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RESUMEN

El filtrado de difusion ha sido ampliamente utilizado en
el tratamiento de imagenes 2-D. Una familia de estos
filtros, los de realce de coherencia y realce de bordes, se
muestran especialmente ttiles en la reconstruccion de
estructuras fibrilares y la eliminacion de ruido en las
zonas de alto gradiente de una imagen. En este articulo
se evalua una combinacion de los filtros anisotropicos
de realce de coherencia con el esquema de difusion
isotropica de Perona y Malik, como una buena opcion
en el procesamiento de imagenes de resonancia
magnética cerebral ponderadas en 7/ y 72. Los filtros
desarrollados han debido, por tanto, implementarse para
datos tridimensionales.

1. INTRODUCCION

Los filtros de difusiéon y su implementacion discreta
basada en la aproximacion de derivadas parciales
mediante diferencias finitas fueron introducidos en el
campo del procesamiento de imagenes por Perona y
Malik [6]. El esquema general de difusion incluye tanto
el filtrado gausiano como la difusion no lineal isotropica
y anisotrépica, formalizadas mediante una misma base
matematica compacta. Las condiciones de estabilidad y
convergencia de los filtros de difusion han sido
estudiadas en profundidad [8].

Los filtros propuestos inicialmente en [6] son del
tipo isotrdpico, y son adecuados para el filtrado de ruido
de regiones homogéneas limitadas por gradientes bien
definidos, aunque en las pruebas realizadas se han
mostrado poco adecuados para la mejora de imagenes
con bordes ruidosos y que presenten patrones de lineas.

Algunos tipos de filtros anisotropicos de difusion,
como el de realce de bordes (edge enhancing) y el de
realce de coherencia (coherence enhancing) pueden
superar la limitacion de la difusion isétropa en este tipo
de estructuras.

En este trabajo se presenta una clase de filtro de
realce de coherencia, adaptado para tres dimensiones,

que ha dado buenos resultados en imagenes de
resonancia magnética cerebral ponderadas en tiempos
T1y T2. Ademas de los datos cualitativos (en cuanto al
aspecto de la imagen) se han hecho medidas
cuantitativas de reduccién de ruido que mejoran las
obtenidas con un filtro de difusion isotropico.

2. DIFUSION ISOTROPICA

La ecuacion de difusion aparece en muchos fenémenos
fisicos de transporte, como el calor. En general es un
proceso no lineal definido como:

d,L=div(DVL) 2.1

siendo D el tensor de difusion, y VL un gradiente de
concentracion. En el procesamiento de imagenes se
puede identificar la concentracion L como el nivel de
gris en un punto de la imagen.

Se dice que la difusion es isotropica si el flujo,
caracterizado por j = -DVL, es paralelo al gradiente VL.
En caso contrario se habla de difusion anisotropica.
Ademas, si el tensor D tiene valores constantes en todo
el dominio de la imagen, tendremos una difusion
homogénea, pero si toma valores en funciéon de la
posicion se tratara de un proceso inhomogéneo.

Perona y Malik desarrollaron filtros de difusion en
el que el tensor D se simplificaba con un valor escalar,
aunque los clasificaron como filtros anisotropicos. Esto
ha dado Iugar a una confusion generalizada en la
nomenclatura para las publicaciones posteriores, en los
que en muchas ocasiones de habla de anisotropia cuando
simplemente se proponen filtros isotropicos con flujo
paralelo al gradiente, como en [2] o [5].

En el modelo de difusion isotrépica, el valor del
tensor escalar ¢ se denomina difusividad o  bien
conductividad, y en el proceso de imagenes se suele
hacer que sea una funcion dependiente del modulo del
gradiente de la imagen en cada punto, con lo que la
ecuacion de difusion propuesta por Perona y Malik,
corresponde a la siguiente expresion:

3,L =div(c(VL|)VL) 2.2)
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Las conductividades sugeridas en [6], y que son
frecuentemente empleadas en el tratamiento de imagen
médicas, son:

q(vL))= exp(— \VL\zk‘z) 23)

-1
cquL\):(H(\vqk-l)““j 2.4

Que son funciones decrecientes entre uno y cero. Otras
funciones de conductividad dependientes del gradiente
han sido propuestas por Black y col. [2], Catté y col. [3]
o Weickert [8].
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Fig 1 Funciones de conductividad ¢, y c,.

El parametro k se selecciona para discriminar los valores
de gradiente debidos al ruido (que deberan filtrarse
eficientemente) de aquellos gradientes de mayor valor
presentes en los bordes de la imagen.

