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RESUMEN

La mamografia es uno de los métodos mas usados en las técnicas de diagndstico médico en
la actualidad. La misma es uno de los procedimientos més confiables para la deteccion y
diagndstico de lesiones mamarias. Por lo anteriormente  expuesto es importante conocer la
tecnologia mas eficaz para los estudios mamogréficos que cumpla con el compromiso de
una buena calidad de imagen.

En este trabgjo se realiza un estudio solre diferentes bases de datos de imagenes
mamograficas, de maniquies fisicos, antropomorficos y pacientes. En el proceso de
adquisicion de las imagenes se Utilizaron tres tecnologias diferentes, dos equipcs digitales
uno con tecnologia CR (Computer Radiography) y otro con tecnologia DR (Digital
Radiography) y un tercero que utiliza la técnica del contraste de fase por haces de
sincratron. Sobre las imagenes se seleccionaron regiones de interés solre las que se
calcularon indicadores de calidad de imagen para camparar las técnicas camo son: relacion
sefial a ruido utilizando el modelo de Rose, relacion contraste ruido, contraste de la imagen,
entropia e informacion trasmitida.

Se demuestra que la mamografia por contraste de fase usando haces de sincrotron es una
técnica factible para la deteccion de lesiones ya gue produce mejoras en el cortraste imagen
y aumenta la visibilidad de los detalles més pequefios.



GLOSARIO

CR (Radiografia Computarizada): Técnica para la obtencion de imagenes digitales que
utiliza la digitalizacion indirecta.

DD: Diferencia de densidades Opticas entre dos escalones del patron de densidades.

DGM (Dosis Glandular Media): Es la medida en mGy que se acepta como indicativo del
riesgo radioldgico, la cual es estimada seguin los protocolos internacionales en funcion de
la capa hemirreductora del espectro ce rayos X utilizado y el espesor de la mama
comprimida.

DO (Densidad Optica): Grados de ennegrecimiento obtenidos cuando se expone una
pelicula mamogréficaala luz.

DR (Radiografia Digital): Técnica para la de obtencion de imégenes digitales. Este
sistema utiliza digitalizacion directa.

keV: Energia del haz de rayos x (kilo- electron Volt).

KV (Tension del tubo): Diferencia de potendial (kilovaltios, KV) aplicados entre al &nodo
y el catodo de untubo de rayos x durante una exposicion radiografica.

kVp (Maxima energia del espectro de rayos X ): Maximo KV o pico de tension durante el

ciclo de tension, muy Util enel control de la radiacion de salida de untubo de rayos x. La

radiacion de salida es proporcional al cuadrado del kVp. Duplicar el kVjp cuadruplica
la exposicion del tubo.

mAs: Este parametro relaciona la corriente aplicada al tubo en miliamperes (mA) con el
tiempo que de exposicion para la adquisicion de la radiografia en segundos (S). Influye
directamente en el nimero de fotones de raycs X usados para produdir la imegen.

Vi
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INTRODUCCION

INTRODUCCION

Uno de los avances més importantes en la ciencia y la técnica en las Ultimas décadas ha sido el
avance en las tecnologias de obtencion de imagenes médicas. Estos avances han facilitado en gran
medida la deteccion, diagndstico y estudio de afecciones del cuerpo humano. Un método que ha
alcanzado gran desarrollo en este aspecto es el estudio radiografico a través de rayos x [1].

Desde la creacion y obtencion de la primera radiografia a finales de 1895 [2] los estudios
radiograficos han crecido vertiginosamente hasta convertirse en una de las ramas mas importante
de la medicina moderna. B desarrollo de esta técnica ha llevado a gue se fraccione en diferentes
especialidades dentro de las cuales una de las més difundidas es la mamografia, que no es mas
que un estudio con rayos x de las mames [3].

El equipo de mamografia (mamografo) es un equipo con especificaciones técnica diferentes a un
equipo de rayos X tradicional. Posee un tubo de rayos X adaptado para conseguir una mayor
resolucion y contraste que los equipos comunes, lo cual se aprovecha en la visualizacion de las
estructuras internas de la glandula mamaria. Esto es debido a que las anomalias en el tgjido
glandular tienden a tener una densidad muy parecida a la del tejido sano. Si la tecnologia de
adquisicion y visualizacion no se disefia de forma adecuada para lograr un contraste mayor del
habitual en los estudios radiograficos de atros tejidos, se pierde la visibilidad de las lesiones y las
micro-lesiones [3]. En este caso, en latécnica de mamografia se aprovecha el espectro discreto de
rayos X, en lugar del continuo utilizado en el resto de los equipos [4].

La historia de la mamografia va desde una simple radiografia de una pieza de mastectomia hasta
ser el método de deteccion del cancer de mama en los programas de pesquisa a nivel mundial. La
primera investigacion de cancer de mama cambinando la mamografia y la palpacion se hace entre
los afios 1963-1966 por el Health Insurance Plan (HIP) en Nueva York. En los afios 1981-1982
1
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estos programas de investigacion del cancer de mama se extienden a Suecia, utilizando una sola
proyeccion radiologica, la medio-lateral oblicua. Posterionmente este tipo de programa se
extendid al resto del mundo [5]. De hecho, en la actualidad, todos los paises con recursaos puestos
al servicio ce la salud, los utilizan como “estandar dorado”™ para la prevencion de este tipo de
patologia. En los afios 90 surge y se desarrolla la mamografia digital, primero utilizando la
técnica “Computed Radiography” (CR) que es un método digital indirecto y luego utilizando la
técnica completamente digitalizada, denominada “Digital Radiography™ (DR) en sus variantes
indirecta y directa. En el afio 2000, la FDA aprueba el primer mamagrafo de campo completo [6].
A partir del afio 2000 las técnicas mamograficas alcanzan un gran desarrallo, surgen modalicades
como la Tomografia Computarizada de mamas y mas recientemente la Tomosintesis [7]. Todo
este conjunto de técnicas se ha convertido en la principal fuente de deteccion y seguimiento de
todas las enfermedades de las mames.

Paralelamente, se desarrolld la mamografia de contraste de fase. Esta técnica comenzo a
estudiarse a partir de la década de 1960, aungue el uso de la radiacion del sincrotron para la
misma reporto los primercs resultados a partir de 1995 en Estados Unidos [8]. Esta es una técnica
innovadora de imagenologia que también utiliza los rayos x, pero en este caso los considera como
una onda coherente que no solo se atenta sino que puede difractarse y cambiar de fase al
encontrar cuerpos a su paso [9]. En el caso del sincrotron, los rayos X son generados de una forma
més coherente y con mayar monocromaticidad [10]. Uno de los grupos de investigacion pioneros
en esta linea a nivel mundial utilizé en el afio 2000 la radiacion proveniente de un sincrotron, para
obtener iméagenes con contraste de fase de maniquies y piezas de mastectomia, mostrando un
aumento en los niveles de contraste imagen y un aumento en la visibilidad de detalles delgados y
peguefios [11]. El flujo proporcionado por la radiacion de sincrotron permitié un tiempo de
adquisicion compatible con los requisitos para los estudios mamograficos. En marzo de 2006
extienden el proyecto al aralisis de imagenes reales adquiridas con pacientes en la linea
SYRMEP (de sus siglas en inglés: SYnchrotron Radiation for Medical Physics) en Elettra, la
instalacion del sincrotron en Trieste, Italia [10, 12].

El contraste de fase es uma técnica que ha mostrado una mejora en resolucion espacial,
principalmente en la nitidez con que se aprecian los bordes de las estructuras. Esta técnica
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proporciona imagenes practicamente monocrométicas, reduce la dosis de radiacion que recibe el
paciente, determina una reduccion general de la dispersion de la radiacion y reduce el ndmero de
falsos negativos [11]. Los paises a la vanguardia de la investigacion en la mamografia usando
radiacion del sincrotron han sido: Japon [13, 14], Italia [10-12], Rusia [15] y Estados Unidos [16,
17].

Sin embargo, tanto la mamografia de contraste de fase con haces de sincrotron como las técnicas
digitales son aun relativamente recientes. Los niveles de calidad de imagen que generan se han
estudiado y comparado, fundamentalmente, desde el punto de vista subjetivo [12], por lo que
podemos afirmar que adn existe un relativo desconocimiento de todo el potencial que pueden
ofrecer.

