o ao limite do objeto por uma forca externa relacionada a informacao da
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Figura 14 — ilustragdo da aplicacdo do Region Growing 3D, a) localizacdo da semente, b)
primeira iteracdo do RG 3D, e c¢) resultado final da segmentacao.

(a) (b) <)

Fonte — Ribeiro (2013)

imagem, enquanto a forca eldstica interna tenta manter o contorno suave. O contorno do objeto
pode ser representado explicitamente como curvas 2D ou malhas 3D (WANG et al., 2016).

O contorno inicial € deformado objetivando a forma do objeto de interesse evoluindo
iterativamente esta funcio de acordo com as forcas externas e internas ao longo do tempo
artificial (ACTON; RAY, 2009).

O método do level set € conhecido por exigir um longo tempo de computacdo para
a segmentacdo de imagens 3D, o que limita seu uso. O algoritmo de propagacdo coerente
permite que as funcdes de level set convirjam mais rapidamente, forcando o contorno a se
mover monotonicamente de acordo com uma tendéncia de desenvolvimento previsto. Neste caso,
as propagacoes reversas repetidas, causadas por ruido ou erros numéricos, sao entdo evitadas.
Também permite detectar a convergéncia local, de modo que as partes do limite que atingiram
sua posi¢do final, possam ser excluidas em iteragcdes subsequentes, reduzindo assim o tempo de
computagdo (ACTON; RAY, 2009).

Para compensar o erro de flutuacdo, a propagacdo coerente para frente e para tras
¢ repetida periodicamente. Isso pode resultar em flutuacdes de grande magnitude em partes
do contorno. Desta forma, a convergéncia gradual usando um fator de amortecimento foi
implementado para resolver este problema.

Finalmente, a abordagem de propagac¢do coerente ¢ combinada com um novo con-
junto de niveis regularizados a distancia, eliminando as necessidades de reinicializacdo da

distancia (SHAH; MOGHADDAM, 2018).
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2.3 Estado da Arte

Vezhnevets e 1. (2005) descrevem um novo algoritmo para multilabel, GrowCut,
interativo para realizar segmentacdo de imagens N-dimensionais. Dado um pequeno niimero de
pixels rotulados pelo usudrio, o resto da imagem € segmentada automaticamente por um AC.

Ghosh et al. (2011) apresentam uma nova técnica de segmentagao de imagens sem
supervisdo baseada em automatos celulares, motivada pelo algoritmo interativo de corte em
crescimento, GrowCut. Em contraste com o método tradicional, que exige a intera¢do do usudrio
para identificar classes, o algoritmo de crescimento continuo nao supervisionado (UGC) se
inicia com um numero aleatoério de pontos de semente e converge automaticamente para uma
segmentacdo natural.

Phan e Androutsos (2011) descrevem o GrowCut estendido para sequéncias de
videos, além de fornecer melhorias e abordar dreas problemadticas para a formulagao original.
Isso proporciona um aumento de precisido que € o objetivo principal do trabalho.

Balocco et al. (2011) propdem uma nova linguagem para segmentar automaticamente
o limen do vaso sanguineo, que combina a informag¢ao temporal baseada em modelo extraida de
imagens em sequéncia, com classificacao espacial usando o algoritmo GrowCut.

Yamasaki et al. (2012) apresentam um método de corte crescido com velocidade ace-
lerada baseado em GrowCut e apresenta um estudo comparativo de métodos de estabelecimento
de sementes para segmentagao rapida de imagens médicas 3D (MRI). O tempo de processamento
tende a ser maior na segmentacao de imagens médicas 3D devido ao grande nimero de voxels
vizinhos, bem como ao numero de voxels no total.

Cordeiro et al. (2016) propdem uma versdo semi-supervisionada adaptativa do
algoritmo GrowCut, com base na modificacdo da regra de evolucao do autdmato, adicionando
uma funcdo de associacdo Gaussian fuzzy para modelar bordas ndo definidas.

Radman et al. (2017) desenvolvem um algoritmo que localiza com precisao a iris
por um modelo desenhado com base no descritor Histogramas de Gradientes Orientados (HOG)
e Support Vector Machine (SVM). Com base nessa localizagdo, a textura da iris € extraida
automaticamente por meio de um automato celular que evoluiu através da técnica GrowCut. As
operagdes pré e pos-processamento também sao introduzidas para garantir maior precisao de
segmentacao.

Thomas et al. (2017) propdem um GrowCut aprimorado (IGC), um algoritmo de

segmentacdo de imagens de tomografia com emissao de pésitrons, e testa sua aplicabilidade
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clinica. Contrariamente ao método tradicional, que exige que o usudrio fornega as sementes
iniciais, o algoritmo IGC se inicia com uma estimativa baseada no limiar do tumor e um invélucro
tridimensional morfologicamente cultivado em torno do tumor como as sementes de primeiro
plano e de fundo, respectivamente. A evolug@o do algoritmo se baseia no método tradicional.

CHA et al. (2017) modificaram o método convencional de graphcuts, adicionando
informacdes de forma e de movimento. Modelos de forma ativa (MFA) com fung¢des de distancias
sdo usadas para capturar a informagdo anterior da forma, evitando que o tecido circundante
indesejado se tornasse parte do objeto segmentado. Neste trabalho, o método de fluxo 6ptico
foi usado para estimar o movimento local e estender a segmentacao 3D para 4D, através da
deformacio de um modelo de forma anterior ao longo do tempo.

Hosseini-Asl et al. (2016) de forma a segmentar eficientemente um pulmao 3-D,
extrai caracteristicas de contextos de imagens espaciais por aprendizado ndo supervisionado
com uma fatora¢do de matriz ndo-negativa (ICNMF) restrita incremental. Este método aplica
restricoes de suavizagdo para aprender as caracteristicas, que sdo mais robustas as que nao
possuem homogeneidades do tecido pulmonar e, assim, ajudam a segmentar melhor as patologias
pulmonares internas do que as técnicas mais modernas e eficientes conhecidas na literatura
cientifica.

Kasturi et al. (2017) propdem um método para localizar e detectar eficazmente as
células cancerigenas a partir das imagens de TC 2D e 3D, reduzindo o erro de deteccao feito pelo
olho dos médicos. O estdgio inicial do cancer € diagnosticado com o uso de técnicas de realce
de imagem e segmentacdo de borda de Sobel. Para finalizar o pos-processamento € utilizado a
técnica de chain code de forma a analisar as bordas e realizar a inser¢do de voxels ao volume.

Sarker et al. (2017) usaram as propriedades de vizinhanga e conectividade dos pixels
da imagem de TC para solucionar problemas de segmentac¢do. Para isto, varios processamentos
morfoldgicos sdo utilizados para remover o fundo, os ruidos e as vias aéreas da imagem de TC
pulmonar, e em seguida, a segmentacdo baseada em algoritmos k-means clustering € utilizada
para detec¢ao de tumor nos pulmdes. Por fim é realizado uma anélise volumétrica dos nédulos
pulmonares para predi¢cdo de estdgios tumorais pela classificacdo da Metdstase Tumoral Nodulo
(TNM) proposta pela Organizacdo Mundial da Saide (OMS).

Soliman et al. (2017) propdem uma estrutura para a deteccao de lesdo pulmonar
induzida por radiacio (RILI) de TC 4D. A estrutura realiza a segmenta¢do de campos pulmonares

4D, registro de imagens deformaveis (DIR), extracdo de caracteristicas texturais e funcionais e
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classificacao de voxels pulmonares usando redes neurais convolucionais 3D profundas (CNN).
Esta segmentacao de imagens 4D extrai os campos pulmonares dentro da fase exalar, usando a
técnica anterior de forma adaptativa Gaussiana em escala multipla seguida de propagacado de
rétulo para outras fases 4D usando um modelo de forma adaptativa. Entdo, o 4D DIR alinha
localmente as fases consecutivas do ciclo respiratério usando a equacao 3D de Laplace para
encontrar correspondéncias de voxels entre as isosuperficies para os pulmdes fixos e moveis e o
campo aleatorio generalizado de Markov em Gauss (GGMRF) como uma consisténcia anatdmica
limitada.

Os trabalhos citados previamente possuem uma abordagem relacionada ao GrowCut
original apresentado por Vezhnevets e 1. (2005). Desta forma, houve evolucdes no método de
inicializacdo (GHOSH et al., 2011; CORDEIRO et al., 2016; RADMAN et al., 2017). Outros
abordam a expansdo do algoritmo para a 3a e 4a dimensdes (KASTURI et al., 2017; HOSSEINI-
ASL et al., 2016; SOLIMAN et al., 2017). Em relagdo aos trabalhos estudados e descritos
anteriormente, oS mesmos possuem uma limitagdo em relacdo a segmentacao de multiestruturas
3D de forma simultanea, a presenca de ruido em alguns dos métodos citados também influencia
na baixa taxa da segmentacao.

A partir do conhecimento dos métodos estudados e descritos anteriormente, tendo
como principal objetivo resolver alguns problemas apresentados nestes métodos, propde-se um
novo método de segmentagdo simultdnea de imagens 3D e uma inicializa¢do 3D automética para

imagens de TC do Toérax que estd descrito a seguir.
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3 METODOLOGIA

Toda a metodologia proposta para realizar a segmentacio automatica das imagens
sintéticas e dos pulmdes em imagens de TC do térax € descrita neste Capitulo. Os parame-
tros e configuracdes inerentes a metodologia proposta também sdo abordados, bem como os

procedimentos para avaliagcao e validacdo da metodologia em diferentes aspectos.

3.1 Descricao do método proposto

O processo de segmentagdo 3D do método proposto € constituido pelas seguintes
etapas: aquisicao das imagens, pré-processamento 2D em cada imagem, inicializacdo das
sementes com seus respectivos rotulos e por fim € realizado a segmentacdo interativa da estrutura
pulmonar, ou seja, os pulmdes ou de volumes em imagens sintéticas.

