Revista Ingenieria Biomédica ' %
ISSN 1909-9762, volumen 4, nimero 7, enero-junio 2010, pags. 55-62 | V. N N
Escuela de Ingenieria de Antioquia-Universidad CES, Medellin, Colombia e UNIVERSIDAD CES

i
Ser. Saben g SO e o Enceloncia

Reduccion del ruido en imagenes de tomografia
computarizada usando un filtro bilateral anisotropico

Juan Carlos Ramirez Giraldo'>?, Joel J. Fletcher!, Cynthia H. McCollough!
'CT Clinical Innovation Center, Department Radiology, Mayo Clinic, Rochester, MN, EE.UU.
*Department of Physiology and Biomedical Engineering, Mayo Clinic, Rochester, MN, EE.UU.

Recibido 3 de abril de 2010. Aceptado 22 de junio de 2010

NOISE REDUCTION IN COMPUTED TOMOGRAPHY IMAGES USING AN ANISOTROPIC BILATERAL FILTER

Resumen— En este trabajo se propone el uso de un filtro bilateral anisotropico (FBA) para reducir el ruido en imagenes de
tomografia computarizada. El FBA fue implementado en una version tridimensional que permite ajustar los parametros del filtro
dependiendo de la resolucion de las imagenes en cada uno de los ejes. La utilidad del FBA se demostré con un fantoma estandar,
que se escaneo, inicialmente, utilizando una dosis de radiacion referencia de 240 mAs, y, seguidamente, con dosis del 50 % y
25% de la de referencia. Asimismo, se procesaron y analizaron dos casos clinicos correspondientes a una tomografia abdominal y
otra de torax, ambas utilizando una inyeccion intravenosa de medio de contraste. Se encontr6é que el FBA permite mantener una
mejor relacion entre el ruido, la resolucion espacial y la detectabilidad de bajos contrastes, cuando se le compara con el método
tradicional de retroproyeccion filtrada que utilizan los escaneres de tomografia clinicos. Los resultados del fantoma, sugieren que
es posible reducir las dosis de radiacion hasta en un 50% sin afectar la resolucion espacial o la detectabilidad de bajos contrastes,
cuando se le compara con la dosis de referencia. Los estudios clinicos, revelaron que el FBA puede disminuir el ruido de las
imagenes y aun garantizar una calidad adecuada para el diagndstico. Estudios clinicos prospectivos, son necesarios para demostrar
que la disminucion del ruido puede permitir una reduccion significativa de las dosis de radiacion.

Palabras clave— Filtro bilateral, Radiacion ionizante, Rayos X, Reduccion de la dosis de radiacion, Reduccion del ruido,
Tomografia computarizada.

Abstract—This work proposes the use of an anisotropic bilateral filter (ABF) to reduce the noise in computed tomography
images. The FBA is implemented in the tridimensional space, allowing the adjustment of filter parameters depending on the image
resolution in each axis. The utility of the FBA was demonstrated using a standard image quality phantom which was scanned
using a 240 mAs reference dose, and subsequently with 50 % and 25 % of the reference dose. Additionally, two clinical cases
were processed, corresponding to routine clinical, intravenous contrast-enhanced abdomen and thorax scans. The phantom study
found that the FBA keeps a better tradeoff between noise, spatial resolution, and low contrast detectability, when it is compared to
traditional filtered backprojection reconstructions, routinely employed by current computed tomography scanners. Hence, results
in the phantom suggest it is possible to reduce radiation dose by at least 50% without affecting spatial resolution or low contrast
detectability. The clinical studies revealed that the FBA can decrease image noise and still provide enough information for adequate
diagnosis. Prospective clinical studies are necessary to demonstrate whether or not the observed noise reduction would allow a
significant decrease in radiation dose.

Keywords— Bilateral filter, lonizing radiation, X-rays, Radiation dose reduction, Noise reduction, Computed tomography.
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. INTRODUCCION

La tomografia computarizada (TC) por rayos-X
constituye una de las principales herramientas para
diagnosticar multiples patologias, incluyendo el cancer,
enfermedades infecciosas, trauma, derrame cerebral y
enfermedades cardiovasculares entre otras. La TC alcanza
una resolucion espacial entre 0,3-0,4 mm, una resolucion
temporal de hasta 75 ms, y cuenta con una velocidad de
adquisicion entre 0,5 s y 10 s para un volumen completo
[1,2]. Dichas caracteristicas le permiten diagnosticar
enfermedades o lesiones en forma rapida, segura y
efectiva. Sin embargo, la principal limitacion de la TC es
el uso de radiacion ionizante, que conlleva un potencial
riesgo de inducir malignidad en pacientes que son
expuestos a ésta [3,4].