El Centro de Estudios de Electrénica y Tecnologias de la Informacion (CEETT) de la Universidad
Central “Marta Abreu” de las Millas en conjunto con otras irstituciones nacionales e
internacionales realizan el proyecto de “‘Cuantificacion de la mejora de calidad de imagen en la
mamografia de contraste de fase usando haces de sincrotrdn respeto a la mamografia
convencional y digital con rayos X”, para el estudio de la calidad de imagen en estas técnicas. El
objetivo de este proyecto es cuantificar a través de medidas objetivas robustas de calidad de
imagen, la superioridad de la mamografia de contraste de fase sobre la mamografia convenciorel
filmicay digital. A partir de este proyecto se desarrolla esta propuesta ce tesis.

El objeto de estudio de esta investigacion es la calidad de imagen de las técnicas digitales de
mamografia CR, DRy de contraste de fase.

Se define como Problema de Investigacion la necesidad de conocer desde el punto de vista
objetivo la calidad de imagen en la mamografia de contraste de fase con haces de sincrotrén en
comparacion con lamamografia digital CRy DR.

Objetivo General:

Comparar la calidad de la imagen entre las técnicas de mamografia de contraste de fase usando
haces de sincrotrdn y la mamografia digital con sistemas CR y DR en base a criterios olyjetivos
para diversas condiciones de adquisicion.
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Objetivos Especificos:

1. Seleccionar un grupo de imagenes a partir de maniquies fisicos y antropomorficos y
también de pacientes reales, que se hayan sometido simultaneamente a los diferentes tipos
de estudics para poder comparar las técnicas.

2. Escoger medidas objetivas adecuadas para la comparacion de las imagenes.

3. Realizar las mediciones sobre regiones de interés en las imagenes seleccionadas.

Organizacion del informe

En el Capitulo 1, el cual cuenta con 21 cuartillas, se realiza una revision bibliografica de temas
relacionados con las imagenes mamograficas y sus métodos de obtencidn. El Capitulo 2, con una
extension de 15 cuartillas, describe los materiales y metodos Utilizados para la realizacion de este
trabajo. Posteriommente, el Capitulo 3, con 13 cuartillas de extension, muestra los resultados
obtenidos y el andlisis y discusion de estos. Se incdluyen Conclusiones y Recomendaciones
generales. El trabajo incluye 52 referencias distribuidas en todo el informe ademés de un total de
28 figuras, 15 tablas y 4 anexacs.



CAPITULO.1

CAPITULOL1 REVISION BIBLIOGRAFICA

En este capitulo se exponen aspectas importantes sobre de las técnicas de mamografia
convencional, digital y mamografia de contraste de fase, sus principios fisicos, formas
de obtencion de las iméagenes y sus principales caracteristicas. Posteriormente se realiza
un analisis sobre la calidad de imagen con vistas a una futura comparacion entre los
diferentes métodos de obtencion de imagenes mamograficas.

11 Lasiméagenes medicas

Una imagen médica es una representacion de la distribucion espacial de una o més
propiedades fisicas o quimicas del cuerpo humano. Se basa en un conjurto de técnicas
y procesos usados para crear imégenes del cuerpo humano, o partes de él, con
propositos clinicos para diagnosticar o examinar enfermedades, incluyendo el estudio
de la anatomia normal y su funcion [1, 2]. Los métodos de obtencidn pueden ser muy
variados, con el empleo de técnicas par radiaciones ionizantes 0 no ionizantes, asi
como por muy diverscs principios. Entre las més usadas y extendidas a nivel mundial
estan las técnicas diagnosticas que emplean los rayos X, ya sea en su variante
convencional (analogica) o mas recientemente en las modalidades digitales CRy DR,

Las imégenes medicas digitales estan compuestas por matrices cuadradas compuestas
por un ndmero limitado de elementos. Cada uno de estos elementos se denomina pixel
y tiene un unico valor, color o tono asignado durante el proceso de adquisicion y/o
procesamiento [18].

En un sentido amplio, una imagen digital f(x,y) es la representacion de una imagen
obtenida  utilizando  diferentes  procedimientos:  proyecciones  radioldgicas
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convencionales (rayos X), ultrasonografia, mamografia, tomografia computada, o
resonancia magnética nuclear, entre otras. Las coordenadas para la ubicacion de
estructuras anatomicas son x, y. El valor de f(x,y) de la posicion (x,y) es llamado nivel
de gris y es un entero no negativo. Dependiendo del procedimiento de digitalizacion
utilizado, los valores de nivel de gris pueden terer los siguientes rangos: 0-255 (8 bits),
0-511(9 hits), 0-1023 (10 hits), 0-2047 (11 hits), 0-4095 (12 bits). Estos niveles
representan propiedades fisicas o quimicas de las estructuras [3].

La visualizacion de las imagenes médicas puedk realizarse mediante la impresion de la
imagen en una placa radiografica o en un papel térmico; o bien, visualizarlo en un
monitar en forma temporal [3].

1.1.1 Imagenes médicas obtenidas a través de rayos X

En las radiografias convencionales o analogicas se obtiene la imagen por medio de la
exposicion del tgjido a un haz de rayos X, los cuales son detectados por un detector de
imagen, compuesto par una pantalla luminiscente que convierte la radiacion en fotones
de luz que luego impactan en una pelicula radiografica [19]. Esta es revelada mediante
un proceso quimico con el que se obtiene una imagen radiogréfica para realizar un
diagndstico.

Los rayos X se producen dentro de un tubo de rayos X, en el que se encuentran dos
electrodos, catodo y anodo, una fuente de electrones (catodo calentado mediante €l
paso de una corriente) y un blanco [20]. Entre catodo y &nodo existe ura diferencia de
potencial (KV) que acelera los electrones arrancados. Los electrones impactan sobre
este anodo y producen la radiacion x en forma de espectro discreto y continuo,
especificamente sobre el punto focal (pequeria &rea en la superficie cuyas dimensiones
tienen un rango usualmente de 0.1mm a 2mm). La causa de estos espectras es la
pérdida de energia durante el frenado de los electrones al interactuar con el nlcleo
atomico de los atamos del anodo en el caso del espectro continuo en forma de
radiacion de frenado o con los electrones de las capas atamicas, en el caso del espectro
discreto [21]. La cantidad (exposicion) y calidad (espectro) de la radiacion x producida
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puede ser controlada par el ajuste de magnitudes como la tension del tubo (KV) y €l
producto de la corriente mA por el tiempo de expasicion T (MAs).

1.2 Mamografia

Una de las técnicas de rayos x més utilizadas para estudiar el cuerpo humano s la
mamografia [22]. Para realizar una mamografia se debe comprimir la mama entre dos
placas transparentes. Estas placas estan conectadas a una camara altamente
especializada, la cual toma dos imagenes de la mama desde dos angulos diferentes.
Luego se repite el procedimiento en la otra mama. En algunos casos son necesarias mas
de dos imégenes para tomar la mayor canticad de tejido posible.

La mamografia puede resultar dolorosa para algunas mujeres, pero en general lo que
sienten es una leve incomodidad y la sensacion dura solo unos pocos segundos. Es
necesario comprimir la mama porque al hacerlo se reduce su grosor y con esto mejora
el contraste imagen ya que el haz de rayos x peretra una menor cantidad de capas de
tejido superpuesto [23]. En total, el procedimiento dura unos 20 minutos
aproximadamente. La mamografia de diagnéstico generalmente demora més gue una
mamografia de detecadn, ya que toma mas imagenes desde una mayor cantidad de
angulos.

La mamogyafia, a su vez, implica una exposicion minima a la radiacion. La Sociedad
Americana del Cancer indica que la daosis de radiacion recibida durante una
mamografia de deteccidn es aproximadamente la misma que recibe una persona en su
hébitat natural (radiacion de fondo) en un periodo de 3 meses (0.7 mSv) [24].

1.2.1 Mamografo

El mamdgrafo es un equipo de rayos x con caracteristicas especiales que lo diferencian
del resto de los equipos de rayos x (Figura 1). Entre estas caracteristicas tenemcs:

o Rangos de KV mas bajo, de 22 a 40 KV méximo
o Focos del tubo de rayos x més pequefios, foco fino 0,1mm y foco grueso 0,3
mm.
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o Distancia foco pelicula fija y del orden de los 65 cm.
o LOsanodos de los tubos de rayos x son de atros materiales.
o Las peliculas utilizadas como receptores son de alto contraste.