Um fluxograma € ilustrado na Figura 15 das etapas do método proposto. Primeiro
ocorre a etapa de aquisi¢do que consiste na obten¢ao da imagem a partir de um arquivo, ou
a partir de um dataset. Nesta tese, as imagens sdo obtidas a partir de imagens sintéticas e
imagens de TC do Térax. Em seguida, € realizado o pré-processamento 2D de cada imagem
do volume 3D do exame completo. Neste pré-processamento 2D, a imagem original passa
por trés filtragens: filtragem gaussiana (GONZALEZ et al., 2009), equalizac¢do de histograma
(ABDULLAH-AL-WADUD et al., 2007) e filtragem LBP (OJALA et al., 2002). Apos este
pré-processamento, as imagens resultantes sdo agrupadas formando uma imagem no espago
RGB. O canal R € obtido através do resultado da aplicacao da filtragem gaussiana, o canal G é
obtido através do resultado da equalizagcdo de histograma e o canal B da filtragem LBP. Apos
o pré-processamento € realizada a inicializagdo dos rétulos sementes que devem evoluir até o
estado final. Apds a geragc@o das sementes, estas evoluem de forma interativa até se estabilizarem,

ou seja, atingir a forma final.
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Figura 15 — Fluxograma do método proposto

Aquisicdode Imagens

Pré-Processamento:
Aplicacao dos filtros

=
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sementes

Evolucdodo algoritmo

©C-© ¢~ -

Fonte — Autor.

Os testes com imagens sintéticas verificam a eficiéncia do método na segmentacao
da imagem de formas distintas de objetos e em situacdes de intensidades diferentes de ruido. As
imagens sintéticas usadas para esses testes sdo mostradas na Figura 16. Foram criadas quatro
imagens com o tamanho de 300x300x300 voxels com esses volumes. A escolha dessas formas
de volumes deve-se as diferentes caracteristicas de superficies. O volume em azul consiste no
volume a ser segmentado e o volume em vermelho consiste no volume referente as sementes

iniciais.
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Figura 16 — Modelos dos volumes sintéticos

N <

Fonte — Autor.

A proxima etapa do método consiste no pré-processamento 2D das imagens do
volume. O objetivo deste pré-processamento para o método € a geracdo das forgas, filtros R,
filtragem gaussiana, G, realce, e B, filtragem LBP, de cada voxel e com isso tornar o método

mais eficiente.

Figura 17 — Imagens originais de TC do pulmao, térax, cérebro e figado.

Fonte — Autor.

Na primeira filtragem, em que € aplicado um filtro gaussiano na imagem com o
objetivo de suavizar componentes de alta frequéncia da imagem e assim aumentar a eficicia do
algoritmo proposto. Nesta tese € aplicado um filtro gaussiano com elemento estruturante sendo
uma esfera 11 voxels de didmetro, obtido de forma empirica. Na Figura 17 sao ilustradas as
imagens originais de um TC do térax, do cérebro e de um figado. Na Figura 18 € ilustrada as
imagens resultantes apds a filtragem utilizando o referido filtro.

A componente G € a aplicacdo de um filtro de ajuste de histograma na imagem
com o objetivo obter a mdxima variancia do histograma de uma imagem, obtendo assim uma
imagem com o melhor contraste. Nesta tese é aplicado uma equalizag¢do de histograma baseado
no método de Abdullah-Al-Wadud et al. (2007). Na Figura 19 € ilustrada as imagens resultantes

apos a equalizacao do histograma.
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Figura 18 — Imagens resultantes da filtragem gaussiana

Fonte — Autor.

Figura 19 — Imagens resultantes da equalizacdo do histograma

A componente B consiste na aplicacdo um filtro baseado no LBP na imagem com o
objetivo de enfatizar as bordas e aumentar a variacio dos tons de cinza entre a borda e as regides
vizinhas e assim dispor de mais informacdes para algoritmo proposto. Nesta tese € aplicado
um filtro LBP u?. Este método é escolhido devido o resultado da aplicacdo se assemelhar as
estruturas a serem segmentadas (OJALA et al., 2002). Na Figura 20 € ilustrada as imagens

resultantes ap6s a filtragem utilizando o LBP u?.

Figura 20 — Imagens resultantes do filtro LBP

Apo6s a etapa do pré-processamento 2D individual de cada imagem, o resultado
compde um novo conjunto de imagens, gerando uma nova imagem RGB. Esta nova imagem no
espaco RGB produz trés respectivas forcas(R,G,B) de cada voxel no momento da segmentagdo
interativa e baseado nestas forgas € realizado a segmentacdo do objeto de interesse.

E possivel observar na Figura 21 a configuragdo na qual é montada a imagem no
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espaco de cores RGB, ja na Figura 22 € possivel visualizar os resultados das aplicagdes dos

filtros nas imagens da Figura 17.

Figura 21 — Configuracdo da montagem no espaco RGB

Fonte — Autor.

Figura 22 — Imagens resultantes no espaco RGB obtidas a partir de suas componentes da Figura

O

Fonte — Autor.

A préxima etapa consiste na inicializa¢do das sementes e a rotulacdo dos voxels. A
inicializac@o dos volumes sementes sao gerados de forma manual para as imagens sintéticas e
automadtica para os exames de TC do torax.

A ultima etapa do método consiste na segmentacao interativa e o crescimento do
volume. A partir da inicializacdo, uma vizinhanga dos voxels rotulados sdo analisados e baseado
na relagcdo na interagdo e o estado do rétulo o voxel permanece com o mesmo rétulo ou troca
para um novo rétulo.

Nesta tese sdo testadas vizinhangas de dimensdes 3x3x3, 5x5x5, 7x7x7 e 11x11x11.
A dimensao da janela pode variar de acordo com a aplicagdo do método, em que se o objetivo
for segmentar estruturas grandes, o ideal € utilizar janelas de dimensdes maiores, ja se o objetivo
for segmentar estruturas pequenas, entdo € ideal utilizar janelas com dimensdes menores.

O algoritmo funciona de forma iterativa até que o nimero méaximo de iteracoes
fornecida pelo usudrio seja atingido ou entio de forma que nao ha nenhuma variacio nos rétulos

durante uma iteragao.
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Para ilustrar o resultado do método apds a o fim da interacdo, € possivel verificar na

Figura 23 o resultado da segmentacdo de um pulmao em uma imagem de TC.

Figura 23 — Imagem 3D obtida pelo método proposto

Fonte — Autor.

3.1.1 Definicdo das sementes iniciais para o TC do Térax

A desvantagem do GrowCut tradicional € a necessidade da interacdo com usudrio no
momento defini¢do dos pontos iniciais das sementes, em que necessita que o mesmo informe
os pontos iniciais antes da segmentagdo da regido. Geralmente esta inicializagdo € realizada
por intervencdo manual do usudrio, tornando desta forma os métodos dependentes dos operado-
res. Isto pode ocasionar impactos significativos no resultado, tais como aumentar o tempo de
processamento, bem como gerar eventuais imprecisoes na segmentacao final (CAVALCANTE,
b).

Nas ultimas décadas, diversos métodos de inicializa¢do automatica foram propostos
em diversos tipos de imagem, como por exemplo imagens de face humana (DELMAS et al.,
1999; ZHOU; GENG, 2004), imagens de ressonancia magnética do coracdo (PLUEMPITIWI-
RIYAWE]; SOTTHIVIRAT, 2005; LIANG et al., 2008a), imagens de ultrassom do coracdo
(BOUHOURS, ), imagens de TC abdominais (GRANDO, ) e inclusive imagens de TC do térax
(FELIX et al., 2012).

O método de inicializa¢do proposto tem como objetivo identificar pontos internos ao
pulmao, a partir de trés inicializacdes radiais em cada pulmao, possibilitando assim a defini¢do
de pontos no dpice, no hilo e na base. O fluxograma do método proposto de inicializagdo pode
ser observado na Figura 24.

A primeira etapa do algoritmo automatico de inicializacdo consiste na limiarizagdo
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Figura 24 — fluxograma do método proposto de inicializa¢ao para imagens de TC do Térax.

Identificar
o meio Separar Identificar
Aquisicdo Limiarizaga exame e cada sub o centro de

Inicializar Percorrer
os raios em os raios até
cada encontrar a
centro de borda do
massa pulm3o

do exame o do exame separar o volume em massa do
volume ao 3 parte sub volume
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Fonte — Autor.

da imagem original de 16 bits. Esta é realizada com a finalidade de se extrair todas as estruturas
que ndo compdem o parénquima pulmonar, tais como: cavidade, estrutura mediastinais, area
cardiaca, o ar na parte superior e inferior da imagem e artefatos fora do térax. Esta limiariza¢do

¢ aplicada na imagem original Iy (x,y,z), dada por

255, Iym(x,y,z) < —600UH,
I(xyyvz)limiarizada - (3.1)
0, IUH(x,y, Z) >=—600UH,

em que 1(X,Y,2)/imiarizada € imagem limiarizada e Iy g (x,y,z) é imagem original em 16 bits.

Figura 25 — imagens de pulmao, a) imagem 2D original do pulmdo, e b) imagem 2D limiarizada.

Fonte — Autor.

Na Figura 25 sdo ilustradas duas imagens, um original e seu resultado apds a
limiarizacdo. E possivel observar, na Figura 25a, a imagem do pulmao em tom de cinza e a partir
desta imagem a equacdo 3.1 € aplicada, gerando a imagem [j;niqrizada COMO pode ser visto na

Figura 25b. Estas imagens estao no plano em 2D, e se concatend-las é gerado o volume resultante
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na superficie 3D. O volume resultante da limiarizacdo dos dois pulmdes pode ser observado na

Figura 26.

Figura 26 — volume 3D resultante do processamento de limiarizagao.

Fonte — Autor.

A segmentagdo baseada no limiar € um primeiro passo para a segmentag@o pulmonar,
sendo que em alguns casos ocorre falha, por exemplo quando o pulmao possui doencas na qual a
densidade pulmonar varia e se torna diferente da densidade pulmonar do pulméao sadio. Outro
caso que pode vir a falhar € na segmentacdo por limiariza¢do, quando o limiar ndo consegue
distinguir o pulmio das vias aéreas. E ilustrado na Figura 25b o resultado de uma segmentagio
por limiar na qual as densidades de vias aéreas e pulmdes sao confundidas. Nesta situagao, a
segmentacao final do pulmdo conterd as informacdes das vias aéreas o que torna a segmentacao
com baixa taxa de acerto.

Desta forma, a segunda etapa consiste na separagdo dos dois pulmdes ao meio, na
qual sdo encontradas as coordenadas do pulmao inscrito em um cubo com o objetivo de identificar
qual € o valor médio x,,s4 no eixo x de forma a dividir a regido a0 meio no eixo-x por x = X5z /2.
Os volumes resultantes podem ser observados na Figura 27.