3. DIFUSION ANISOTROPICA

En la ecuacion general de difusion (2.1), el tensor D es
una matriz simétrica definida positiva. Para el caso
particular 3-D aplicable a volumenes de resonancia
magnética, la ecuacion de difusion se puede expresar en
forma desarrollada como:

b
9,L=0, o, az)(z d Z](axL a,L a.Lf @)
c e f

En funcién de los coeficientes del tensor y las derivadas
parciales en coordenadas cartesianas. En total existen
nueve contribuciones en el filtro:

9,L=0,(a0,L)+0, (b0 ,L)+d(cd.L)+
ay(baxL)+8y(dByL)+8y(eazL)+ (3.2)
9.(cd,L)+d.(ed,L)+a.(f0.L)

La resolucion numérica de esta expresion se aproxima
para reticulos discretos mediante diferencias finitas [7].
La manera mas directa de resolver la evolucién en el
tiempo consiste en utilizar diferencias hacia delante,
mediante un esquema explicito que permite calcular el
resultado en cada incremento de tiempo a partir de los
resultados anteriores. La discretizacion temporal queda
como:

[ = (1474 ) ! (3.3)

Donde A*L' es la realizacion discreta del segundo
término de la ecuacion de difusion, div(DVL). El valor ©
debe hacerse lo suficientemente pequefio para asegurar
la estabilidad y convergencia de la solucion [8].

En cuanto a la aproximacion discreta de los
términos espaciales de la férmula 3.2, hemos usado
tanto las diferencias finitas centrales como las
diferencias hacia delante y atras, definidas para la
dimension x como:

a;L = Lx,y,z - Lx—l,y,z

a;L = Lx+l,y,z _Lx,y,z (3.4)
1

aer = E (Lx+l,y,z - Lx—l,y,z)

Los términos de (3.2) que dependen de una sola variable
espacial el esquema utilizado ha sido:

3, (ad, L)~ %(a;(aa;L)+ o:(a0*1) (3.5)

Y los términos en dos variables se aproximan mediante
diferencias finitas centrales:

2.(bd,L)= < (b05 L) (3.6)

De igual manera se opera con los términos equivalentes
en y, z. Esta discretizacion es valida para cualquier
tensor D, y el comportamiento del filtro dependera del
valor que tomen sus coeficientes.

4. DIFUSION DE REALCE DE COHERENCIA

En muchas situaciones, el gradiente local medido como
diferencias de pixeles adyacentes [6] no proporciona
informacion 1til acerca de la orientacion percibida de la
imagen, porque los bordes pueden ser muy ruidosos y
ocasionan que el gradiente local fluctie aleatoriamente,
tanto en magnitud como en direccion.

Por esta razon interesa realizar un cambio de escala
sobre la imagen mediante un filtrado gausiano de
desviacion estandar 6, que denotaremos como L,

El modelo de difusion por realce de coherencia
(coherence enhancing) fue propuesto por Weickert 8],y
se basa en el tensor de estructura (structure tensor),
también llamado matriz de dispersion, definido como:

J,(VLs)=G, *(VLG ~VLGT) (4.1)

Se trata de una matriz simétrica y positiva semi-definida,
y estd regularizada mediante un filtro gausiano de
desviacion estandar p.

Para imagenes 3-D el tensor de estructura tiene la
siguiente expresion en forma desarrollada:

0,Ls0Ls 0,L50,Ls 0,Ly0.Lgs
Jp=G,* L0 Ly 0,Ls0,Ls 0yLs0.Ls | (4.2)
0,L50.Ls 0,L5;0.Ls 0.L50.Lgs
El tensor de difusion D se construye rotando una matriz
diagonal cuyos elementos sean las conductividades en
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tres direcciones perpendiculares del espacio, mediante la
matriz de autovectores del tensor de estructura,
ordenados en orden decreciente:

g 0 0
D=(517527E3) 0 ¢ 0 (51952953)T (43)
0 0 &

Con el cambio del sistema de coordenadas, la direccion
de coherencia local (indicativo de la presencia de
patrones de orientacion) tendra una conductividad c;. [7]
y [8] proponen la férmula:

cy=a+(- a)exp(— Clc_l) (4.4)

Donde & es un nimero positivo y proximo a cero, y kK'es
el valor de coherencia local medido a partir de los
autovalores del tensor de estructura, segun la siguiente
expresion:

2 3
k=Y Yl-4F (45)
i=1 j=i+l
Para las direcciones perpendiculares, ¢; y ¢, toman un
valor préximo a cero.