Generalmente como en mamografia se generan radiaciones blandas de més baja
energia que en los rayos x convencionales, estas no pueden ser filtradas con los filtros
convencionales de cobre y aluminio. Usualmente se usan filtros de molibdeno y de
rodio, para facilitar que las interacciones fundamentales sean con las capas electronicas
y se Uutilice el espectro discreto de rayos X, a diferencia del resto de la radiologia
convencional y digital.

La mamografia es una imagen que representa un gran reto tecnoldgico, el mamadgrafo
debe ser capaz de producir una imagen gue identifique claramente todas las estructuras
naturales de la mama [23]. La Fgura 1 muestra un mamagrafo moderno.

Figual. Mamigrafo Giotto

1.2.2 Espectro de la mamografia

Los rayos x producen dos espectras al interactuar con los domos del anodo: uno
continuo de radiacion de frenado al interactuar con el campo del nicleo atdmico y atro
caracteristico (o de lineas) producto del salto electronico entre capas energéticas [21]
El espectro caracteristico es el utilizado para mamografia debido a que la imagen de
mamografia requiere de un haz de fotones con la energia suficiente para atravesar los
tejidos de la mama con capacidad para diferenciarlos (Figura 2) [4]. En este espectro,
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los electrones que son aceleradcos en el tubo de rayos x con cierta energia aritica y
pasan cerca de una subcapa interna de los atomos gue componen el blanco, le donan su
energia a un electron de esta subcapa. Debido a la erergia que recibe el electron
enlazado a la subcapa, este puede escapar del &tamo, dejando al 4tomo en un estado
excitado. Eventualmente, el atomo regresard a su estado de equilibrio cuando un
electrdn de una capa mas energética salta a la vacante de la subcapa impactada y se
emite la diferencia de energia de ambas capas en forma de fotones X, que son los que
corresponden al espectro caracteristico de lineas de rayos x. Este espectro depende no
solo del material del anodo, sino de la compasicion del tejido en el cual incide el haz de
rayos X en el cuerpo del paciente. La energia fatonica méxima del espectro de rayos X
esta a su vez determinada por la diferencia de potencial entre catodo y &nodo y se
denomina kilovaltaje pico (K\Vp). Este valor para mamografia se encuentra entre 25 a
3B KV [25].
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Figura2. Espectro caracteristico en mamografia para una exposicion de 28 KV usando anodo de
molibdeno
En mamografia el anodo usualmente es de molibdeno (IMo), rodio (Rh) o wolframio
(W). Sin embargo, el espectro emitido debe ser filtrado para que solo impacten en el
paciente los rayos x con energia Uil para formar la imagen. En este caso, se utilizan
filtros para potenciar la radiacion caracteristica y desechar las radiaciones blandas
(energia no Ctil para formar la imagen), ya que estas contribuyen a la dosis en el tejido
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mamario sin llegar a la pelicula y generar contraste (til para la imagen. Los filtros
usados en la actualidad son de Mo, Rhy Al.

Con mamas mas gruesas 0 densas es posible emplear filtros de Rh que desplazan
ligeramente €l espectro, consiguiendo mayor penetracion. Esto disminuye ligeramente
el contraste imagen, aungue no de forma considerable. El Rh tiene mayor ndmero
atdmico gue los atros dos materiales de filtros utilizados y genera un pico en 23,22 keV
[26, 27].

1.2.3 Principales lesiones a visualizar en un estudio mamografico

La mamografia es la principal herramienta de diagndstico y estudio a la hora de
identificar o tratar una lesion subclinica en las mamas, ya sea benigna o maligna.
Existen diferentes tipos de lesiones mamarias entre las que se encuentran los nodulos y
las microcalcificaciones (Figura 3).

®)

Figura3. Lesiones mamarias (a) Microcalcificaciones (b) Nodulo

Existen diversos tipos de nodulos mamarios; pero en general, reviste un espedial interés
determinar si estos nddulos son benignos y malignos. Los nodulos benignos son areas
no cancerosas en las que las células del seno han crecido de forma anormal y rapida, a
menudo formando una masa. Los dos tipos principales son fibrosis y/o quistes y los
tumores benignos, a pesar de que existen otras lesiones [28]. Los nodulos malignos, por
lo general, son Unicos, firmes y de bordes poco definidos. Si se les palpa no se mueven,
parecen estar adheridos a la estructura mamaria. En la mayoria de los casos, no duelen
y son de gran interés clinico ya que pueden poner en peligro la vida del paciente.

10
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Las microcalcificaciones mamarias son comdnmente un hallazgo mamografico en
mujeres asintométicas. Son depositos de calcio en el espesor de la glandula mamaria
que se aprecian en la mamografia como pequefios puntas blanquecines. Clasicamente
se define como microcalcificacion a toda aguella que mide en su didmetro maximo
hasta un milimetro.

Las microcalcificaciones pueden ser benignas o sospechosas de malignidad, segin su
tamano, aspecto Y distribucion. En la gran mayoria de los cascs son la representacion
radioldgica de procesos benignos inherentes a las distintas etapas evolutivas por los que
transcurre la glandula mamaria a lo largo de la vida. Las superiores a 2 nm se
denominan macrocalcificaciones y suelen ser benignes. Por debajo de 1 mm se
denominan microcalcificaciones y, cuanto més pequefias y agrupadas, més sospechosas
son de malignidad [29].

La obtencidn de imagenes de microcalcificaciones requiere puntcs focales peguefios,
ya que permiten apreciar un mayor nimero de detalles. Usualmente en los equipos se
puede elegir entre un punto focal grueso (0.3mm) y uno fino (0.1 mm).

1.3 Mamografiaconvencional y digital
En mamografia la blsgueda de la excelendia, tanto en la generacion de la imagen,
como en el almacenamiento y comunicacion de los resultados, ha conducido hacia la
digitalizacion. A lo largo del desarrallo de la mamografia, se han empleado diferentes
receptores de imagen:

1. Pelicula para exposicion directa.

2. Xeroradiografia.

3. Pantalla / pelicula

4. Detectores digitales
Actualmente solo se producen y emplean los dos Ultimas tipos [23].

En la mamografia convencional la imagen se obtiene usando cdetectores pantalla-
pelicula, que graban los fotones de radiacion que pasan a través de la mama (Figura 4)
[30].

11
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pezdn)

catodo (pared del torax)

Figura4. Campo de radiacion en mamografia

Algunas pantallas con més actividad que atras, tendran més meterial fosforescente que
al interactuar con los fotones de radiacion permitirdn una exposicion mas corta,
disminuyendo la posibilidad de borrosidad por movimiento y ademés reducen la dosis
glandular; sin embargo, la calidad se vera afectada por el aumento de la borrosidad
resultante de la produccion e interaccion de una mayor cantidad de luz. Un problema
importante del sisterma detectar pantalla-pelicula es el hecho que las peliculas no tienen
capacidad de respuesta inmediata ante los fotones que inciden, es asi como obtenemos
en las areas de mayor densidad, mayor absorcion de radiacion, gue en la imagen
aparecen més blancas, guedando un rango muy pequefio para gue la atenuacion de la
radiacion en los tejidos se exprese en términos de contraste. Este hecho debe tomarse
en cuenta, sobre todo cuando constatamos que aunque con la pelicula se obtenga una
alta resolucion espacial, al no acompariarse de un adecuado contraste, determina que
algunas lesiones puedan ser sub-diagnosticadas.

Para conseguir una imagen visible a partir de la imagen laente, la pelicula
mamografica debe revelarse utilizando un procesamiento quimico, que consiste en
pasar la pelicula irradiada por diferentes sustancias [31]. El procesamiento estandar
dura de 90 -140 segundos, segun el sistema utilizado. Si el revelado no se ajusta a estos
tiempes se afecta la calidad de la imagen por un sub-procesamiento o un sobre-
procesamiento. Alteraciones de temperatura 0 concentracion de la sustancia reveladora
0 la presencia de contaminacion alteran también la caliced de laimagen obtenida.
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El procesado de la pelicula mamografica se realiza en un procesador automético que
tiene las fases de revelado, fijado, lavado y secado [32).