A préxima etapa consiste na separagao de cada pulmao em trés volumes menores,
determinados pelas coordenadas do pulmao inscrito em um cubo com o objetivo de identificar
qual € o valor para dividir o pulm@o no eixo z em trés partes. Primeiro é necessdrio identificar a

n
Yz

espessura referente a cada parte do volume do pulmao, obtida por zes, = %, em que z; consiste

no valor de z do i-ésimo voxel da fungao Ljmiarizada(X,y,2). A partir do valor da espessura z,
€ possivel identificar limiares de cada regido no eixo z. Desta forma, € possivel identificar de

forma estimada a regido do eixo z para a regido do apice Zgpice, hilo zji, € da base 744, Seguindo
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Figura 27 — volume 3D do pulméao separado ao meio.

Fonte — Autor.

as desigualdades

Zmin < Zbase < Zmin T Zesp
Zmin T Zesp < Zhilo < Zmin + 2-Zesp (3.2)

Zmin 1 2-Zesp < Zapice < Zmin + 3-Zesp7
em que Zi, A separacdo de cada pulmao em trés € possivel ser observada nas Figura 28.

Figura 28 — volume 3D do pulmao esquerdo e direito separado em trés partes.

Zuin+ 2%Ze

Zoint 2¥Z.s;

Zoin + Zesp

Zoin + Zeso

Zrmin

Fonte — Autor.
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A préxima etapa consiste em obter o centro de massa de cada volume Cyy, (Xcm, Yems Zem) s

dados por

o Y (- 1(xi,vi,21)) Vo — Y (vi-1(xi,vi,2i)) S Yi(zi-I(xi,yi,2i))
o Yil(xi,yi,zi) " Yil(xi,yi,zi) " Y l(xi,yi,zi)

(3.3)

em que x;, y; € z; consiste no valor de x, y e z do i-ésimo voxel do volume, € Ljniarizada(Xis Vis Zi)
consiste no valor da intensidade do voxel.
Desta forma € possivel obter os valores dos centros de massa dos trés volumes da

base, hilo e dpice, do pulmao esquerdo através das seguintes equacoes

*med Zmin +2esp

Y (il (xiyinzi) L (@l (i)
¥ _ i = Li0elGiyia)) _ _=min
Lbase Yl (yiz) 02 Lbase Yil(xiyiz) o <Lbase Yl (xi,iozi)

e Y eotai)

Y (I (xi,yi,zi ) il \(XisYiZi
R = (z (1 i 1)) Vihile = Zi(Yi'I(xiJhZi)) Zrnils = i=ZmintZesp (34)
Lhilo Yil(xyiz) 0 Lhilo Yil(xiyiz)  <Lhilo Yl (xiyi.2i)

Xmed IminT3-Zesp

Y (xl(xiyizi)) X (@d(xiyizi)
X = o= Ll iyiz) o it e
Lapice L lCiyiz) 0> Lapice Yil(xiyiz) O “Lbapice Xl (xi.yirzi)

e de forma andloga, calcula-se os centros de massa do pulmao direito.

De posse da posicao do centro de massa de cada volume, a préxima etapa consiste
em gerar feixes radiais que sdo as sementes dentro do sub volume do pulmdo. Para gerar tais
feixes, € necessario identificar a posi¢ao do centro de massa (X, Yem, Zem)> © comprimento do
raio A e o dngulo ¢, que varia em torno do eixo y, sobre o plano x — z, € o angulo 6 que varia
sobre o plano x —y e em torno do eixo z. Estes angulos ¢ e 0 sao andlogos aos parametros de
azimute e eleva¢do em um sistema de coordenadas horizontal.

Formalmente um feixe 3D p(¢,0,A) é definido como uma fungio de uma imagem

f através da seguinte equacdo (ALMEIDA et al., 2017)

xem~+ Asen(¢)cos(6)
p(9,0,1)=f| yom+ Asen(¢)sen(0) | - (3.5)
zem~+ A cos(¢)

A separagdo de cada sub-regido do pulmao com os raios sendo gerados a partir do
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centro de massa pode ser observado na Figura 29.

Figura 29 — inicializag@o dos raios no volume 3D do pulmao esquerdo e direito.

Fonte — Autor.

A partir de cada raio gerado, os voxels que pertencem este feixe sdo verificados o
valor na imagem original e entdo sdo identificando os valores picos e os vales referente ao nivel
de densidade de acordo com as intensidades dos voxels percorridos. Um grafico exemplo deste
percurso pode ser observado na Figura 30, mostrando o valor minimo, em UH, em que ocorre a

parada do raio (destacado em vermelho).

Figura 30 — intensidade dos voxels no percurso do raio gerado.

UH
2001

—200 ¢
—400 ¢
—8600
—B00 |

=000 |

. . . . . wyoxels
] 10 20 30 40 50 &0 70

Fonte — Autor.

ApO6s a defini¢do de onde o raio deve parar seu crescimento, entdo no percurso
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daquele raio, todos os pontos sdo definidos como sementes. Desta forma, para cada parte

separada do pulmao previamente sdo gerados raios, de acordo com os raios ilustrados na Figura

31.

Figura 31 — raios gerados a partir do centro de massa.

Fonte — Autor.

3.1.2 Regra de evolugao do algoritmo

A regra de evolucdo proposta possui o objetivo de segmentar imagens 3D. Para isso,
¢ realizado a expansdo do método do 2D para o 3D e € proposto a criagdo de uma forca no espago
RGB baseada em trés forcas geradas, ja descritas de forma a auxiliar e guiar o método a uma
segmentacgdo correta.

Os parametros de entrada sdo: o conjunto de imagens a serem segmentadas, a matriz
de rétulos, ou sementes, e a matriz com o nivel de confianga referente do respectivo rétulo. O
algoritmo evolui baseado no algoritmo 1, mostrado a seguir. Esse algoritmo opera de forma
iterativa até que o nimero méximo de iteracdes fornecidas pelo usudrio seja atingido ou se ndao

houver variacdo nos rétulos durante uma nova iteracao.
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Algoritmo 1: Regra de evolucao proposta pelo 3D Autocut

Require: /g G p, 9,5
Ensure: Imagem segmentada
// Para cada célula...

for Vp € P do
/I Copia a forga anterior
l;;_l _ llt? .
p’
6" =l
5 =l
/I Copia o estado anterior
6[-1—1 — 0!
p’

// vizinhos tentam atacar a célula em analise
for Vg € N(p) do
if g(||C, —Cyl[3) - 0] > 6,, then

g =gy
6" = ly;
lgi—l — lé?p;
6"t = g(Hép _6q||3) : 952
end if
end for
end for

3.2 Avaliacao do Método

Nesta secao sdo descritos os testes realizados para a avaliagdo da nova metodologia
proposta sob diferentes aspectos. Basicamente, os testes objetivam avaliar a influéncia do ruido e
a forma dos objetos na situacao da aplicacao do método proposto em imagens sintéticas. Também
¢ avaliado a inicializagdo do método e o tamanho da janela utilizada para gerar os resultados na

avaliacdo das imagens reais do pulmao, obtidas por exames de TC do Térax.

3.2.1 Testes em Imagens Sintéticas

A forma do objeto a ser segmentado € de extrema importancia, influenciando direta-
mente a atuagdo do método proposto, de acordo com a forca e as caracteristicas da imagem a ser
segmentada. Os testes em imagens sintéticas sdo avaliados por duas métricas: o ajuste de posicao
e pelo coeficiente de similaridade Dice. Estes sdo escolhidos devido a sua larga utilizacao na
literatura (GE et al., 2015).

Nesse sentido, a fim de se obter uma maior varia¢do de formas para avaliar como o

método proposto se comporta e sob que circunstancias e caracteristicas, e qual configuracio que
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conduz ao melhor desempenho. Para tanto sdo realizados testes que utilizam imagens sintéticas
volumétricas em formatos de cilindro, duplocone, cubo e esfera, com dimensdes 300 x 300 x 300
voxels, ilustrados na Figura 32. A escolha desses volumes deve-se as diferentes caracteristicas
geométricas. A partir desses volumes, sdo introduzidos ruidos aditivos de forma a verificar a
robustez do método. Desta forma, é possivel observar as vantagens e limitagdes das técnicas

utilizadas na segmentacdo dessas imagens.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 32 — Imagens sintéticas 3D utilizadas para os testes, a) cilindro, b) esfera, c) cubo e d)
duplocone.

O ruido aditivo usado para contaminar as imagens sintéticas originais ¢ gerado
usando uma func¢ao gaussiana. Este tipo de ruido € usado devido a sua semelhanca com o ruido
que aparece em imagens médicas (BESSA et al., 2015).

O ruido gaussiano € um ruido estatistico com uma fun¢do de densidade de proba-
bilidade p(z) igual a distribui¢cdo normal. A fun¢do de densidade de probabilidade p de uma

varidvel aleatdria gaussiana z € dada por (LEE, 1980)

1 (z—p)?
e 202 , (3.6)

p) = oV2m

em que z representa o nivel de cinza, i o valor médio e o o desvio padrdo. O valor médio
utilizado € zero e a variancia o € a varidvel para testar o método. Diferentes valores da relagdao

sinal/ruido (SNR) sdo utilizadas nas imagens de teste de acordo com a variancia 62. A relacio
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SNR ¢ dada por:

o2
SNR = 10-log,, (Lﬂ’z) , (3.7)
rudoN

em que U € o valor médio dos pixels da imagem e oy € o desvio padrao dos pixels da imagem

com ruido. Na Tabela 1 € possivel verificar as variacdes de ruidos utilizados e as taxas SNR(dB).

Tabela 1 — Relacdo sinal-ruido nas imagens sintéticas
Variancia SNR(dB)

0,005 42,08
0,01 41,95

0,05 40,74

w 0.1 30,48
0,5 35,58

1 34.36

5 32.83

0,005 4177

0,01 41,36

0,05 38,83

& 0,1 36,86
0,5 32,04

1 30,71

5 29,07

0,005 42,03

0,01 4185

0,05 40,38

‘ 0,1 38,95
0,5 34,79

1 33,54

5 31,98

0,005 413

0,01 40,54

0,05 36,83

Q© 0,1 34,46
0,5 29.25

1 27.86

5 26,19

Para os testes, as imagens foram geradas com variancias de 0,005, 0,01, 0,05, 0,1,
0,5, 1 e 5 para os quatro tipos de objetos. Pode-se observar na Figura 33 os exemplos de imagens

ruidosas, no meio do eixo z. As imagens da Figura 33(a) até a Figura 33(g) sdo as imagens do
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cubo, cilindro e cone duplo, e as imagens da Figura 33(h) para a Figura 33(n) sdo as imagens do

cubo, respectivamente.