Reportes recientes en los EE.UU., sefialan que la
radiacion per capita se ha duplicado en los ultimos treinta
afios, y la razén principal es el uso de modalidades
de imagenes médicas como la TC, la radiografia, la
fluoroscopia y la medicina nuclear [5]. Las dosis de
radiacion asociadas a exdmenes de TC varian entre 1 mSv
y 14 mSv, dependiendo del tipo de examen. Estos valores
son comparables con las dosis anuales de radiaciéon que
recibe todo individuo debido a la radiacién de fondo,
proveniente del radén, y la radiaciéon coésmica que esta
entre ] mSvy 10 mSv [6,7].

El riesgo proveniente del uso de radiacion ionizante
durante la adquisicion de iméagenes, para un individuo, es
muy bajo, y en la mayoria de los casos el beneficio de un
diagnostico acertado y a tiempo justifica su uso [6]. No
obstante, es de interés disminuir las dosis de radiacion
particularmente en nifios y pacientes jovenes, que, si
son escaneados multiples veces durante su vida podrian
acumular una dosis significativa de radiacion ionizante,
que a su vez podria desembocar en un mayor riesgo [8].

En la TC existe un compromiso entre la calidad de la
imagen y la dosis de radiacion ionizante [9]. El problema
radica en que al disminuir las dosis de radiacién en TC,
se aumenta la cantidad de ruido en las imagenes. Esto
se debe a que los detectores del tomografo reciben una
cantidad menor de fotones, lo que disminuye la relacion
sefial a ruido. Como consecuencia, el ruido puede ocultar
detalles anatomicos y disminuir la detectabilidad de
lesiones con bajo contraste. A dosis muy bajas, también
pueden exacerbarse efectos indeseados en las imagenes,
tales como artefactos. De este modo, para conservar un
balance adecuado, el principio por el cual se rige la TC es
el de usar las menores dosis de radiacion que conservan
razonablemente la calidad en la imagen. En inglés, este
término se conoce como ALARA (4s Low As Reasonably
Achievable) [10].
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Un 4rea actual de intensa investigacion consiste
en buscar métodos para reducir las dosis de radiacion,
manteniendo una calidad de la imagen semejante a
aquella obtenida con dosis mayores. Las estrategias mas
comunmente empleadas, utilizan mejoras en los sistemas
de adquisicion o en el procesamiento computacional
[11,12]. Por ejemplo, una técnica que ha resultado
altamente efectiva disminuyendo las dosis de radiacion,
es la modulacién automatica de la corriente del tubo de
rayos X como una funciéon de la anatomia del paciente
[13,14].

Tras la adquisicion de las imagenes, la informacion
de las proyecciones de rayos X requiere de un proceso
inverso de reconstruccion para obtener imagenes de TC
[9]. Diferentes algoritmos y métodos matematicos se han
propuesto para disminuir el ruido en las imagenes. Entre
estos, se destacan algoritmos que filtran directamente las
proyecciones de rayos X, o las imagenes reconstruidas
[15-17].

Procesar las imagenes reconstruidas en lugar de
las proyecciones tiene ventajas practicas: las imagenes
estan disponibles para cualquier usuario, los métodos
son aplicables a cualquier tipo de escaner sin importar el
fabricante, y su funcionamiento usualmente no demanda
alta capacidad computacional.

En 1995, Tomasi y Manduchi propusieron un método
llamado el filtro bilateral, capaz de preservar los bordes
de la imagen y disminuir el ruido en regiones uniformes
[18]. Una de las virtudes de este filtro es su naturaleza no
iterativa, en comparacion con filtros predecesores como
la difusion anisotropica [19], lo cual facilita una eficiente
implementacion computacional. El filtro bilateral ha sido
usado para filtrar imagenes de TC [20]. Otros métodos
no lineales de filtrado en el dominio de la imagen se han
probado utilizando la transformada Wavelet [21] o el
método de las medias no locales (MNL) [22,23]. Estudios
recientes han demostrado un desempefio comparable del
filtro bilateral y el filtro MNL [24], si bien este ultimo es
mas susceptible a artefactos y computacionalmente mas
lento por requerir una cantidad mayor de operaciones para
realizarse.