Este metodo, a pesar de que puede llegar a ser econdmico Y eficaz en la produccion de
imagenes cuando se usa una adecuada combinacion pantalla-pelicula, tiene como
inconveniente gue la imagen una vez olatenida no puede modificarse, puede perderse y
en ocasiones su transmision y almacenamiento crea verdadercs problemas. Todo esto
dio lugar, con el surgimiento de la era digital, a que esa tecnologia también se utilizase

para lamamografia.

Hasta el presente se han desarrallado dos tipos de sistemas de obtencion de imégenes
digitales: la radiografia computarizada (CR) y la digital (DR). Ambos van asociados al
desarrallo de otros factores, diferentes de la produccion de la imagen propiamerte,
como lo son las tecnologias de monitores de visualizacion, las vias de transmision de la
informacion digital y los software de procesamiento de imégenes [30].

La radiografia computarizada (CR) es una técnica de digitalizacion indirecta. Se basa
en que muchos solidos, cuando son expuestos a radiacion electromagnética (por
gjemplo a rayos X), absorben energia, que se almacena excitando los electrones del
material. Con frecuencia, dichos materiales pierden su excitacion de manera
espontanea e inmediata, emitiendo la energia absorbida en forma de luz visible o
ultravioleta. Sin embargo, alguncs de ellas no se comportan de ese modo, Sino que
conservan al menos parte de la energia albsorbida hasta que reciben un determinado
tipo de estimulo. Un caso particular lo constituyen los llamedos fésforos
fotoestimulables, que son aquellos que precisan ser iluminados para emitir la energia
almacenada en su red en forma de luz. Estos son, por sus propiedades, los que han
encontrado una aplicacion en radiologia digital [33]. Constituyen la base de los
llarmedos sistemas de CR (Figura 5).

13
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Figura5. Sistema CR

Se puede depositar una capa de fosforo fotoestimulable sobre un soporte de
dimensiones similares a las de una placa convencional, y disponer el conjunto en el
interior de un chasis también similar en todo a los convencionales. Cuando se coloca
ese dispositivo en el lugar del chasis con la pelicula clasica y se expone a un haz de
rayos X, la intensidad de radiacion que llega a cada punto del fésforo estimula el
material de manera proporcional, dando lugar a una imagen latente. Esta imagen latente
sigue siendo en lo esencial una imagen analdgica distribuida por toda la superficie del
fosforo. Dado el caracter fotoestimulable del material que contiene la imagen latente,
es posible utilizar un estrecho haz laser para extraer la informacion relativa de dicha
imagen [33]. La sefial luminosa emitick por el fésforo al perder la excitacion tiere una
intensidad muy pequefia en comparacion con la del laser estimulador, por lo que, para
que resulte Util, es preciso proceder a un cuidadoso filtrado gue la separe.

En mamografia, el barrido del haz laser se realiza al mismo tiempo que la pelicula se
desplaza en direccion perpendicular. Estos barridos se denominan scan y subscan,
respectivamente [34]. Las dimensiones del pixel quedan determinadas por la anchura
del haz laser que es focalizado sobre la placa durante la lectura y por la distancia entre
las distintas muestras. En este tipo de detectores, las dimensiones de la apertura
(tamafio del pixel) suelen ser mayores que el espacio de muestreo, debido
fundamentalmente a que la luz laser se dispersa al penetrar en la placa de fosforo y
libera electrones atrapados en niveles que se encuentran a los lados de la direccion
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inicial del haz. Esto arigina una imagen mencs nitida pero tiene el efecto beneficioso
de reducir el suavizado [34].

La mamografia digital primaria DR es otro paso de avance en la digitalizacion. En esta
se miden directamente los fotones de radiacion que pasan por la mama e impactan
sobre un detector plano [19]. La importancia de esto es que el equipo tiene la capacidad
de leer los primeros fotones, 1o cual no es obtenido con el sistema pantalla-pelicula ni
con los sistemas CR tampoco, y ademas lee un gran flujo de ellos, permitiendo la
obtencion de informacion de una enorme cartidad de puntos de la mama, practicandose
un mapeo mas exacto de las variaciones de atenuacion de los tejidos marmerics. Este
sistema se utiliza en mamdgrafos digitales indirectos (Figura 6a) y mamografos
digitales directos (Fgura 6b).

rayos x rayos x
pantalla de fésforo
4 4
selenio
\{Vv./ Transistor de pelicula o capa fina A —_y — P capacitor
fotodiodo . - STy Transistor de peliculs o capes fing
Py pixel
@) (b)

Figura6. Configuracion del detector DR (a) DR indirecto (b) DR directo
Los mamdgrafos digitales directos tienen detectores de radiacion que convierten
directamente la informacion en carga eléctrica. Habitualmente utilizan selenio como
fotodetector por su afinidad con los rayos x. Los indirectcs ocupan dos pasos en el
proceso de digitalizacion: la radiacion convertida en luz es recibida por fotodiodos y
transformach en carga eléctrica. Ambos sistemas pertenecen al grupo conocido en la
literatura como Radiografia Digital (DR) [30].

Beneficics de lamamografia digital con respecto ala mamografia convencional.

15
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o Mejor contraste entre tejido denso y no denso

« Mayor rapidez en la adquisicion de imagenes

 Tiempo de estudio més corto

« Facilidad en el almacenamiento de las imagenes

« Posibilidad de manipulacion de las imagenes por el radidlogo.

o Posibilidad de transmitir imAgenes por lineas telefonicas o redes para
consultas remotas 0 con atros médicas.

14 Técnica de contraste de fase
Desde que Wilhelm Rontgen descubrié los rayos x hace més de 100 afios, las iméagenes
de rayos x se han basado en la diferencia de atenuacion de los rayos x al pasar por los
diferentes tejidos de los pacientes lo cual genera contraste. En el diagndstico de imagen
basado en rayos X, los fotones interactUan con el tejido por absorcion fotoeléctrica,
dispersion coherente y dispersion incoherente [9]. Sin embargo, los rayos x, ademas de
poder ser considerados fotones, manifiestan la dualidad onda-particula [35], es decir
también son ondas electromagnéticas, y la interaccion de los rayos x con el tejido
produce también cambios en la fase de la onda. De hecho, los cambios de fase en los
rayos X son un resultado de la dispersion coherente de estos. Cuando los raycs X son
dispersados por el tejido o alguna muestra, su fase cambia. Este cambio de fase
contiene los efectos de refraccion, difraccion y dispersion. La magnitud del cambio de
fase est4 determinada por las propiedades eléctricas del tejido bioldgico, tal como la
susceptibilidad dieléctrica y el indice de refraccion. El indice de refraccion n es un
numero camplejo igual a:

n=1-§+ip 1)
donde o representa el cambio de fase en los rayos X, y B la parte imaginaria de n

asociada a la absorcion de los rayos x. El 6 esta dado por:

s A T Py
0= '(_'ET' %l k(L i),

2
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donde "e: V& ¥ fi representan al radio clésico del electron, densidad atémica y la
parte real del factor de dispersion atomico anomalo del elemento k, respectivamente.

Si el rayo x es alejado del borde de absorcion del tejido, la formula anterior se puede
simplificar a:

§ & (4.49 < 10719) A2V, &)
donde Ne es la densidad electronica. En términos de 9, la cantidad de cambio de fase en
tejido bioldgico puede ser calculada como:

o= -i—' [d(s)ds

(4)

donde la integral es sobre la trayectoria del rayo. Para nuestra conveniencia el valor de
o del tejido es mucho més grande que /5 [9]. La Figura 7 muestra las diferencias de la
técnica con contraste de fase y la técnica de solo atenuacion.
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Figura7. Haz de rayos x (a) Contraste por atenuacion () Contraste por atenuacion y contraste de fase
Se ha mostrado que, en adicion al contraste por atenuacion de los raycs X, el contraste
basado en cambios de fase es pasible llevarlo a cabo en multiples aplicaciones,
particularmente en imagenes médicas [9]. De hecho existen bésicarmente tres tipos de
arreglos experimentales para generar imagen con cambio de fase, a saber:
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o Imagen por interferometria de rayos x: la fase ¢ es directamente medida mediante
el uso de rayos X monocromeaticos provenientes de una fuente de luz de un sincrotrén.

o Imagen realzada por difraccion (DEI): mide directamente el gradiente de la fase
mediante el uso de una fuente de rayos X monocromatica provenientes de una fuente de
luz de un sincrotron.

o Imagen por contraste de fase en linea: mide el Laplaciano ce la fase. Se basa en la
difraccion de Fresnel [36], pero requiere una fuente de rayos x coherente que los tubos
convencionales de rayos X no proporcionan. Los datos medidos en esta técnica tienen
que ser previamente analizados para reconstruir la distribucion de fase [9].