(b) (c)

(d)

(a)

(h) (i)

(k) () (m) (n)

)]

Figura 33 — Imagens sintéticas 3D utilizadas para os testes, a) cilindro, b) esfera, c) cubo e d)
duplocone.

3.2.2 Testes em Imagens Médicas

Realizar a comparacdo de algoritmos de segmentacdo de pulmdes publicados em
bases publicas € uma tarefa dificil, pois sdo algoritmos diferentes e utilizam banco de dados
variados para sua validacao em seus artigos. Alguns destes podem ser reimplementados com
base na publicacdo disponivel, mas muitas vezes hd parametros a serem definidos nos quais um
profundo conhecimento do método é necessario, bem como ha casos em que tais parametros
sao omitidos, ou ainda os dados de treinamento utilizados ndo estdo disponiveis ao publico.
Entretanto, para realizar a comparacgdo efetiva de todos os métodos, € necessdrio utilizar um
conjunto de dados comum para todos.

Nesta tese, € analisado a segmentacao de pulmdes em imagens de TC de alta resolu-
¢do do Térax. Os 15 exames de TC utilizados para validacdo do método desta tese sdo de exames
de pacientes voluntérios saudédveis e pacientes com varios tipos de patologia. Para a avaliacdo
dos métodos sdo utilizadas imagens de exames nas posi¢des dpice, hilo e base obtidos a partir
de imagens de TC do Térax. As imagens adquiridas t€m uma resolucdo de 512x512 pixels com
16 bits. A Tabela 2 indica as caracteristicas desses exames, obtidos em parceria com o Hospital
Universitario Walter Cantidio, no Brasil.

De posse dos exames de TC, a validacao da inicializag¢ao do algoritmo € realizada.

Para isto o algoritmo descrito na Se¢do 3.1 € executado para cada exame. Por fim, € determinado
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Tabela 2 — Tipos de exames utilizados.

Exame Niumero de Imagens Patologia
1 264 Normal
2 376 Normal
3 240 Fibrose
4 224 Normal
5 272 Fibrose
6 296 Normal
7 296 Enfisema
8 216 Bronquiectasia
9 264 Abestose
10 256 Normal
11 224 Bronquiectasia e Fibrose
12 224 Enfisema
13 272 Calcificacao
14 224 Bandas parenquimatosas
15 224 Bronquiectasia e calcificacao

por comparagdo utilizando quatro métricas qual a influéncia da inicializacao no resultado final
da segmentac¢do. Para isto, no momento da inicializacdo sdo comparados a quantidade de raios
gerados em cada regido e o comprimento maximo de cada raio.

A avaliacdo da inicializagdo € realizada aplicando as variacdes de inicializagdes ao
método proposto e verificando a segmentacao final comparando através das taxas de coeficiente de
similaridade Dice, ajuste de posicao, ajuste de forma e ajuste de tamanho. Os dados apresentados
sdo obtidos com o valor médio e desvio padrdo dessas taxas para cada exame.

Para a avaliacdo da segmentacdo dos pulmdes, cada exame de TC € submetido ao
processo de segmentagdo descrito na Secdo 3.1. Por esta razao é importante realizar a verificacao
da segmentacdo volumétrica na visao de diferentes dimensdes de janela. Usam-se as mesmas

métricas nesta avaliacdo que sdo empregadas no processo de inicializacdo.
3.2.3 Métricas de Avaliacao

Segundo DELVES et al. (1992), o primeiro passo para avaliar uma imagem seg-
mentada é comparar as regides detectadas na imagem segmentada com aquelas na imagem de
referéncia. Essa comparacao é baseada no processo de ajuste, combinando a regido de real da
imagem com a regido segmentada. H4 uma regido que corresponde a ambos, imagem real e
segmentada, essa regido ¢ denominada de regido de interse¢ao.

Para medir a acuricia, tanto das segmentacdes sintéticas quanto das segmentacoes,

em exames de TC realizadas nesta tese, € utilizado um conjunto de métricas composto por
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medidas de ajustes descritas a seguir.

As medidas de ajuste Fit sdo baseadas na simetria entre regides da imagem de
referéncia R = rl;r2;...;rr e regides da imagem segmentada S = r1;72;...;rs, ou seja, 0 quanto
se assemelham entre si quando sobrepostas (CAVALCANTE, b). Ajuste de posi¢cdo 3D € definido
por (DELVES et al., 1992)

. Xd +Ya+2d
Fltp()sica()xyZ =1- +; (3-8)

em que x4, Y4 € Z4 sao obtidos por

Xy = |fgr;fseg|
Vg = |fgr;f.seg| (3.9)
=l

€m qUE Xg, ygr» Zgr indicam as coordenadas médias nos eixos x, y € z da imagem 3D do padrio
ouro, bem como Xgeg, Yseg» Zseg indicam a analogia na imagem segmentada; d,, dy e d, representam
a dimensao da imagem nos eixos x, y e z, respectivamente. O ajuste de tamanho 3D ¢ definido
como a razdo da diferenca entre as dreas, ou volumes, da segmentacdo e do padrdo ouro e a soma

das mesmas, dado por (DELVES et al., 1992):

padraoouro — segmenmd()‘

\
Fittamanho = 1 — .
Vpad raoouro 1 Vsegmenmd()

(3.10)

Este valor varia entre O e 1, no qual 1 significa que os volumes sdo semelhantes e
0 significa que os volumes sao diferentes. O ajuste de forma 3D € definido como a razio da
diferenca entre intersecdo e a unido das as dreas, ou volumes, da segmentacio e do padrao ouro,

dado por (DELVES et al., 1992)

‘A padraoouro N Asegmentad o ‘

Fit forma = (3.11)

A padraoouro U Asegmentad o

em que este valor varia de 0 a 1, no qual 1 significa que ha uma alta sobreposi¢ao dos volumes
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e quando tender para O significa que os volumes tendem a ter uma baixa sobreposicdao. O

coeficiente de similaridade de Dice 3D € definido por (DELVES et al., 1992)

2ol
Dice(lseg, It) = [ segle|

— lsegrgt] (3.12)
[ seg| U [Tt |

em que I, € a imagem de do padrdo ouro € o I, € a imagem segmentada pelo algoritmo sob
avaliagdo.

A partir da descricao de toda a metodologia, incluindo-se as métricas que devem
ser empregadas no processamento de avaliacdo dos algoritmos de segmentagao, sao obtidos os

resultados dos algoritmos, descritos a seguir.
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4 RESULTADOS

Neste Capitulo sao descritos os principais resultados obtidos pelo método proposto
comparando com algoritmos de segmentacdo de imagens 3D. Os resultados sdo apresentados
em duas partes, em que a primeira parte consiste nos testes e validacdo em imagens sintéticas
comparando com os algoritmos de CR3D Gonzalez et al. (2009), Neila et al. (2014), Almeida et
al. (2017). Na segunda parte € realizada a comparacao na aplicacdo dos métodos em imagens
reais de TC do Térax com o objetivo de segmentar os pulmdes. Os algoritmos usados nesta parte

sao Gonzalez et al. (2009), Acton e Ray (2009), Cheimariotis et al. (2017).

4.1 Resultados obtidos para Imagens sintéticas

Para gerar os resultados com as imagens sintéticas, a inicializacdo das sementes é
feita manualmente, no qual uma esfera € adicionada no centro de cada volume. Nestas imagens,
0 objetivo € uma prova de conceito do novo algoritmo proposto empregado na técnica de segmen-
tacdo com a presenca de ruido. Este algoritmo é comparado com quatro algoritmos encontrados
na literatura que realizam segmenta¢do de imagens 3D e sdo empregados na segmentacio de
quatro imagens sintéticas diferentes com diferentes intensidades de ruido. Tais algoritmos sdo:
Crescimento de Regido 3D RG3D (GONZALEZ et al., 2009), Contornos morfolégicos ativos
sem bordas MACWE3D (NEILA et al., 2014) e Método de contorno ativo radial tridimensional
RAC3D (ALMEIDA et al., 2017). Esta comparagdo é realizada usando os coeficientes de
similaridade Dice e ajuste de posicao.

Os resultados s@o obtidos para vdrios niveis de intensidade de ruido adicionado as
imagens sintéticas. Da Tabela 3 até a Tabela 6 podem ser vistos os resultados obtidos para os
coeficientes de similaridade Dice e ajuste de posi¢ao.

Com base na média e desvio padrao de cada coeficiente de comparacdao, o método
proposto possui uma média mais alta e um desvio padrdao menor na segmentagdo dos quatro
volumes. Também € possivel identificar que, a medida que a variancia do ruido aumenta, as taxas
diminuem e, quando a variancia do ruido é superior a 0,1, os demais algoritmos ndo conseguem
segmentar. Ainda assim, o algoritmo proposto obtém os melhores resultados para ambos os
coeficientes.

Os resultados dos algoritmos podem ser visualmente observados nas Figuras 34 até

a Figura 37. Nos quatro casos, os algoritmos da literatura se iniciam com valores maiores para
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Tabela 3 — resultados obtidos para o cilindro para os coeficiente de similaridade Dice e ajuste de

posicao.
Varidncia do Método Proposto Crescimento de Regido 3D MACWE3D RAC3D
ruido(v}) Dice Fit Dice Fit Dice Fit Dice Fit
0005 0,99 0,98 1,00 1,00 1,00 1,00 0,95 0,91
005 0,99 0,98 0,98 0,96 1,00 1,00 0,92 0,86
001 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,66 0,50
oL 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,68 0,52
05 0,91 0,83 0,01 0,00 0,95 0,91 0,07 0,04
1 0,80 0,67 0,00 0,00 0,55 0,38 0,04 0,02
5 0,76 0,61 0,00 0,00 0,01 0,00 0,02 0,01
Média 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,66 0,50
Desvio Padrio 0,10 0,16 0,50 0,48 0,38 0,40 0,42 0,39

Tabela 4 — resultados obtidos para o cubo para os coeficiente de similaridade Dice e ajuste de

posicao.
Varidncia do Método Proposto Crescimento de Regido 3D MACWE3D RAC3D
ruido(v) Dice Fit Dice Fit Dice Fit Dice Fit
0005 0,99 0,57 1,00 1,00 1,00 1,00 0,54 0,88
005 0,99 0,98 0,98 0,95 1,00 1,00 0,90 0,83
0oL 0,99 0,98 1,00 0,99 1,00 1,00 0,94 0,88
01 0,99 0,98 0,87 0,77 1,00 0,99 0,34 0,72
05 0,98 0,96 0,01 0,00 0,98 0,97 0,06 0,03
1 0,91 0,83 0,01 0,00 0,67 0,50 0,06 0,03
3 0,30 0,81 0,00 0,00 0,01 0,00 0,03 0,01
Média 0,99 0,97 0,87 0,77 1,00 0,99 0,84 0,72
Desvio Padrio 0,04 0,08 0,51 0,50 0,37 0,39 0,46 0,43

Tabela 5 — resultados obtidos para o duplocone para os coeficiente de similaridade Dice e ajuste
de posigao.