En este trabajo se estudia el potencial de reduccion
de ruido de imagenes de TC usando el filtro bilateral. Las
imagenes se reconstruyen con el método convencional
de retroproyeccion filtrada. Posteriormente, se evalua el
efecto del filtro bilateral sobre las imagenes reconstruidas,
es decir, post-procesadas. Aqui, se propone el uso de un
filtro bilateral anisotropico (FBA) que se aplica en tres
dimensiones. La anisotropia se refiere a que se permite
al usuario utilizar parametros distintos en los ejes X.y,z;
esto puede resultar critico para aplicaciones en las cuales
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se utilizan reconstrucciones con diferentes grosores de
los cortes reconstruidos. El FBA se evalua con un estudio
cuantitativo, utilizando un fantoma estandar, asi como un
estudio semicuantitativo y cualitativo de casos clinicos,
para corroborar no sélo la disminucioén del ruido de las
imagenes, sino también la utilidad clinica de las imagenes
resultantes.

II. MATERIALES Y METODOS

2.1. Filtro bilateral:

El filtro bilateral es un filtro adaptativo no lineal [18].
La idea principal del FB es que cada pixel (o voxel) se
procesa teniendo en cuenta un criterio de distancia espacial
asi como una medida de la diferencia en intensidades
de gris. Por ejemplo, dos pixeles contiguos tenderan a
promediarse si se utiliza so6lo un criterio de distancia
espacial, similar a como lo hace un filtro Gaussiano; sin
embargo, cuando se usa el FB también se tiene en cuenta
la diferencia en intensidades de gris. Si la intensidad es
parecida, de acuerdo con un parametro predefinido, los
pixeles efectivamente trataran de igualar sus intensidades.
Si las intensidades son muy distintas (por ejemplo en los
bordes de una imagen), dicha diferencia se aplica en el
computo y ambos pixeles preservarian sus intensidades
originales. A continuacién, se presenta formalmente la
ecuacion del filtro bilateral:
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donde k es la posicion del voxel a procesar y n es el
voxel con que se compara el voxel k. El resultado para
cada voxel de salida y/k/ depende de cada voxel de
entrada x[k] multiplicado por un factor W[k,n] que tiene
en cuenta los voxeles vecinos. El factor W[k,n] proviene
del producto de los parametros de dos subfactores que
incluyen los pesos de distancia espacial y de intensidad de
gris, (2) y (3) respectivamente.
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De (2) y (3), es posible notar que los dos parametros
clave para el filtro bilateral son 6 y o, que controlan
los pesos espaciales y de intensidad respectivamente.

Adicionalmente, se utiliza un parametro de ventana W, que
controla la extension de aplicacion del filtro. La utilizacion
del filtro para N-dimensiones simplemente implica evaluar
los pixeles o voxeles adyacentes en cada dimension, con
un procedimiento idéntico al descrito.

2.2. Software utilizado:

El filtro bilateral fue implementado usando Matlab
2009a (The Mathworks, Natick, MA, EE.UU.).
Para acelerar el computo del filtro, se utilizd6 una
implementacion numérica similar al propuesto por Pham y
Vliet [25]. Las imagenes se procesaron en un computador
que contaba con un procesador de cuddruple nucleo (Intel
Xeon E5345) de 2,33 GHz, 8 GB de RAM, corriendo
en un sistema operativo Windows XP de 64 bits. No se
realizd ninguna optimizacién de cddigo para que corriera
en paralelo. Las imagenes se visualizaron utilizando Syngo
Workstation (Siemens Healthcare, Forcheim, Alemania).

2.3 Seleccion de parametros:

Los parametros del FBA utilizado incluyeron ventanas
(W) de operacion entre 3 y 5 pixeles y con parametros de
distancia (o, .o, ) <2 pixeles. El parametro de intensidad
G, se selecciond con valores que se encontraron entre
1 a 3 veces la desviacion estandar tipica encontrada en
las imagenes. Los parametros utilizados se resumen a
continuacion:

FBAT: W= 5x5x3, 0.y~ 0,,~ 2,06, =0c._=20

1,X-y 1,2
FBA2: W=5x5x3,0,, =o =20,  =50,6,,=20
FBA3: W=5x5x3, 0.y~ 0.~ 2, Oy 50,c$i’Z =50

Notese que los subindices x-y y z en los parametros se
refieren a la dimension espacial sobre la que se aplican.