1.4.1 Mamografia de contraste de fase con radiacion de sincrotron

El sincrotron es un acelerador de particulas (electrones), que aumentan su energia
cinética manteniéndolos en trayectorias circulares [37]. La intensidad y calidad de la
radiacion producida por el sincratron es mucho mayor que la de los tubos de rayos x
ordinarios ya gue posees propiedades Unicas como la monocrometicidad y ura alta
coherencia espacial [10].

La investigacion medica basada en haces de sincratron se oloservo por primera vez en
1947 y para mediados de la década de 1960 los programas de investigacion de
radiacion sincratron ya estaban en funcionamiento en Italia, EE.UU, Alemania y Japon
[16]. El primer programa dedicado de la radiacion de sincrotron entré en operacion en
la Universidad de Wisconsin en 1968. A finales de 1970 se produjo el nacimiento de
una nueva etapa en la investigacion y el desarrollo de técnicas con radiacion de
sincratrén, con la construccion de la primera fuente de radiacion del sincrotron en
Daresbury, Reino Unido, la cual comenzd a operar en 1981 [16]. La obtencidn de
imégenes medicas con la radiacion del sincrotron se ha convertido en una modalidad de
investigacion significativa en las Ultimas dos décadas [38], a pesar de que la mayoria
de estos estudios solo se han realizado en objetos de prueba y en muestras de
mastectomia [11] y usualmente la evaluacion se ha realizado solamente de manera
subjetiva [10-12] . La aplicacion de esta técnica se ha expandido gracias a las mejoras
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sustanciales en la calidad de las imagenes y en la reduccion de la dosis al paciente. En
la actualidad hay més de 50 fuentes de radiacion de sincrotron en todo el mundo [16].

Una de las instalaciones generadora de rayos-x obtenidos por radiacion de sincratron
(SR) esta situada en los imanes de flexion de Elettra en Trieste, Italia. La SR ofrece
muchas ventgjas y presenta varias diferencias con respecto a los sistemas de tubo de
rayos X tradicionales [10]:

1. El altoflujo proporcionado (casi 108 fotones's' m?) permite seleccionar solo
la ventana de energia mas adecuada con un ancho de banda estrecho (0,1%0).

2. Lacolimacion natural de la viga laminar (alrededor de 200 mmde anchoy 4
mm de altura en la estacion clinica) facilita el rechazo de la dispersion natural
sin la necesidad de redes anti-dispersion. Como consecuencia, esta geametria
requiere el escaneo del paciente y el detector atraves de una viga estacionaria.

3. El tamafio de fuente pegueria (aproximadamente Imm de ancho y 0.1mm de
alto), junto con la gran distancia de la fuente a la muestra (en el orden de 30
m) cuentan con una pegueria zona de penumbra, permitiendo que las técnicas
de imagen sean sensible al cambio de fase.

En los Gltimos 5 afios se han desarrollado varias técnicas médicas que hacen uso de la
radiacion del sincratron. La ejecucion de la fase clinica da la mamografia de contraste
de fase con radiacion de sincrotron en la linea de luz SYRMEP era de esperar, ya que
esta linea de luz cuenta con las caracteristicas descritas anteriormente y el espectro de
rayos x (de 8,5 a 35keV) cae en el rango de energia adecuado para esta aplicacion [10].

El mamdgrafo por haces de sincrotron se encuentra instalado en varias habitaciones.
Cuenta con: sala del radidlogo, sala de examen medico que comprende el sistema de
alineacion y de exploracion del paciente, y sala de control y de instrumentacion
necesaria para la seguridad del paciente. Este disefio permite trabgjar con mayor
seguridad en modo experimental o en el modo de clinica [39].

A diferencia de los otros equipos de mamografia digital, este equipo cuenta para la
alineacion del paciente y el sistema de barrido, de un elemento de movimiento con tres
grados de libertad y un soporte en el que el paciente esta en declbito prono (Fgura 8).
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Ademas posee un agujero de forma ergondmica con capacidad para la mama. A
continuacion del orificio se coloca un sistema de compresion, que consta de dos placas
deslizantes, una (de fibra de carbono) que actla como referencia y el segundo (de
policarbonato) que comprime la mame. Vale la pena hacer notar que la posicion
particular del paciente reduce el dolar asociado con la compresion en comparacion con
las unidades tradicionales [10]. El detector, que en este caso es el KODAK MIN-R
2000, esta situado en un carril de 2 m de largo, lo que permite el ajuste de la distancia
Optima para maximizar los efectos del contraste de fase.

Figura8. Soporte del paciente en el equipo de mamografia por haces de sincrotron

La mamografia con radiacion de sincratron es un innovador método de obtencion de
imagenes, donde los sincrotrones generan raycs X Que son practicamente
monocromaticas, permiten optimizar la dosis y determinan una reduccion general de la
radiacion dispersa. En lugar del detector estar colocado inmediatamente detrés de la
muestra, tal como en las técnicas tradicionales de rayos X, el detector esta a una
distancia determinada, el cual es un espacio libre de propagacion que transforma la
modulacion de fase del haz transmitido en una modulacion de amplitud [40]. El
contraste es generado a partir de la interferencia entre las partes de los frentes de onda.
Tal contraste se superpone a la imagen y ayuda a mejorar la visibilidad de los bordes de
las estructuras y otros detalles [11].

A diferencia de la mamografia convencional o digital, en la mamografia por radiacion
de sincrotron el contraste de fase y la difraccion de la imagen producen mejoras en el



CAPITULO.1

contraste de la misma y aumentan la visibilidad de detalles pequefios [41]. Debido a la
mejora de estos indicadores pueden aplicarse eficazmente en mamografia para €
diagnastico de lesiones malignas.

Los estudios radiolgicos tradicionales, como hemos visto, se basan sélo en los efectos
de absorcion, y por lo tanto el contraste de la imagen se debe enteramente a diferencias
en las propiedades de absorcion de los tejidos. Esto conduce a varios problenmas cuando
son imagenes de tejidos biologicos blandos como el tejido mamario. Para estos tejidos
el rango de energia es de 15a 25 keV. En ese rango la absorcidn es considerablemente
menor gue el desplazamiento de fase, y por lo tanto, los efectos debidos a la fase son
més relevantes que los efectos de absorcion [11].

15 Calidad de Imagen.

La calicad de la imagen es una medida del funcionamiento de un sistema generador de
imagenes usado para un determinado tipo de examen [22]. Aunque el proceso de
realizar el diagndstico desde la imagen es a menudo subjetivo, las imagenes de alta
calidad brindan mejor informacion diagnostica [3]. La calidad de una imagen se
expresa entérminos de 5 parametros fundamentales:

o Contraste

e Resolucion espacial

e Presenciace artefactos
e RUIdO

e Distorsion

Contraste imagen: Es la diferencia en densidad dptica (DO) entre dos tejidos o
estructuras aledafias sobre una imagen y expresa el diferente grado de atenuacion de la
radiacion en los distintos tejidos o estructuras del cuerpo [25]. Teniendo en cuenta que
las mames estan compuestas por tejidos blandos y que las calcificaciones tipicas que se
producen en ellas son muy pequefias, solo un poco mas densas gue los tejidos blandos
y con ndmero atémico ligeramente mayor, es importante garantizar el contraste
adecuado para su observacion, seleccionando correctamente el kVp, que por lo general
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es més bgjo que en atros estudios de radiografia y tiende a generar mayores dosis en el
paciente.

La relacion inversa entre contraste y la dosis Optima para un espectro de fotones de
energia depende en este caso del tamafio y la densidad de la mama, por lo que debe de
ser particularizado para cada paciente. Algunos criterios que indican un contraste
correcto en mamografia son: la DO de las areas glandulares debe ser diferente de la de
la grasa; €l tejido fibroglandular deberia ser de gris a blanco y las regiones grasas de
gris oscuro a negro. Por otro lado, aunque es deseable un buen contraste, si el contraste
es demasiado alto no pueden verse las partes gruesas Y las finas de la mama al mismo
tiempo [42].