Varidncia do Método Proposto Crescimento de Regido 3D MACWE3D RAC3D
ruido(v) Dice Fit Dice Fit Dice Fit Dice Fit
0005 0,99 0,98 1,00 1,00 1,00 1,00 0,90 0,83
005 0,98 0,97 0,98 0,96 1,00 1,00 0,87 0,78
0oL 0,99 0,97 1,00 1,00 1,00 1,00 0,90 0,83
oL 0,99 0,97 0,87 0,77 1,00 0,99 0,86 0,76
05 0,38 0,36 0,03 0,01 0,99 0,97 0,21 0,12
1 0,78 0,64 0,02 0,01 0,98 0,96 0,22 0,12
5 0,70 0,54 0,00 0,00 0,03 0,02 0,16 0,09
Média 0,98 0,97 0,87 0,77 1,00 0,99 0,36 0,76
Desvio Padrio 0,12 0,19 0,51 0,50 0,36 0,37 0,37 0,37

Tabela 6 — resultados obtidos para a esfera para os coeficiente de similaridade Dice e ajuste de

posi¢ao.
Varidncia do Método Proposto Crescimento de Regido 3D MACWE3D RAC3D
ruido{v) Dice Fit Dice Fit Dice Fit Dice Fit
0005 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,90 0,82
005 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,90 0,82
001 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,90 0,82
oL 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,90 0,82
05 0,98 0,96 0,01 0,01 0,99 0,98 0,15 0,08
1 0,82 0,70 0,01 0,01 0,90 0,81 0,06 0,03
5 0,80 0,67 0,00 0,00 0,02 0,01 0,05 0,02
Média 0,99 0,98 0,88 0,78 1,00 0,99 0,90 0,82
Desvio Padrio 0,09 0,14 0,46 0,42 0,37 0,37 0,44 0,41

esses coeficientes para o nivel de ruido de 0,0005, mas quando o nivel de ruido atinge o valor

0,5, cada um dos algoritmos nao funcionam como esperado.
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Figura 34 — imagens resultantes ap6s a aplicacdo dos métodos para segmentagao do cilindro.
Variincia do

ruido (o2) 0 0,0005 0,001 0,005 0,1 0,5 1 5
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Figura 35 — imagens resultantes ap6s a aplicacdo dos métodos para segmentagao do cubo.
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Figura 36 — imagens resultantes ap6s a aplicacdo dos métodos para segmentaciao do duplo cone.
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Figura 37 — imagens resultantes ap6s a aplicacdo dos métodos para segmentagdo da esfera.
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O baixo desempenho do algoritmo Crescimento de Regido 3D (GONZALEZ et al.,
2009) em imagens de maior intensidade de ruido é devido a sua sensibilidade ao ruido. Desta
forma, é possivel observar que, apesar do aumento da intensidade do ruido gaussiano, o algoritmo
proposto ainda mantém maiores valores para os coeficientes Dice e ajsute de posi¢ao.

Na avaliagdo do algoritmo do método de Contorno Ativo Radial Tridimensional
RAC3D (ALMEIDA et al., 2017) € visto que quando a intensidade do ruido € baixa obtém uma
taxa da ordem de 0,9, coeficientes Dice, mas quando o nivel de ruido aumenta, o resultado ndo
atinge o resultado esperado. Quando a varidncia do ruido € superior a 0,5, este algoritmo nao
consegue distinguir o que € ruido e qual o volume a ser segmentado.

O algoritmo de Contornos Morfologicos Ativos Sem Bordas (MACWE3D) (NEILA
et al.,2014) atinge uma maior taxa do coeficiente Dice médio dos dados, mas seu desvio padrao é
alto. Isso acontece porque consegue um 6timo desempenho com baixos niveis de ruido, mas com
um maior nivel de ruido, o seu desempenho diminui substancialmente. Sua média de resultados
€ maior do que o método proposto, nos quatro casos atingindo uma taxa de sucesso de 0,99,
enquanto o método proposto atinge 0,98. Entretanto, o desvio padrao € 0,5, o desvio padrao do
método proposto € de apenas 0,1.

Nos quatro casos, os métodos iniciam com um valor elevado para os coeficientes no
nivel de ruido igual a 0, mas quando este nivel atinge o valor de 1, o desempenho do algoritmo
diminui.

Isso ocorre porque, apds a adi¢do do ruido, a imagem perde suas caracteristicas
originais, dificultando a defini¢do do volume a ser segmentado. Apesar do aumento da dificuldade

de segmentagdo, o algoritmo proposto possui um maior valor dos coeficientes atingindo acima
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de 0,8. Isto é devido a geracdo de forcas no espaco RGB que auxiliam o algoritmo no momento

da segmentagao com adicionais informacdes que permitem distinguir o objeto a ser segmentado.

1
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Varidncia do ruido
B Método Proposto CR 3D MACWE3D B RAC3D
Figura 38 — Coeficiente de similaridade Dice baseado na variancia do ruido para o volume do

cilindro.
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Figura 39 — Coeficiente de similaridade Dice baseado na variancia do ruido para o volume do
cubo.
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Figura 40 — Coeficiente de similaridade Dice baseado na variancia do ruido para o volume do

duplo cone.
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Figura 41 — Coeficiente de similaridade Dice baseado na variancia do ruido para o volume da

esfera.
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Figura 45 — Ajuste de posi¢do baseado na variancia do ruido para o volume da esfera.
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Figura 42 — Ajuste de posi¢do baseado na variancia do ruido para o volume do cilindro.
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Figura 43 — Ajuste de posi¢ao baseado na variancia do ruido para o volume do cubo.

Outra maneira de realizar a validagdo do método proposto € realizar a comparagao
com os métodos encontrados na literatura pesquisada pela variacio das dimensoes da janela, o
valor médio para cada método, desvio padrdo e tipo de volume selecionado. Os resultados com
base nos coeficientes Dice e ajuste de posicdo podem ser vistos da Figura 38 até a Figura 41 e 42
até a Figura 45, respectivamente.

Pode-se observar que o algoritmo proposto obtém resultados com altas taxas de
acerto, mesmo para variancias maiores. Em relacio aos algoritmos da literatura, obtém valores
elevados na presenca de ruido de baixa intensidade, mas quando a intensidade aumenta, esses

valores diminuem substancialmente.
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4.2 Resultados obtidos para exames de TC do Térax

Os resultados sdo obtidos pelo processamento de 15 exames de TC do térax, com-
parado com o padrio ouro gerado por pneumologistas e radiologistas. Estes resultados sdo
divididos em trés etapas. A primeira etapa € a andlise comparativa de desempenho do algoritmo
de inicializa¢do automdtica para o método aplicado ao pulmao. A segunda etapa consiste na
obtenc¢do de resultados com a variagdo de dimensdes da janela do método proposto. Por fim, a
terceira etapa mostra os resultados obtidos para o algoritmo proposto na segmentacdo final com

técnicas de segmentacao.
4.2.1 Resultado obtidos para a inicializa¢do automdtica

Para os resultados obtidos para a inicializacao do algoritmo proposto com aplicagdo
na segmentacio dos pulmdes, sdo apresentadas, por exame, 15 volumes finais. E ilustrado na
Tabela 7 as variagdes da quantidade de raios e comprimento de raios para realizar a avaliacio
da inicializacdo. Nestes resultados sdo analisados a influéncia do comprimento e quantidade de

raios em relacdo a segmentacao final.

Tabela 7 — Variagdes do comprimento e quantidade de raios.

Variavel Variagoes(voxels)
Quantidade de raios 60 80 100
Comprimento dos raios 60 80 100

Nestas andlises considerada-se correta a inicializacdo que obtém um resultado final
da segmentacdo com valores dos coeficientes acima de 0,9 em relagdo ao padrdo ouro que é
usado como referéncia para a verificagdo. A verificagdo desta condi¢do € efetuada baseada nas
métricas descritas na subsecdo 3.2.3 em relac¢do ao padrio ouro.

Desta forma, € calculado um percentual de acerto para a segmentacio de cada exame
que consiste na média e desvio padrao dos valores para cada um dos valores de comprimento
méximo do raio e quantidade de raios. Assim, geram-se os resultados para cada uma das
dimensoes das janelas 3, 5, 7 e 11 voxels. Assim, o valor da média e desvio padrao final para
cada dimensao de janela sao obtidos.

Os resultados obtidos para o coeficiente de similaridade Dice estd ilustrado na Tabela
8. Desta forma, é possivel verificar que, a partir do aumento da quantidade de raios e do

comprimento do raio, a taxa do coeficiente Dice aumenta. Estas taxas, por exame, variam entre
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0,59 até 0,96 com um desvio padrdo variando entre 0,02 a 0,17.

Destaca-se o exame 15 no qual obtém a menor taxa relacionado com o coeficiente
Dice, mas ainda com uma taxa acima de 0,6. Assim, € possivel observar que, para este exame, a
inicializa¢do influéncia de forma a n@o contribuir para uma melhor segmentacdo. No restante
dos exames, € obtido uma taxa média de acima de 0,90. Embora se tenham diversos exames
com doencas distintas e exames normais, € importante destacar a influéncia da inicializa¢do em
relagcdo a segmentacao final.

Tabela 8 — Coeficiente Dice de similaridade em rela¢do a quantidade de raios e comprimento dos
raios.