2.4. Estudio en un fantoma estindar:

Para este estudio se utilizd un fantoma estandar
(CATPHAN, Phantom Labs, EE.UU.), que se escaned
con un tomoégrafo Somaton Definition DS (Siemens
Healthcare, Forcheim, Germany).

El fantoma se escaned con tres dosis de radiacion: 240
mAs, 120 mAs y 60 mAs. La dosis en consola, medidas
por el indice de dosis de tomografia, fueron 17,5 mGy,
8,69 mGy, y 4,36 mG respectivamente. La dosis de 240
mAs es equivalente a la dosis de referencia utilizada en la
practica clinica de nuestra institucion. Otros parametros de
adquisicion incluyeron: 120 kVp, colimacion de 64 x 0,6
mm, pitch = 1, tiempo de rotacion = 500 ms. La longitud
total de la adquisicion fue de 115 mm, y el campo de
vision reconstruido de 220 mm.
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Fig. 1. Fantoma CATPHAN. (a) Médulo de resolucion espacial de alto contraste. (b) Mddulo de deteccion de bajo contraste.

Las imagenes se reconstruyeron con el método de
retroproyeccion filtrada (RPF), disponible en el escaner,
utilizando 5 kernels distintos: B10, B20, B30, B40 y
B50. La letra B se refiere a un kernel para el cuerpo; y
el niimero, a la frecuencia de corte del filtro (un mayor
numero, implica una mayor resolucion espacial, aunque al
costo de un mayor ruido). Las imagenes se reconstruyeron
en modo axial, con un grosor de 5 mm. Las imagenes
resultantes de la aplicacion de los kernels B40 y B50,
fueron post-procesadas utilizando el FBA, las cuales se
espera que tengan alta resolucion espacial, pero, ademas,
alto ruido.

El propdsito de este estudio fue realizar un analisis
cuantitativo del compromiso entre la dosis de radiacion,
la resolucion espacial y el ruido en la imagen. El estudio
se enfocod en los mddulos de resolucion espacial de alto
contraste (REAC) y el modulo de detectabilidad de
bajo contraste (DBC). En el modulo REAC, se midi6 la
cantidad de barras distinguibles (Fig. 1a). En el modulo
DBC, se determiné el nimero de circulos de bajo contraste
(5 y 10 HU) que eran distinguibles en un fondo de imagen
con una atenuaciéon semejante a la del agua (0 HU),
(Fig. 1b). El ruido, en HU, se midié como la desviacion
estaindar en éareas de interés circulares en regiones de
intensidad uniforme del fantoma. Un especialista en
fisica médica, al que se le presentaron las imagenes en
orden aleatorio y quien desconocia la dosis, el kernel y el
FBA correspondientes a cada una de ellas, se encargd de
realizar las mediciones en el fantoma.

2.4. Estudios clinicos:

En este trabajo, se utilizaron imagenes de dos estudios
clinicos, cumpliendo a cabalidad las normas establecidas
por el Comité institucional de investigacion, que incluyen

la autorizacion de los pacientes para realizar estudios
retrospectivos en sus imagenes.

El primer caso, correspondido a un paciente remitido
a una tomografia abdominal (paciente A), y el segundo
una tomografia de torax (paciente B). En los dos casos,
se utilizd un tomoégrafo Somaton Definition Flash
(Siemens Healthcare, Forcheim, Germany). Las imagenes
se reconstruyeron utilizando la RPF convencional con
kernel medio (B40), y con grosores de 3 mm y 0,75 mm
respectivamente, siguiendo el estdndar clinico de la
institucion.

Tanto un especialista en fisica médica como un médico
radidlogo con experiencia en la lectura de imagenes de
TC, analizaron cualitativamente las imagenes de los
pacientes.

I1I. REsuLTADOS

El tiempo promedio de procesamiento del FBA fue de
4 segundos por imagen. Cada imagen contd con un tamafio
estandar de 512 x 512 pixeles.