Resolucion espacial: Las estructuras y objetos en el cuerpo varian no sélo en cuanto al
contraste fisico sino también en tamafio. Cada método de imagen tiene un limite en
cuanto al objeto més peguefio que puede ser monitoreado Y ser visibles los detalles de
estos. La pérdida de resolucion espacial reduce el contraste y la visibilidad de los
pequerios objetos o detalles [25]. Es una medida de la capacidad del sistema para
representar en la imagen detalles finos del objeto, como son estructuras de pequefio
tamano o bordes nitidos. Naturalmente depende del contraste de dichas estructuras o
bordes y suele expresarse como ura funcion, llamada funcidn de transferencia de
modulacion (MTF), que da, para cadh frecuencia espacial, la relacion de cortraste entre
laimageny el objeto ariginal.

Artefactos: Son elementos presentes en la imagen gque no se corresponden con otros
elementos en el objeto de estudio. En mamografia esto se corresponde con variaciones
en la (DO) de laimagen que no reflejan las verdaderas diferencias de atenuacion de la
radiacion en el tejido [42).

Ruido: Un objeto uniforme no produce una imagen completamente plana. En ella
aparecen unas ciertas variaciones aleatorias de intensidad como consecuencia de la
variacion estadistica en el ndmero de fotores que llegan al receptor y también por el
propio comportamiento de este y de la eventual electronica asociada (en sistemas
digitales). Tal drcunstancia se describe como ruido de laimagen [33].
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Para el caso de los equipcs de mamografia el ruido o moteado radiografico puede
comprometer la posibilidad de discernir los pequefios detalles como es el caso de las
microcalcificaciones [42].

Para los sistemas digitales, dada su latitud mucho més amplia, en la formacion del
ruido no solo intervienen los factores asociados al propio sistema de imagen sino
también laintensidad de la sefial. Es posible adquirir imagenes con dosis muy peguefias
a costa de incrementar el ruido de manera apreciable. O, por el contrario, cabe reducir
dréasticamente el ruido a base de aumentar la dosis. La variacion del ruido con la
intensidad de la sefial se convierte asi en un factor fundamental pera la calidad de

imagen [33].

Distorsion: Una imagen médica no solo debe presentar los objetos visibles, sino que
debe dar una impresion correcta de su tamafio, forma y posicion relativa. Las fuentes
de distorsion en equipos de rayos x son: distancia o posicion del objeto y forma del
objeto.

Los objetos més alejados del foco sufren distorsion debido a la dispersion de los
fotones. Para e estudio de la glandula mamaria se practican dos proyecciones
radioldgicas bésicas, la medio-lateral oblicua y la craneo-caudal de cada mama (Figura
9). Una buena proyeccion se obtiene con un buen posicionamiento y una buena
compresion. En todks las proyecciones el pezdn debe de quedar paralelo al receptor de
la imagen y no ha de estar proyectado en la glandula mamaria [27, 43]

(0)
Figura 9. Proyecciones para la obtencion de laimagen en mamografia (a) Proyeccion medio-lateral
oblicua (b) Proyeccion créneo-caudal

La calidad de la imagen en mamografia esta en buena medida determinada por las
caracteristicas técnicas del equipo de adquisicion, la seleccion de variables apropiadas
por el operador comoel kilovoltaje y la corriente de tubo entre otros aspectos [44, 45].



CAPITULO.1

Kilovoltgje (kV): establece la energia de los electrones emitidos, por lo gue los fatones
x emitidas por el anodo no pueden ser formados con una energia mayor que la maxima
de los electrones que impactan el anodo. Por eso, este factor regula la energia del
espectro. Amayor KV, mayor energia de los fatones X y menor atenuacion en el cuerpo
del paciente, lo que aumenta la penetracion de la radiacion provocando una reduccion
en el contraste imagen. Por el contrario, una disminucion del KV implica una mayor
atenuacion de los rayos x en el cuerpo del paciente, que mejora el contraste imagen
pero incrementa adenes la dosis que recile el paciente [21].

Kilovoltagje pico (KVp): regula la maxima energia del espectro de rayos X, la cual es
proporcional al cuadrado del KVp. Duplicando este parametro se cuadriplica la
exposicion del tubo [21, 46]

Miliamperes por segundo (mAs): representa la cantidad total de electrones emitidos por
unidad de tiempo. Es el producto de la corriente que circula por el tubo en (MmA) vy €l
tiempo en segundos [47] y determina la cantidad de rayos x emitidos que alcanzan el
detector. Determina la relacion sefial a ruido (SNR) y la dosis que recibe el paciente. A
mayor mAs mayor dosis absorbida por el paciente [21].

1.6 Estado del arte en calidad de imagen digital vs. mamografia de contraste de
fases usando haces del sincrotron.

En el afio 2000 comenzd la investigacion en la linea SYRMEP en Elettra, la
instalacion ce sincrotron en Trieste, Italia, segin un proyecto de investigacion con
vistas a desarrollar experimentcs para la comparacion de la calidad de imagen en
mamografia digital vs. mamografia por contraste de fase. Para esta primera etapa del
experimento se usaron maniquies y piezas de mastectomia para la obtencidn de las
imagenes. La técnica por radiacion de sincrotron obtuvo mejores resultados de
contraste y de resolucion espacial en comparacion con las técnicas convencionales
logrando, una mayor definicion de los detalles [11] a juicio de los observadores reales
que evaluaron las imagenes subjetivamente. En la Figura 10 se ilustra lo anteriormente
mencionado.
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Figura10. (a, b) Iméagenes de maniquis y (c, d) piezas de mastectomia. (a, ¢) Imagen tomada con un

equipo de mamografia convencional (b, d) Imagen tomada usando contraste de fase
En 2008 [10] se obtuvieron nuevos resultados en esta linea de investigacion. Para esta
segunda etapa de proyecto el experimento se realizo con pacientes. En estos ensayos se
tomd en cuenta también la dosis aplicada a las pacientes, dada su relacion con la
calidad de imagen. A partir de un analisis subjetivo, realizado por 3 radiologes, en las
imagenes obtenidas con ambas técnicas se observd que la mamografia por contraste de
fase usando haces de sincratron fue superior a la mamografia digital (Figura 11). Las
dosis suministradas a las pacientes fueron menores en la técnica de contraste de fase
que en las tomadas con los mamografos digitales.
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@) (0)
Figurall. Imagenestomadas aunamamareal de una paciente (a) conun mamagrafo digital (b) usando
contraste de fase con haces de sincrotron

Los Ultimos resultados obtenidos en esta linea de investigacion se obtuvieron el en
2011. El experimento se realizd con 96 mujeres, las cuales fueron diagnosticadas de
tener sospecha de lesion. El andlisis realizado fue nuevamente subjetivo, mostrando
que la mamografia de corntraste de fase con la radiacion del sincrotron facilita el
diagnostico de verdaderos-negativos. Los resultados del estudio sugieren que esta
nueva técnica puede usarse para clarificar los casos identificados como sospechosos en
una mamografia digital [12].

En estas investigaciones no se ha realizado hasta el presente ninguna medida objetiva
para evaluar la calidad de las imagenes obtenida a partir de estas técnicas.

1.7 Conclusiones del Capitulo

La mamografia digital camo técnica de obtencion de imagenes es compleja. La técnica
ha evolucionado desde la analdgica (convencional) hasta las modernas técnicas
digitales CRy DR e incluyendo las de contraste de fase. Garantizar un meétodo efectivo
que implique buena calidad de imagen con el menar dafo radioldgico al paciente es un
reto tecnologico que se persigue constantemente. Para encontrar una tecnologia
eficiente que cumpla con los requisitas antes mencionados es necesario identificar cuél
de las técnicas digitales existentes hasta el momento ofrece los mejores resultados en la
relacion calidad de imagen/ dosis al paciente desde el punto de vista objetivo.
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CAPITULO2 MATERIALESY METODOS

En el presente capitulo se describen los materiales y métodos utilizados en esta
investigacion. Inicialmente se refieren las caracteristicas de los equipos y maniquies
utilizados para adquirir las iméagenes. Posteriormente se detallan las condiciones de
adquisicion de las imégenes utilizadas y las regiones de interes (ROI) seleccionadas.
Finalmente se descrileen los indicadores de calidad de imagen seleccionados y los calculos
estadisticos realizados para evaluarlos.