Exame 60 raios / 60 60 raios/ 80 60 raios/ 100 80 raios / 60 80 raios / 80 80 raios / 100 100 raios / 100raios/80 100 raios /

voxels voxels voxels voxels voxels voxels 60 voxels voxels 100 voxels

0,92 +-0.11 093+ 008 093+005 092+ 0.1 093+ 006 0093+-0.04 092+0.1 093+ 006 093+ 0.03

1

2 0.93+0.12 094+007 094+004 093+ 011 094+ 006 094+-0.03 093+0.1 094+ 005 0094+ 0.03
3 0.92+-0.12 093+ 008 094+ 006 092+ 011 093+-0.07 094+-0.05 092+ 0.1 094+ 006 094+ 0.03
4 0.80 +-0.09 089+005 0.89+003 089+008 089+ 003 089+0.02 089+008 089+ 003 0.89+0.02
5 0.87 + 0.1 088 +0.07 088+004 087+009 088+0.05 089+-003 088+009 088+005 0.89+0.03
6 0.94 + 0.1 095+0.06 095+0.04 095+0.09 095+0.05 095+-003 095+009 095+005 095+ 0.02
7 0.94 +0.11 095+ 006 096+ 004 094+ 0.1 095+ 005 096+-0.03 094+0.1 09+ 005 096+ 0.02
8 0.89 +-0.17 093 +0.12 095+ 008 09+ 016 094+ 0.1 095+007 09+015 094+ 0.1 0.95 +- 0.06
9 0.80 +-0.16 092+ 0.11 094+ 008 09+ 0.15 0.93 +- 0.1 094+-007 09+015 093+ 009 094+ 0.06
10 093+-0.15 095+0.1 0.96 +-0.07 093+ 014 095+ 008 096+-006 094+ 0.14 095+ 008 096+ 0.05
11 0.85+0.14 0.89+-0.1 0.92+0.08 086+ 014 09+009 093+0.06 086+0.13 091+0.09 0.93+0.06
12 093 +0.14 095+-0.1 0.95+0.08 093+0.13 095+ 0.08 096+0.06 093+ 0.13 095+ 0.08 0.96+0.05
13 0.94+0.12 095+008 096+0.06 095+0.11 096+ 006 096+ 004 095+01 096+ 005 0.96+0.03
14 077+-0.16 086+-0.13 091+ 0.1 079+ 016 088+ 012 092+ 008 08+0.16 088+ 011 092+ 0.07
15 0.59 +-0.11  0.63+-0.08 063+ 005 0.6+ 0.11 0.63 +0.07 0.64+-0.04 061+0.11 063+ 006 0.64+ 0.03

Os resultados obtidos para o coeficiente de ajuste de tamanho estdo ilustrados na
Tabela 9. Desta forma, pode-se verificar que o algoritmo proposto obtém valores maiores para
estes do que o Coeficiente Dice. Isto significa que, na segmentacao final, quando avaliado o
comprimento dos raios, os resultados se aproximam ao padrao-ouro. Assim, observa-se que,
com o aumento da quantidade de raios e do comprimento do raio, a taxa do coeficiente de ajuste
de tamanho aumenta. Os melhores resultados s@o obtidos quando se tem 80 raios e 100 voxels
de comprimento maximo e quando se tem 100 raios e 100 voxels de comprimento. As taxas por
exame variam entre 0,76 até 0,99 com um desvio padrao variando entre 0,02 a 0,16.

Os resultados obtidos para o coeficiente de ajuste de posi¢ao estdo ilustrados na
Tabela 10. Neste caso, o algoritmo obtém uma taxa acima de 0,9 em relagcdo a posicao final da
segmentacdo para todos os exames. Desta forma, verifica-se que menores quantidades de raios e
comprimento, o ajuste final da posi¢ao obtém uma taxa maior. As taxas por exame variam entre
0,94 até 1,00 com um desvio padrdo variando entre 0,00 a 0,01.

Os resultados obtidos para o coeficiente de ajuste de forma estdo ilustrados na Tabela
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Tabela 9 — Ajuste de Tamanho em relagdo a quantidade de raios e comprimento dos raios.

Exame 60 raios / 60 60 raios / 80 60 raios/ 100 80 raios / 60 80 raios / 80 80 raios / 100 100 raios / 100raios/80 100 raios /

voxels voxels voxels voxels voxels voxels 60 voxels voxels 100 voxels

0.95+0.11 096+ 008 096+005 095+ 0.1 096 +0.06 097+ 0.04 095+0.1 096+ 006 097+ 0.03
0,96 +0.12 097 +007 098+ 005 097+ 011 098+-006 098+ 0.03 097+ 011 098+ 006 098+ 0.03
0.94+0.12 096+ 008 096+ 006 095+ 011 096+-006 097+ 0.04 095+ 011 097+ 006 097+ 0.03
0.97 + 0.1 098 +0.05 099+ 0.04 097+ 0.00 0098+-0.04 0099+ 0.03 097+ 000 0098+ 004 099+ 0.02
0.92+0.11 093+007 094+005 092+009 093+ 005 094+0.04 0924009 093+005 0.94+0.03
0.97 + 0.1 098 +-0.07 098 +0.04 097+ 0.090 0098+-0.06 0098+-0.03 098+ 009 098+ 005 099+ 0.03
0.95+0.11 097 +006 098+ 004 0.96+ 0.1 097 +0.05 098+-0.03 09+ 0.1 097+ 005 098+ 0.02
0.9+0.17 095+012 097+008 092+0.16 096+ 0.11 097+0.07 092+ 016 096+ 0.1 0.97 + 0.06
091+ 016 094+011 096+008 091+015 095+0.1 096+ 007 092+ 015 095+ 0.09 096+ 0.06
10 094+ 015 096+ 0.1 097+ 007 095+ 014 097+ 008 097+ 006 095+ 0.14 097+ 0.08 0098+ 0.05
11 0.86 +-0.15 09+ 0.1 0.94 +-0.08 087 +0.14 092+ 009 094+ 006 087+ 0.13 092+ 0.08 0.5+ 0.06
12 0.94 +-0.14 096+-0.1 0.97 +-0.08 094+ 013 096+ 008 097+ 006 094+ 0.13 096+ 007 097+ 0.05
13 0.95+0.12 097+008 097+0.06 096+ 011 097+ 006 097+0.04 096+01 097+ 005 0098+ 0.03
14 079+ 016 088+ 013 093+ 0.1 081+016 09+0.12 094+ 008 082+ 016 0.9+ 0.11 0.94 + 0.07
15 076 +0.16 085+ 0.13 089+ 0.1 078 +0.16 086+ 0.12 09+ 0.08 079+ 0.16 087+ 011 091+ 007
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Tabela 10 — Ajuste de Posi¢do em relagdo a quantidade de raios e comprimento dos raios.

Exame 60 raios / 60 60 raios / 80 60 raos / 100 80 raios / 60 80 raios / 80 80 raios / 100 100 raios [ 100raios/80 100 raios [

voxels voxels voxels voxels voxels voxels 60 voxels voxels 100 voxels
1 0.99 +-0.01 099+ 001 099+ 00 0.99 +0.01 099 +-001 099+ 00 0.99 +- 001  0.99 + 0.0 0.99 + 0.0
2 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0 +-0.0 1.0 +- 0.0
3 0.99 + 0.01 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0 + 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0
4 1.0+ 0.0 0.99 + 0.0 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.0 0.99 +- 0.0 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.0 0.99 + 0.0 0.99 + 0.0
5 1.0+ 0.01 0.99 + 0.0 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.01 0.99 +- 0.0 0.99 +- 0.0 0.99 +- 0.0 0.99 + 0.0 0.99 + 0.0
6 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.01 1.0 +-0.0 1.0 +- 0.0
7 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.0 1.0 + 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0 +-0.0 1.0 +- 0.0
8 0.99 +- 0.0 0.99 + 0.0 1.0 +- 0.0 0.99 + 0.0 1.0 + 0.0 1.0 + 0.0 0.99 + 0.0 1.0 +-0.0 1.0 +- 0.0
9 0.99 +- 0.0 0.99 + 0.0 1.0 + 0.01 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.01 1.0 + 0.01 0.99 + 0.0 1.0 +-0.01 1.0 +- 0.0
10 1.0 + 0.01 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0 + 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0
11 0.99 +-0.01 099+-0.01 099 +-0.0 0.99 + 0.01 099 +0.01 0.99 + 0.0 0.99+0.01 099+ 001 099+ 0.0
12 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.01 1.0 + 0.01 1.0+ 0.0 1.0+ 0.01 1.0 +- 0.01 1.0 +-0.0

13 09+00 091+00 091 +0.0 091400  092+0.0 092+-00 091400 092+001 092+-0.0
14 099+00 1.0 + 0.01 0.99 +-0.01 099+ 0.0 1.0+ 0.0 099+ 001 099+00 1.0+0.0 1.0 + 0.01
15 094+001 095+001 0094+00 094+ 00 095+0.0 094+ 0.0 0.94+-00 095+00  094+0.0

Tabela 11 — Ajuste de Forma em relacdo a quantidade de raios e comprimento dos raios.

Exame 60 raios / 60 60 raios / 80 60 raios / 100 80 raios / 60 80 raios / 80 80 raios / 100 100 raios / 100raios/80 100 raios

_—

voxels voxels voxels voxels voxels voxels 60 voxels voxels 100 voxels
1 0.99 +-0.01 099+ 001 099+ 0.0 0.99 + 0.01 099 +0.01 0.99 + 0.0 0.99 +- 001 099+ 0.0 0.99 + 0.0
2 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0 1.0 +-0.0
3 0.99 +-0.01 1.0+0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.01 1.0 +-0.0 1.0 +- 0.0
4 1.0 +- 0.0 0.99 + 0.0 0.99 +-0.0 1.0+ 0.0 0.99 +- 0.0 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.0 0.99 + 0.0 0.99 + 0.0
5 1.0 +- 0.01 0.99 + 0.0 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.01 0.99 +- 0.0 0.99 +- 0.0 099+ 00 099+ 0.0 0.99 + 0.0
6 1.0 +- 0.01 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.01 1.0 +-0.0 1.0 +- 0.0
7 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0 + 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0
8 0.99 +- 0.0 0.99 + 0.0 1.0+ 0.0 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.0 1.0 + 0.0 0.99 +- 0.0 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0
9 0.99 +- 0.0 0.99 + 0.0 1.0+ 0.01 0.99 + 0.0 1.0 + 0.01 1.0+ 0.01 0.99 +- 0.0 1.0 +- 0.01 1.0 +-0.0
10 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.01 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.01 1.0 +-0.0 1.0 +- 0.0
11 0.99 +-0.01 099 +-001 099 +-00 0.99 +0.01 099 +-001 099+ 00 099+ 001 099+ 001 099+ 0.0
12 1.0 +- 0.01 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.01 1.0 + 0.01 1.0 + 0.0 1.0+ 0.01 1.0 +-0.01 1.0 +- 0.0

13 0.9 +- 0.0 091 +00 091 +0.0 091+ 00 092+ 00 092+0.0 091+ 00 092+ 001 092+ 00
14 099+ 00 1.0 + 0.01 0.99 +-0.01 0.99 + 0.0 1.0+ 0.0 099+ 001 099+ 00 1.0+0.0 1.0 +- 0.01
15 0.94 +0.01 095+ 001 094+ 0.0 094+ 00 095+ 00 094+-0.0 094+-00 095+00 094+ 00

11. Neste caso, o algoritmo obtém uma taxa menor, compara-se em relacao outras métricas, mas
ainda obtém uma taxa com valores acima de 0,9.