3.1 Fantoma:

La medicion del ruido, la resolucion espacial y la
detectabilidad de bajo contraste, se resume en la Tabla 1.
Como es de esperarse, el ruido en las imagenes aumenta
cuando las dosis utilizadas son menores o cuando se
utilizan kernels con frecuencias de corte mas altas. La
Tabla 1, también ilustra que dosis de radiacion entre
60 mAs y 240 mAs no afectan significativamente la
resolucion espacial, cuando se miden con el moddulo
REAC del fantoma. Sin embargo, la resolucion espacial se
afecta con el kernel seleccionado: a mayor frecuencia de
corte del kernel, se obtuvo una mayor resolucion espacial.
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En contraste, la DBC disminuye en funcion de la dosis
de radiacion utilizada y, en menor medida, por el kernel
utilizado. Este resultado es consistente para la distincion
de las inserciones de 10 HU y 5 HU.

Cuando se comparan las imdagenes reconstruidas
con los kernels B40 y B50, antes y después del post-
procesamiento con el FBA, es notable que estas
preservaron una resolucion espacial semejante a las
iméagenes sin filtrar, entre 6 y 8 Ip/cm, pero con una
reduccion significativa del ruido. Es mas, las imagenes
filtradas con el FBA alcanzaron ruidos comparables a
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imagenes reconstruidas con kernels suaves como el B10
pero con una resolucion espacial mayor (Tabla 1 y Figs.
2ay 2b).

3.2 Estudios clinicos:

Las Figs. 3 y 4 muestran ejemplos de los 2 casos
clinicos procesados con el FBA tridimensional. La Fig.
3 muestra un corte axial que permite observar la parte
inferior del higado, los rifiones, y el intestino. La Fig. 4
fue reconstruida en un corte coronal e ilustra diferentes
estructuras como el higado y el corazén.

Tabla 1. Comparacion del ruido, resolucion espacial de alto contraste (REAC) y detectabilidad de bajos contrastes
(DBC), para imagenes con bajas dosis de radiacion en funcion del kernel y FBA utilizados.

Ruido (HU) REAC (Lp/cm) DBC (10 HU) DBC (5HU)
Método
240 mAs 120 mAs 60 mAs 240 mAs 120 mAs 60 mAs (240 mAs 120 mAs 60 mAs |240 mAs 120 mAs 60 mAs
Retroproyeccion Filtrada
B10 3,0 4,0 6,0 5,0 5,0 5,0 8 4 6 5 2 0
B20 4,0 6,0 8,0 6,0 6,0 6,0 8 6 5 5 2 0
B30 5,0 7,0 10,0 6,0 6,0 6,0 8 5 3 5 2 0
B40 6,0 8,0 12,0 7,0 7,0 7,0 8 6 3 5 1 0
B50 14,0 20,0 27,0 8,0 8,0 8,0 7 5 3 5 0 0
Filtro Bilateral Ansotropico
B40 + FBA1 - 4,2 8,0 - 6,5 6,5 8 8 - 4 4
B40 + FBA2 - 3,0 4,5 - 6,5 6,0 - 8 8 - 4 4
B40 + FBA3 - 2,8 4,0 - 6,0 6,0 - 8 8 - 5 4
B50 + FBA1 - 12,0 19,0 - 8,0 8,0 - 6 6 - 4 4
B50 + FBA2 - 4,5 8,0 - 7,5 7,5 - 7 7 - 4 5
B50 + FBA3 - 42 7,0 - 75 75 - 8 7 - 5 6
* Los puntos marcados con (-) indican que no fueron medidos.
=120 mAs RPF =60 mAs RPF B850
25 —120 mAs B40-FBA 25 ——60 mAs B40-FBA
=120 mAs B50-FBA —==—60 mAs BS0-FBA
20 20
';'15 “5’ 15
= e
& 10 @ 10
B20
> B10 5 o &
0 i 0 -
4 5 6 7 8 9 4 5 6 7 8 9
REAC (Lp/cm) a REAC (Lp/em) b

Fig. 2. Compromiso entre el ruido en la imagen y la resolucion espacial medida utilizando el método estandar de reconstruccion de
retroproyeccion filtrada (RPF) y el FBA. Utilizando (a) la mitad de la dosis 120 mAs y (b) la cuarta parte de la dosis 60 mAs.
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Fig. 3. Paciente A. (a) Imagen original (b) Luego de aplicar un FBA con una ventana de 5x5x3, o,,=o,=10, =50
HU, 6,,=20 HU. Noétese que a pesar de una disminucién considerable del ruido de aproximadamente el 50%, las estructuras
de bajo contraste y los bordes de la imagen se aprecian claramente en la imagen filtrada.