2.1 Tecnologia utilizada
En esta investigacion se adquirieron imégenes en tres equipos de mamografia, de ellos, dos
son equipas digitales instalados en los hospitales Cattinara y Marggiore de la ciudad de
Trieste, Italia, y un tercer equipo instalado en las instalaciones de SYRMEP también en
Trieste, Italia. Este Gltimo es e utilizado para generar imagenes con contraste de fase
usando haces de sincratron.

211 Mamografo GE

El Senographe DS, General Electric es un equipo de mamografia digital del tipo CR. Posee
caracteristicas especiales que permite que las iméagenes obtenidas a partir de esta técnica
tengan una buena calidad.

Caracteristicas técnicas del equipo:

Detector: Silicioamorfo de19x23 cm (239x305 nm)

Rejilla: 5:1

\oltaje nominal: 49 KV

Filtracion permanente: 0.69 mm Be
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Tamarios punto focal: (0.1 —0.3nm)

0.3 mm Mo: 64V

0.3mmRn AV

0.1 mm Mo: 289V

0.3mmRh: 288V

Rango dinamica: 14bits

Matriz de resultante: 1914 x 2294 pixel

Dimension del pixel: 100 pum.

Modalidades de expasicion del equipo: Estandar, Contraste, Dosis, Manual

212 Mamografo Giotto
GIOTTO SDL IMAGEN/ W es un sistema de mamografia moderno del tipo DR.

Caracteristicas técnicas del equipo:

Detector: Selenio (dimensiones son 24x30 cm (239x305 mm))
Tamafios punto focal: (0.1 —0.3nm)

Filtracion adicional: 0.05mm Rh, 0.05mm Ag

Matriz resultante: 2816 x 3584 pixel (10.092.544 pixel)
Dimension del pixel: 85um

Rango dinamica: 13bits

Modalidades de expasicion del equipo: Automéatico y Manual

2.1.3 Mamografo digital utilizando haces de sincrotron

El detector usado en este experimento fue el FUJIFHLM Medical Systems y de uso general
en radiografia.

Caracteristicas técnicas del equipo:

Detector: Selenio (dimensiones son 24x18 cm)

Distancia detector-muestra: 2m

Filtracion adicional: No necesaria

Matriz resultante: 4740 x 3540 pixel (16.779.600 pixel)

Dimension del pixel: 50um

Rango dinamico: 16bits

Modalidades de expasicion del equipo: Automético, semiautoméatico y manual
Radiacion monacromética (0.2% de ancho de banda)

Energia variable entre 8-35keV,

Flujo de fatones de 10° fotones/(mnsec)
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2.2 Bases de datos utilizadas

Para la realizacion de esta tesis se utilizd una base de datos de imégenes previamente
obtenidas en los equipos anteriormente mencionados a partir del proyecto “Cuantificacion
de la mejora de calidad de imagen en la mamografia de contraste de fase usando haces de
sincratrdn  respecto a la mamografia convencional y digital con rayos X
(ICTP/ELECTRA/Cuba)”. Para cada equipamiento se fijaron determinados parametros de
adquisicion y se tomaron imagenes a pacientes y a maniquies, en nuestro caso se Utilizo un
maniqui fisico y uno antropomarfico, que permitieron obtener imagenes con calidad para su
posterior estudio.

22.1 Maniqui fisico

El CIRS Modelo 015 es un maniqui fisico disefiado para probar el rendimiento de un
sistema de mamografia por una evaluacion cuantitativa de la capacidad del sistema de
detectar pequefias estructuras similares a las que se encuentran clinicamente. Este maniqui
posee 16 objetos gue simulan calcificaciones, calcificaciones fibrosas en los conductos y
masas tumorales, como se muestra en la Hgura 12, de las cuales se tomaron 6 regiones
especificas para el estudio.

Especificaciones

Insertos de cera

Las fibras (fibrade nylon)  Puntos (punto Al203) Masas (espesor)
1.1,56mm 7.054 mm 12. Masa 2,00 mm
2.1,12mm 8.0,40 mm 13. Masa 1,00 mm
3.0,89 mm 9.0,32mm 14. Masa de 0,75 mm
4.0,75 mm 10. 0,24 mm 15. Masa de 0,50 mm
5.054mm 11. 0,16 mMm 16. Masa de 0,25

6. 0,40 mm

Dimensiones: 10.8 cmx 10.2cmx 4.4 om
Peso: 2 Ibs. (0,91 kg)
Material: Polimetilmetacrilato (PMMA)
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Figura12. Maniqui fisico CIRS Modelo 015
2.2.2  Maniqui antropomorfico

El maniqui antropomodrfico RMI 165 (Figura 13) brinda un modelo del tejido equivalente al
material de una mama real, proporcionando una imagen del tamafio y forma de una mama
comprimida en 5 cm. El RMI 165 permite probar los sistermes monograficos bajo
condiciones clinicas especificas, ya que tiene las mismeas caracteristicas de atenuacion que
una mama humana.

Especificaciones

Exterior:(material) acrilico

Interior (componentes estructurales) tejidos que imitan tejido mamogréafico real
Dimensiones: 19.6 comx 11.7cm x 6.1cm

Peso: 0,7kg

Figura13. Maniqui antropomorfico RMI 165
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2.2.3 Pacientes

Las imégenes tomadas para este estudio son de pacientes, gue tuvieron un diagndstico
sospechaso o incierto en examenes con equipcs digitales CR o DR (los mismos que se
incluyeron en esta investigacion). La muestra tomada para el experimento carresponde a
mujeres sintomaticas entre 45y 75 afnos voluntarias, que dieron su autorizacion para que se
le practicara la mamografia con contraste de fase a partir de las radiaciones del sincratron.

Un primer examen se les realizd en un equipo digital (GE o Giotto) y en caso de un
diagnostico dudoso, se sometieron a la mamografia por contraste de fase con haces de
sincratron. La base de datos cuenta con imagenes tomadas a nueve pacientes. Para nuestro
estudio se tomd una muestra de 6 pacientes, tomando 6 imégenes del sincrotron, tres del
GE y tres del Giatto donde un especialista en radiologia sefial 6 las regiones dudosas.

2.3 Imagenes adquiridas para el estudio

Para la obtencion de las imégenes que vamos a utilizar para nuestro estudio se tuvieron en
cuenta diferentes parametros de adquisicion del equipo utilizado para la obtencion de las
ImAgenes.

231 Imagenes del Senographe DS General Electric

En las mediciones realizadas con el equipo Senographe DS General Electric (CR) se utilizo

un detector de silicio amorfo, con un tamafio de punto focal de 0.1 — 0.3mm y tubos de
rayos X MAXIRAY 100TH-ML.

El equipo cuenta con 4 modalidades de exposicion, automética y manual, donde la primera
utiliza 3 modos diferentes: contrast, standard, dose. La exposicion se realizd utilizando un
maniqui fisico y uno antropomdrfico, obteniendo un tatal de 23 y 16 imagenes
respectivamente.

En las siguientes Tablas (1 a la 5) se muestran los datos de adquisicion de las imagenes,
incluida una estimacion de la dosis albsorbida:
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Tabla 1: Mediciones con el Maniqui ACR: Modo autormético

< . DGP
Modo Anodo/Filtro | KV mAS (MGy)
Contrast | Mo/Rh 27 75 1.40
Standard | Mo/Rh 28 47 1.02
Dose Mo/Rh 28 39 0.86

Tabla 2: Mediciones con el Manigui ACR: Modo manual

Foco Grueso | KV | mAs | DGP (mGy)
Mo/Mo 25180 | 102
26 |56 | 0.83
27 [45 [0.78
28136 |0.78
29 |28 | 0.66
0|25 [068
31|20 [0&4
2116 |[059
Foco Grueso l2<V 5";65 CE))GP (MGy)
5 74
MR =515 07
27 |36 | 0.64
2832 [0.66
29 |25 [059
30|20 [0
31|18 [055
R 14 1049
R 14 |056
A 11 [052
3510 [ 053
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Tabla 3: Mediciones con el Maniqui RMI-165: Modo automético

Modo | Anodo/Rilro| KV mAs| DGP (mGy
Contraste] RWRh | 30| 103 2.05
Standard| RWRh | 31| 74 1.72
Dose RWRh [ 30][ 68 1.37

Tabla 4: Mediciones con el Maniqui RMI-165: Modo manual

FocoGrueso | kV mAs | DGP (mGy)
Mo/Mo 28 80 |27
mAs Hjo 29 180 |316
25 80 0.75
28 80 120
29 80 140
30 80 160
31 80 197
32 80 231
[FocoGrueso |KV | mAs | DGP(MGY)
Mo/Mo 30 100 | 205
KV Fijo 20 80 160
20 71 145
20 63 129
30 50 102
30 36 0.74

Tabla 5: Mediciones realizadas a las pacientes

Paciente | Anodo/Filtro | KV | mAs [ DPG (mGy)
GV RWRh | 29| 42 0.99
VB RWVRh |29 62 0.87
ZC RWRh | 31| 62 1.45

2.32 Imagenes del Giatto
Para la obtencion de imagenes con el equipo Giatto (DR) se uso un detector de selenio, un
tubo de rayos x VARIAN y tamafios de punto focal de 0.1 — 0.3mm. La exposicion se
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realizo en 2 modalidades, modo automético y modo manual, utilizando los maniquies antes
mencionadcs, obteniendo un total de 19 imégenes con el maniqui fisico y una con el
antropomarfico.