A partir dos resultados obtidos, € possivel perceber que a inicializa¢ao pode influen-
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ciar diretamente na segmentacao final. Os melhores resultados sdo produzidos quando se tem 80

raios e 100 voxels de comprimento maximo e 100 raios e 100 voxels de comprimento.
4.2.2 Resultados obtidos para variacdo das dimensoes da janela

E ilustrado na Tabela 7 as varia¢des das dimensdes utilizadas para obter os resultados.
Neste resultado serd analisado a influéncia da dimensdo e quantidade de raios em relagdo a

segmentac¢do final.

Tabela 12 — Variacdes das dimensdes de janelas.
Variavel Variacoes(voxels)
Dimensoes de janelas 3x3x3,5x5x5,7x7x7,11 x11 x11

Nesta avaliacdo, usam-se as métricas: Coeficiente Dice de similaridade, Ajuste de
forma, ajuste de posicao e ajuste de tamanho. Nestes resultados, sdo analisadas as segmentagdes
finais de acordo com a variacdo da janela utilizada no algoritmo proposto. Para a andlise da
segmentacdo € considerado uma taxa elevada, os resultados que estdo acima de 0,9 para estes
coeficientes. A verificacdo desta condicao € efetuada baseada nas métricas descritas na subsec¢ao
3.2.3 em relacao ao padrao ouro.

Além dos valores para cada um dos coeficientes sdo calculados a média e o desvio
padrdo sendo calculado para cada exame variando a dimensao da janela 3, 5, 7 e 11 voxels. Para
cada exame e cada conjunto de dimensao de janela, € gerado o resultado com a variacdo da
quantidade de raios e comprimento méximo de raios.

A primeira métrica a ser analisada € o coeficiente de similaridade Dice, cujos
resultados estdo na Tabela 13. Nesta tabela, observa-se que com o aumento das dimensdes da
janela, o valor do coeficiente de similaridade Dice aumenta. Estes variam entre 0,55 a 0,96 com
um desvio padrao variando entre 0,00 a 0,13.

E possivel observar que a dimensio da janela pode influenciar de forma direta no
resultado final da segmentac¢ao, produzindo uma diferenca no resultado final obtido. Visto que
se tem diversos exames com doengas distintas e normais, é importante observar a influéncia da
dimensao da janela utilizada em relac@o a segmentacgdo final mas sempre em uma relagdo direta.
Assim, o aumento nas dimensdes das janelas, aumenta também a precisdo da segmentacio para
cada exame.

Os resultados obtidos para o coeficiente de ajuste de tamanho sdo mostrados na



Tabela 13 — Coeficiente Dice de similaridade em relacdo a dimensao da janela.

Exame 3x3x3 5x5x5 TxTx7 11x11x11
1 0.85+-0.07 0.88+-0.06 092 +-0.02 0.93 +-0.0
2 0.87+-0.08 0.92+-0.02 094 +-0.01 0.94 +-0.0
3 0.85+-0.08 0.88+-0.07 092+-0.04 0.94 +-0.01
4 0.85+-0.07 0.87+-0.04 0.89+-0.01 0.89+-0.0
5 0.82+-0.07 0.84+-0.06 0.86+-0.03 0.89+-0.01
6 0.89 +-0.07 0.94 +-0.03 095+-0.01 0.95+-0.0
7 090+-0.09 094+-0.06 095+-0.03 0.96+-0.01
8 0.79 +-0.12 0.81+-0.11 0.88+-0.08 0.95+-0.02
9 0.78 +-0.11 0.81+-0.09 0.87+-0.06 0.94 +-0.02
10 084 +-01 086+-0.1 091+-0.07 0.96+-0.01
11 0.79 +-0.11 0.8+-0.1 0.83 +-0.08 0.93 +-0.03
12 0.83+-0.09 0.86+-0.09 09+-0.07 0.96 +-0.01
13 0.88+-0.08 092+-0.07 094 +-0.04 0.96+-0.01
14 0.73+-0.13 0.75+-0.13 0.8+-0.12 0.92+-0.05
15 0.55+-0.08 0.56+-0.08 0.58+-0.07 0.64 +-0.02
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Tabela 14. Neste caso € possivel observar que o algoritmo proposto obtem valores maiores do

que o Coeficiente Dice. Isto significa que na segmentacao final quando avaliado o tamanho de

cada pulmao, os resultados se aproximam ao padrdo-ouro. Entretanto, os melhores resultados

sao encontrados quando se tem 80 raios e 100 voxels de comprimento maximo e quando temos

100 raios e 100 voxels de comprimento.

Tabela 14 — Ajuste de Tamanho em relagc@o as dimensdes das janelas.

Exame 3x3x3 5x5x5 Tx7Tx7 11x11x11
1 0.88 +-0.07 0.92+-0.06 0.95+-0.02 0.97 +-0.01
2 09+-0.09 096+-0.03 097+-0.01 0.98 +-0.01
3 0.88+-0.09 091 +-0.07 095+-0.04 0.97 +-0.01
4 0.94 +-0.08 0.96+-0.05 0.98 +-0.02 0.99 +- 0.01
5 0.86 +-0.08 0.89 +-0.06 0.92 +-0.04 0.94 +-0.01
6 0.92 +-0.07 0.97+0.03 0.98 +-0.01 0.99 +-0.01
7 092 +-0.09 096+-0.06 097 +-0.03 0.98 +-0.01
8 0.81+-0.12 0.84+-0.11 09+-0.08 0.97 +-0.02
9 0.8+-0.11 0.83+-0.1 09+-0.06 0.96 +-0.02
10 0.85+-0.11 0.88+-0.1 0.93+-0.07 0.98 +-0.01
11 0.8+-0.11 0.82+-0.11 0.85+-0.09 0.95+-0.03
12 0.85+-0.09 0.87+-0.09 0.92+-0.07 0.97 +-0.01
13 09+-0.09 093+-0.07 096+-0.04 0.98+-0.01
14 076 +-0.13 0.78 +-0.13 0.83+-0.12 0.94 +- 0.05
15 0.72+-0.13 0.74+-0.13 0.79+-0.12 0.91 +- 0.05

Em relacdo ao coeficiente de ajuste de posi¢do, os resultados obtidos estdo na Tabela
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15. Observa-se que hd uma baixa variacao de valores do coeficiente indicando praticamente

nenhuma influéncia das dimensdes da janela sobre este coeficiente.

Tabela 15 — Ajuste de Posi¢do em relagdo as dimensdes das janelas.

Exame 3x3x3 5x5x5 Tx7Tx7 11x11x11
1 099+ 00 099+-0.0 099+-0.0 0.99+-0.0
2 099+-00 1.0+-0.0 1.0+-0.0 1.0+ 0.0
3 099+-00 099+-00 099+-00 1.0+0.0
4 1.0+-0.0 099+ 0.0 099+-0.0 0.99+-0.0
5 099+ 00 099+-0.0 099+-0.0 1.0+-0.0
6 099+ 00 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0 1.0+ 0.0
7 099+-00 1.0+0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.0
8 099+-00 099+-00 099+-00 1.0+0.0
9 099+-00 099+-00 099+-00 1.0+ 0.0
10 099+ 00 099+-0.0 099+-0.0 1.0+-0.0
11 0.99 +-0.01 0.99 +-0.01 0.99 +-0.01 0.99 +- 0.0
12 099+ 00 099+-00 1.0+-0.0 1.0+ 0.0
13 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0 +- 0.0 1.0+ 0.0
14 099+-00 099+-00 099+-00 1.0+0.0
15 094+ 00 094+-0.0 094+-0.01 095+-0.0

Por fim, obtém-se os resultados para o coeficiente de ajuste de forma que podem ser

vistos na Tabela 16. Esta métrica realiza a avaliagdo da forma final da segmentagdo comparada

com o padrdo ouro. Baseado nos resultados obtidos, destaca-se que as dimensdes das janelas

tém uma influéncia na forma final da segmentagdo. Assim, para dimensdes menores de janela, a

forma final se distancia do padrdo ouro, mas quando aumenta a dimensdo da janela, os valores

deste coeficiente se elevam.



Tabela 16 — Ajuste de Forma em relacdo as dimensdes das janelas.

Exame 3x3x3 5x5x5 TxTx7 11x11x11
1 0.74 +0.09 0.79+-0.08 0.85+-0.04 0.88 +-0.01
2 0.77 +- 0.11  0.86+-0.04 0.88 +-0.01 0.89 +- 0.01
3 0.73+ 0.1 0.79+-0.09 0.85+-0.06 0.89 +-0.01
4 0.74 +-0.09 0.77+-0.05 0.8+-0.02 0.81+-0.0
5 0.69 +-0.09 0.72+-0.07 0.76 +-0.05 0.8 +-0.01
6 0.81+0.1 088+-0.05 09+-0.01 0.91+-0.0
7 0.82 +-0.12 0.89+-0.09 091 +-0.05 0.93 +-0.01
8 0.65+-0.12 0.69+-0.13 0.78+-0.11 0091 +- 0.04
9 0.63+ 0.11 0.68+-0.11 0.78 +-0.08 0.89 +- 0.03
10 0.72+-0.12 0.76 +-0.12 0.83+-0.1 0.92+-0.02
11 0.65+-0.12 0.67+-0.11 0.72+-0.1  0.87 +-0.05
12 0.71 +-0.11 0.75+-0.11 0.82+-0.1 0.92+-0.02
13 0.79+-0.11 0.85+-0.1 09+-0.06 0.93 +-0.01
14 0.58 +-0.13 0.61 +-0.13 0.67 +-0.13 0.86 +- 0.08
15 0.38 +-0.07 0.39+-0.07 0.41+-0.06 0.47 +-0.02
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Sao ilustrados na Figura 46 os resultados obtidos, por exame, para cada métrica
utilizada para avaliacdo. Para obter estes resultados, cada exame o melhor resultado foi obtido
com a respectiva configuracdo e este foi ilustrado no grafico. A partir deste gréfico, é possivel
observar que as taxas do coeficiente de similaridade atingem valores acima de 0,9. J4 o coeficiente
de similaridade Dice conserva a sensibilidade do conjuntos de dados mais homogéneos e atribui

menos peso aos valores heterogéneos..