En este trabajo se ha utilizado una expresion
derivada de la propuesta de Perona y Malik para filtros
isotropicos (2.3):

c3 = max(a, 1- exp(— C_llc)) (4.6)

El parametro C se puede fijar a un porcentaje del valor
del histograma acumulado de coherencias locales &
asumiendo que estadisticamente un determinado tanto
por ciento de cada tipo de imagen estara asociada a
bordes significativos.

(b)

Fig 2 (a) Corte sagital de RM ponderada en T1, (b) Filtrado
de realce de coherencia.

5. RESULTADOS

Para comparar cuantitativamente el comportamiento de
esta clase de filtros se ha utilizado una coleccion de
phantoms de RM procedentes del McConnell Brain
Image Center , de la McGill University (Canada) [4].

Se han aplicado varios tipos de filtros de difusion
3-D sobre las resonancias simuladas a las que se les ha
sumado un determinado nivel de ruido gausiano. Hemos
utilizado la medida HC [1], que refleja la influencia
tanto como de la homogeneidad intra-regional como el
contraste local entre regiones (para lo que se necesita
disponer de una imagen segmentada ground-truth). La
medida de HC viene dada por:

k 2
HC:Z& ! > &L,—&L (5.1)
N 1 - N N
I=1 72(@ —LJ 1%
NI el

Donde N es el nimero total de voxeles, N; el nimero de
voxeles de un determinado tejido (en nuestro caso,
sustancia blanca, sustancia gris o liq. cefalorraquideo) y
L; el valor de la imagen en un punto.

Fig 3 (a) Corte axial de RM ponderada en T2, (b) Filtrado de
realce de coherencia, (c) y (d) Detalles ampliados.

Los mejores resultados de la medida HC se obtienen
mediante una combinaciéon de un filtro de realce de
coherencia mas un filtro de difusion isotropica. El
primer filtro anisotropico elimina el ruido en las zonas
de alto gradiente y realza las interfases entre los
diferentes tejidos cerebrales, y en un segundo
procesamiento, el filtro de Perona de difusion isotropica
suaviza las zonas interiores de tejido, que estan ahora
limitadas por bordes mas definidos, y por consiguiente
se evita el principal problema que presentan los
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esquemas de difusion isotropica, el emborronado de
bordes ruidosos.

La tabla 1 muestra los indices HC relativos a la
imagen ruidosa original no filtrada. Se puede comparar
la mejora respecto a la difusion isotropica del filtrado
coherente. El nivel de ruido indica el tanto por ciento de
su desviacion estandar respecto al tejido de referencia.

El parametro k del filtro isotropico se elige
automaticamente estimando el ruido segtin el algoritmo
de Gerig y col [5] de tal forma que k=1.50. Se ofrecen
datos de los phantoms [4] de tipo T1 y T2.

c RMTI1 RMTI1 RM T2 RM T2
HCrFD HCrF.C HCrFD HCrF.C
3% 1.24 1.27 1.78 2.18
5% 1.51 1.62 2.46 3.18
7% 1.85 2.13 3.07 4.00
9% 2.23 2.69 3.84 4.80

Tabla 1 F.D: Filtro de difusion de Perona y Malik, F.C:
difusion de realce de coherencia.

Fig 4 (a) y (c) Cortes axiales de phantoms T1 y T2 con ruido
afiadido, (b) y (d) Respectivas imagenes filtradas con una
difusion de realce de coherencia seguida de difusion
isotropica.

6. CONCLUSIONES

En los resultados experimentales del filtrado de realce
de coherencia se aprecia que la imagen es restaurada
principalmente en las zonas que presentan una direccion
caracteristica limitadas por bordes, como el liquido
cefalorraquideo o la grasa que rodea el cranco en las

resonancias ponderadas en 72. Sin embargo, estos filtros
no son adecuados para eliminar ruido en regiones
homogéneas, como las zonas de sustancia blanca. Para
mejorar esta parte es conveniente aplicar posteriormente
o de forma combinada un filtrado isotrépico.

Se ha observado que la escasa sensibidad del filtro
de realce de coherencia con relacion al parametro C, que
contrasta con los diferentes resultados en la difusion
isotropica conforme se varia el factor de escalado & de
las expresiones (2.3) o (2.4), lo que obliga a una
estimacion precisa del nivel de ruido de la imagen. Este
hecho, junto con la ausencia de degradacion en los
bordes por efecto pinhole caracteristico de otros filtros
de difusion cuando se aumenta el nlimero de iteraciones,
posibilita un filtrado automatico sin eleccion de
parametros por parte del usuario.
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