Fig. 4. Paciente B. (a) Imagen coronal original, ruido = 44 HU. (b) Estudio filtrado con una ventana 5x5x5, ¢_=1, 0,.,=20, 0,,=50, ruido = 38 HU

(c) Estudio filtrado con ventana 5x5x5, 6 =1, o

ix-y

Notese que, aunque la ventana seleccionada no permite
ver los pulmones, es posible observar algunos de los vasos
sanguineos que lo perfunden, gracias a que aparecen
como puntos brillantes debido al agente de contraste
utilizado. Las imagenes filtradas, para ambos pacientes,
se consideraron aptas para el diagnostico tras un analisis
cualitativo. El ruido en las imagenes se midi6 como la
desviacion estandar en 4reas de interés circulares con
atenuacion homogénea (Fig. 4).

IV. Discusion

Este estudio demuestra que el filtro bilateral
anisotropico tridimensional propuesto permite disminuir
considerablemente el ruido en iméagenes de tomografia
computarizada, a la vez que preserva la resolucion espacial
y la detectabilidad de bajos contrastes.

=50, 5,,=50, ruido = 26 HU.

Cuando se emplean las imagenes reconstruidas con
la retroproyeccion filtrada, sin post-procesar con el FBA,
se observa claramente un compromiso entre la resolucion
espacial y el ruido (Figs. 2a y 2b). Cuando se emplean
kernels que permiten una mayor resolucion espacial,
como el B50, se alcanza una resolucion de 8 Ip/cm, pero
con un ruido cercano a 20 HU 6 27 HU, dependiendo de
la dosis empleada. A su vez, cuando se emplea un kernel
suave, como el B10, el ruido disminuye a 4 HU, pero
alcanzando una resolucién espacial de sélo 5 Ip/cm. En
contraste, imagenes post-procesadas con el FBA permiten
mantener una alta resolucion espacial y bajo ruido.
Por ejemplo, imagenes B50 procesadas con el FBA3
permiten conservar una resolucion espacial de 7,5 Ip/cm,
con un nivel de ruido de 4,2 6 7,0 HU, dependiendo de la
dosis empleada.
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La Tabla 1 muestra que la detectabilidad de bajos
contrastes se ve severamente afectada cuando la dosis
de radiacion disminuye. Con la aplicacion del FBA, la
disminucién del excesivo ruido en las imagenes ayuda a
mejorar dicha detectabilidad. Este hecho es particularmente
apreciable con el modulo de 5 HU de contraste, y cuando se
emplea la dosis del 25% de la referencia. Ningtin objeto de
bajo contraste es detectable cuando se utilizan las imagenes
originales reconstruidas, sin importar el kernel empleado
(Tabla 1). Tras la aplicacion del FBA, es posible recuperar
la visibilidad de algunas de las inserciones. Notese,
también, que al 50% de la dosis, y utilizando el FBA, tanto
la resolucion espacial (REAC) como la detectabilidad de
bajos contrastes (DBC) son similares a cuando se emplea
una dosis de radiacion de referencia del 100%.

Cuando se comparan los tres conjuntos de parametros
empleados para el FBA en el fantoma, se encuentra que
el ruido disminuye en funcién de un incremento de los
voxeles incluidos en la ventana de reconstruccion W, asi
como del aumento en los pardmetros de intensidad O Y
G, Los parametros fueron mas sensibles a cambios en el
parametro de intensidad en el plano x-y que a cambios en
el mismo parametro en el plano z.