Figura 46 — Sintese dos resultados do Método proposto.
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Em relacdo ao ajuste de posicao e ao ajuste de tamanho o algoritmo proposto nesta
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tese possui valores acima de 0,9 chegando a 1,0. Portanto, pode-se concluir que a segmentagao
final possui a posic¢do final e o tamanho, volume, final préxima ao padriao-ouro. Ja em relacdo ao
ajuste de forma, em alguns dos exames, sdo obtidas taxas inferiores a 0,9 e outras acima, em que
se conclui que a forma final da segmentacgdo se distancia um pouco em relagdo ao padrao-ouro.

Estes casos ocorrem devido a variagdo da intensidade do ruido e a posi¢do inicial das sementes.
4.2.3 Resultados obtidos para os algoritmos avaliados

Nesta subsecdo sao apresentados os resultados obtidos para o método proposto e os
métodos do Crescimento de Regido 3D (GONZALEZ et al., 2009), Level Set (ACTON; RAY,
2009) e um método semi-automdtico (CHEIMARIOTIS et al., 2017) de segmentagdo para os 15
exames utilizados nesta tese.

Uma comparacgdo € ilustrada na Figura 47 entre os coeficientes de similaridade Dice
obtidos em cada exame estudado nesta tese para cada método aplicado. Assim, verifica-se que o
método proposto obtém melhores resultados nos 14 primeiros exames, exceto no ultimo exame

que obtem um valor baixo para o coeficiente Dice.

Figura 47 — Resultados obtidos para os métodos baseado no coeficiente Dice.
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E ilustrado na Figura 48 o resultado da aplicacio da métrica de ajuste de tamanho
aos resultados dos algoritmos abordados nesta tese. Assim, observa-se que os resultados obtidos
para esta métrica estdo proximo ao padrdo ouro. O método proposto obtém um melhor resultado

em quase todos os exames, exceto o exame 15. Em alguns exames, 4, 6, 10 e 13, o método
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proposto obtém a taxa préxima a 1, com seu menor valor obtido para o exame 15.

Figura 48 — Resultados obtidos para os métodos baseado no ajuste de tamanho.
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Em relac@o ao coeficiente de ajuste de posi¢do, o resultado comparativo entre o
método proposto e das outras técnicas podem ser observados na Figura 49. Nesta Figura é
possivel observar que os algoritmos se comportam de maneira semelhante em relacao a posi¢ao
final da segmentacgdo. Portanto, os resultados sdo proximos, mas o método proposto ainda obtém
valores maiores comparados com os algoritmos avaliados nesta tese, que por exame, variam

entre 0,94 até 1,00 com um desvio padrao variando entre 0,00 a 0,01.

Figura 49 — Resultados obtidos para os métodos baseado no ajuste de posicao.
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Por fim, a andlise € feita baseado no coeficiente de ajuste de forma. O resultado
do comparativo entre os métodos pode ser visto na Figura 50. Baseado nos resultados obtidos,
observa-se que os valores do coeficiente ajustem de forma possui uma maior variacdo comparado
com as outras métricas. Em relagc@o a esta métrica, os valores deste coeficiente obtidos pelos
algoritmos variaram entre 0,7 e 0,95, no qual em alguns exames o resultado da segmentacao se

distancia do seu padrao ouro.

Figura 50 — Resultados obtidos para os métodos baseado no ajuste de forma.
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Com base nos resultados obtidos para o método proposto, tanto na segmentacao de
imagens sintéticas quanto para imagens de TC de torax, bem como para os demais métodos
avaliados, algumas conclusdes podem ser obtidas. O método proposto possui um elevado nivel
de estabilidade na presenca de ruido, mesmo este possuindo uma alta intensidade. E possivel
observar também que de acordo com o aumento das dimensdes das janelas, da quantidade
de raios e dos comprimentos dos raios melhores é a segmentacao final realizada pelo método

proposto.
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5 CONCLUSOES, CONTRIBUICOES E TRABALHOS FUTUROS

Nesta tese € proposto um método de segmentagdo para estruturas 3D, capaz de
realizar a segmentacdo de imagens gerais € o pulmdo em imagens de TC do térax. Para compor
este método, sdo propostos e descritos um método de segmentacdo baseado em autdomatos 3D,
um método de segmentacdo de mais de uma estrutura 3D de forma simultanea, energia para
método de segmentacdo 3D baseado em composi¢do de forcas no espaco RGB e um método de
inicializa¢do automaética para segmentacao de pulmoes.

Para verificar o desempenho do algoritmo proposto, s@o realizados testes de segmen-
tacdo em imagens sintéticas. Assim, sdo utilizados tamanhos diferentes de janelas, volumes
diferentes e niveis diferentes de ruido. Ainda nestes testes € realizada uma comparagdo com os
métodos do CR3D (GONZALEZ et al., 2009), MACWE3D (NEILA et al., 2014) e RAC3D
(ALMEIDA et al., 2017). Os resultados obtidos para estas imagens sdo avaliados de acordo
com o coeficiente de similaridade Dice e o ajuste de posic¢ao. Tais resultados comprovam que
o algoritmo proposto funciona adequadamente tanto para imagens com baixo e alto nivel de
ruido, para todos os objetos sintéticos testados, com relacdo com medidas de ajuste de posi¢ao
e coeficiente Dice acima de 0.95. Em geral, o método proposto obtém valores de coeficientes
acima do que os demais algoritmos avaliados. Acredita-se que € devido a flexibilidade intrinseca
da composicao das forcas no espaco RGB e a expansao para 3D.

Os resultados obtidos pelo método de inicializag@o automatica do algoritmo proposto.
Tal método utiliza fungdes de centréide que possuem o objetivo de definir sementes nas regides
da base, do hilo e do dpice. A partir destes pontos sdo gerados raios no sentido do pulmado com o
objetivo de adicionar pontos na inicializagdo de forma espagados na regiao a ser segmentada
auxiliando assim em umas segmenta¢ao uniforme.

Para validar a acuricia do método de inicializag@o proposto, € verificados o resultado
final da segmentagdo de acordo com a variagdo dos tamanhos méximos de raios e a quantidade
de raios. Para realizar a validac¢do foram utilizadas as medidas de similaridade Dice, medidas de
ajuste de posicdo, forma e tamanho. Para as 135, 15 exames e 9 combinacdes de tamanhos e
quantidade de raios, inicializagdes realizadas, foi possivel observar que de acordo com o aumento
da quantidade de raios e tamanho dos raios, maior as taxas aumentam. Desta forma o algoritmo
proposto obteve uma taxa de acima de 0,6, no pior caso, baseado no coeficiente de similaridade
Dice. Chegando a uma taxa média de acima de 0.90 no restante dos casos. Em relag@o as outras

métricas as taxas variam 0.9 até 1.0, o que indica que o algoritmo consegue realizar bem a
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segmentagdo do pulmao de forma automadtica.

Para que o algoritmo proposto realize uma segmentagdo correta dos pulmdes, é
necesséario verificar a influéncia do tamanho da janela utilizada para o momento da evolucdo
do algoritmo. Para realizar a validacdo foram utilizadas as medidas de similaridade Dice,
medidas de ajuste de posi¢do, forma e tamanho. Para os 60, 4 tamanhos de janelas e 15 exames,
possibilidades de evolugdes, foi possivel observar que de acordo com o aumento do tamanho
da janela, maior € a taxa de obtida no final da segmentacio. Desta forma o algoritmo proposto
obteve uma taxa de acima de 0.5, no pior caso, baseado no coeficiente de similaridade Dice.
Chegando a uma taxa média de acima de 0,90 no restante dos casos. Em relacdo as outras
métricas as taxas variam 0.9 até 1.0, o que indica que o algoritmo consegue realizar bem a
segmentacdo do pulmao de forma automatica.

Para verificar o desempenho do algoritmo proposto, sdo realizados testes de seg-
mentacdo em 15 exames de imagens de TC do pulmao com diversas patologias. Assim, para
realizar a verificacdo final do método, € realizada uma comparacdo com os métodos do CR3D
(GONZALEZ et al., 2009), Level Set (ACTON; RAY, 2009) e o método semi automatico no
qual necessita a intervengao do especialista para realizar a segmentagdo. As segmentacdes sao
avaliadas de acordo com o coeficiente de similaridade Dice e o ajuste de posi¢cdo. O algoritmo
proposto foi superior na maioria dos exames abordados nesta tese, tendo um desempenho menor
s6 em relagdo ao exame 15 quando comparando a forma final da segmentacao e a similaridade
Dice.

As contribui¢des dos trabalhos sdo método de segmentagdo baseado em autdmatos
3D que utiliza uma composi¢do de forcas no espaco RGB, a geracdo de energia para método de
segmentacdo 3D baseado em composicao de forcas no espaco RGB e um método de inicializagdo
automadtica para segmentacao de pulmoes.

O sucesso da segmentagdo baseado no algoritmo proposto, bem como a utiliza¢do
da inicializagdo proposta, estimula o desenvolvimento de pesquisas que podem ser sugeridas

como trabalhos futuros, como por exemplo:

estudo do impacto de outras agregagdes de forcas no espaco RGB;

estudo da variacdo de tamanhos maiores e maiores quantidades de raios na inicializacao;

levantamento e andlise de tempo de processamento e eficiéncia computacional na segmen-
tacdo pulmonar;

e implementacdo de métodos de segmentacao de estruturas pulmonares de forma paralela e
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utilizando de unidade de processamento grafico;

e realizar a verificacdo de aplicacdo do algoritmo proposto em outras estruturas do corpo
humano por exemplo figado, cérebro, vasos sanguineos, nddulos, vias aéreas; e

e integracao do método proposto ao Sistema de Andlise de Imagens Pulmonares (LISA),

registrado para fins de pesquisa na drea médica.
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