Los casos clinicos sugieren que es posible disminuir
el ruido en las imagenes sin comprometer el diagndstico
clinico. Noétese que en la tomografia de torax (Fig. 4), la
ventana de filtrado fue de 5x5x5, distinta al resto de casos
analizados. Esto, debido a que la resolucion en z fue 0,75
mm, cercana a la resolucion esperada en el plano axial,
de 0,5 mm. Los grosores de los cortes en el paciente A
fueron considerablemente mayores y, consecuentemente,
la extension del filtro en el eje z fue de so6lo 3 pixeles
(5x5x3). Cabe recordar que el ruido en las imagenes es
proporcional a la raiz cuadrada del numero de fotones,
asi, cortes mas gruesos tendran menos ruido a costa de
una menor resolucion en z [9]. Este estudio, encontrd
que es recomendable modular la intensidad del filtro si la
resolucion espacial de las imagenes reconstruidas no es
isotropica, por ejemplo, cuando se utilizan tajadas axiales
gruesas para mejorar la relacion sefial-ruido.

En la actualidad, todos los fabricantes trabajan
intensamente en implementar métodos de reduccion
de ruido y dosis de radiacion en sus escaneres de TC.
Algunos de los métodos propuestos recientemente,
filtran directamente el sinograma [15-17] o realizan
reconstrucciones iterativas basadas en métodos de méaxima
verosimilitud [26,27]. Con estos métodos, podria ser
posible no soélo disminuir el ruido, sino también mejorar la
resolucion espacial y disminuir los artefactos aun usando
bajas dosis de radiacion. No obstante, la utilizacion de estos
métodos se limita al fabricante, que usualmente no provee
a sus usuarios acceso al sinograma. Estas técnicas so6lo se

implementan en los escaneres de tltima generacion (con un
alto costo asociado), y, usualmente, requieren un poder de
computo muy significativo, por la cantidad de operaciones
necesarias para su implementacion. Los resultados de
este trabajo, sugieren que post-procesar imagenes con
el FBA puede ser una alternativa viable para disminuir
dosis de radiaciéon en TC. Este método, podria tener una
aplicabilidad particular en la region latinoamericana, ya
que el FBA es simple de implementar, de baja demanda
computacional, y se adapta a cualquier generacién o
marca de tomdgrafo, siempre y cuando sea posible tener a
disposicion las imagenes en formato DICOM.

Recientemente, se han propuesto métodos para
disminuir las dosis de radiacion en TC que pueden
optimizarse para aplicaciones particulares. Entre estos
sobresalen los métodos iterativos que aprovechan Ia
redundancia de informacion en adquisiciones donde la
misma region anatomica es escaneada repetidamente para
seguir el paso de un agente de contraste (p.ej. perfusion),
o para hacer seguimiento a un catéter de ablacion de
tumores (p.ej. radiologia intervencionista) [28-30]. Dichos
métodos, sugieren reducciones en dosis de radiacion de
hasta 10 6 20 veces la dosis de referencia.

Limitaciones

Este estudio tuvo varias limitaciones. La primera es que
seria requerida una validacion estadistica para demostrar
que el diagnostico por imagen de un radidlogo es semejante
utilizando las imagenes filtradas o las originales. Segundo,
aunque el fantoma sugiere que es posible disminuir la
dosis de radiacion a la mitad o mas, y mantener elementos
cuantitativos como la resolucion espacial, la detectabilidad
de bajos contrastes, y ruido semejante a adquisiciones con
el 100% de las dosis de referencia, esto no se comprob6
con las imagenes clinicas, pues no se utilizaron protocolos
con el 50% o 25% de las dosis en los pacientes como se
hizo con los fantomas. Una limitacion adicional, es que este
trabajo no compara el FBA con otros filtros recientemente
propuestos como las medias no locales o0 métodos basados
en la transformada Wavelet. No obstante, publicaciones
recientes en ambos métodos sugieren un desempefio similar
en cuanto a la cantidad de dosis de radiacion que podria ser
disminuida [21,23,24].

V. CONCLUSION

Este estudio encontrd que procesar imagenes con
el filtro bilateral anisotropico permite mantener una
mejor relacion entre el ruido, la resolucion espacial y
la detectabilidad de bajos contrastes. Los resultados
del fantoma sugieren que es posible reducir las dosis
de radiacion hasta en un 50%, sin afectar la resolucion
espacial o la detectabilidad de bajos contrastes, cuando se
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compara con la dosis de referencia. Los estudios clinicos
revelaron que el FBA puede disminuir el ruido de las
imagenes y aun garantizar una calidad adecuada para el
diagnostico. Estudios clinicos prospectivos son necesarios
para demostrar que la disminuciéon del ruido puede
efectivamente traducirse en la reduccion de las dosis de
radiacion.
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