Los datos de los parametros de adquisicion de las imagenes obtenidas se muestran en las
siguientes tablas:

Tabla 6: Mediciones con el Maniqui ACR: Modo automético
Modo Anodo/Filtro | KV | mAs | DGP (mGy)
Automatico W/Rh 26 [ 98 12

Tabla 7: Mediciones con el Manigui ACR: Modo manual

Foco Grueso KV mAs | DCP(MGy)

25 80 0.9
WiAg % 15 |07

27 45 0.7

28 36 0.6

29 28 05

30 25 05

31 20 04

32 16 04
Foco Grueso KV mAs | DeP(MGy)

25 56 0.6
WRn % (4% |05

27 36 05

28 32 04

29 25 04

30 20 0.3

31 18 0.3

3 14 0.3

A 11 0.2

35 10 0.2
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Tabla 8: Mediciones con el Maniqui RMI-165: Modo automético
Modo | Anodo/Ailro| KV | mAs | DGP(MGY)
Automatico W/Ag 30 111 2.0

Tabla 9: Mediciones realizadas alas pacientes

Paciente | Anodo/Fltro | KV | mAs | DPG (mGy)
AA WA 2817 |12
PM W/Rh 24 167 |09
UR WA |76 |14

2.3.3  Imagenes del sincrotron

Por Gltimo, para las imagenes adquiridas con el mamografo digital utilizando haces del
sincratrdn, se tomaron en cuenta las caracteristicas especificas de este equipo; se usaron
igualmente un maniqui fisico y uno antropomorfico, para los cuales los valores de energia
(keV) se variaron de 17 a 22 keV en pasos de 0.5 y de 22 a 25 keV en pasos de 1. Se
utilizaron dos tiempos de exposicion de forma tal que un grupo de imégenes tuviera una
dosis glandular promedio (DGP) baja (~0.62 mGy) y €l otro una alta (~1.02 mGy) para los
mismos Vvalores de energia, obteniéndose un total de 25 imagenes con cada maniqui. En el
estudio con esta técnica se Wilizo como detector el Sisterma Médico FUJIFILM.

Los datos de la adquisicion de las imégenes se muestran en las siguientes tablas:

Tabla 10: Mediciones con el Maniqui ACR

EkeY) MGD (Gy)
17 0,63
175 0,61
18 0,65
185 0,63
19 0,63
195 0,62
20 0,63
205 064
il 0,64
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215 0,62
22 0.62
17 1,03
175 1,05
18 1,04

185 1,02
19 1,02
19,5 1,03
20 1,02
20,5 1,02
21 1,02
215 1,02
22 1,02
23
24
25

Tabla 11: Mediciones con el Maniqui RMI-165: Modo automético

E (keV) MGD (MmGy)

(17 0,61

(175 0,61
18 0,68
185 0,65
19 0,64
195 0,63
20 0,64
20,5 0,64
21 0,65
215 0,64
22 0,63
17 1,03
175 1,03
18 1,00
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185 1,04
19 1,03
195 1,03
20 1,01
20,5 1,02
21 1,02
(215 1,02
22 1,02
23
24
25

Tabla 12: Mediciones realizadas alas pacientes

Paciente DPG (mGy)
GV 0.84
MB 2.00
ZC 1.06
AA 142
PM 0.55
UR 0.89

24 Medidas objetivas para el analisis de calidad de imagen

Para el analisis de las medidas objetivas se situaron ventanas sobre las regiones de interés
(ROI) seleccionadas en ambos maniquies (Hgura 14), todas de igual tamefio en cuanto a
area, variando el nimero de los pixeles en dependencia de equipo utilizado.

En el maniqui fisico se escogieron las regiones 1, 4, 7, 8, 12 'y 13 para el estudio, debido a
Que son regiones que imitan lesiones o estructuras mamarias camo lo son los conductos de
lamama (1Y 4, de ahora en adelante lineas), nodulos (12 y 13, de ahora en adelante masas)
y microcalcificasiones (7 y 8, de ahora en adelante puntos). Las regiones similares, masas,
puntos y lineas se promediaron, obteniéndose 3 valores, cada uno perteneciente a un tipo de
estructura en particular. Como ROI de fondo se tamd una region resultante del promedio de
6 regiones seleccionadas en la imagen, donde no existieran elementos fisicos del manigui
(Figura 149).

37



CAPITULO2

(0)

Figura 14. ROI seleccionadas en las diferentes imégenes maniquies tomedas con el equipo del sincrotron

a) Maniqui fisico, verde: lineas, violeta: puntos, azul: manchas, rojo: fondo b)) Maniqui antropomarfico,
violeta: fondo, azul: lesiones simuladas, rojo: diferentes DD

En el maniqui antropomorfico fueron escogidas 2 ROIs consideradas tejidos, con una
densidad diferente y superior al tejido normal, a partir del criterio de un especialista meédico
(radidlogo con mas de 10 afios de experiencia) y una ROI de fondo, considerada como
tejido normal también par el especialista médico (Figura 14b).

En el caso de las imégenes de pacientes, estas fueron primeramente evaluadas y
diagnosticadas por el especialista médico, de modo que las ROIs se ubicaron en los sitios
sugeridos por este.

2.4.1 Indicadores de calidad de imagen utilizados

En las ventanas seleccionadas se midieron el Contraste imagen (Cima), la relacion contraste
ruido (CNR) v la relacion sefial ruido (SNR) a partir de modelo de Rose (SNRrose), la
entropia y la informacion trasmitida, funciones gue fueron implementadas a partir de las
ecuaciones siguientes.
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Contraste

Se define como la diferencia entre las dersidades Opticas de dos tejidos o estructuras
aledafias sobre la imagen 'y expresa el diferente grado de atenuacion de la radiacion en los
distintos tejidos o estructuras del cuerpo.

(DO, — DO, )

o ©)
DO: Densidad dptica en das regiones de interes (1 2).
Relacion Contraste-Ruido (CNR)

Es la medida objetiva que expresa la habilidad de un sistema de imégenes para detectar
gran cantidad de detalles. Matematicamente se define como:

CNR = HroXfondo (6)

Ofondo
donde X,,, es el valor medio de las intensidades de pixel en una region de interes, X;,,,4, €S

el valor medio de las intensidades de pixel en la region de fondo y o4, €S la desviacion
estandar ce laintensidad de los pixeles en la region de fondo.

Relacion Sefal a Ruido utilizando el Modelo de Rose

Este modelo expresa la relacion entre el nlmero de fotones y la percepcion de los detalles.
El mismo describe la Relacidn sefial-ruido (SNR) necesaria para detectar un objeto
uniforme sobre un fondo uniforme [48]. Considerando que el contraste definido por Rose
Se puede expresar mateméaticamente como:
G —a_

as 0
donde: gf: valor medio de fotones por unidad de rea del fondo.

C:

go: valor medio de fotones por unidad de area del objeto de interés enmarcado en la ROI
seleccionada .
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Rose ademés definio sefial ~ (ASRose) como un incremento del cambio en el miimero de
fotones de la imagen, causado por la integracion de un objeto sobre el rea de ese objeto
[48]. Matemeaticamente se expresa:

ASRose - ‘h _qO/:A‘ (8)

siendo:
A el areadel objeto.

El ruido en la sefial de Rose es la desviacion tipica del nimero de fotones en un area igual a
un fondo uniforme, cRose. Dado que es un caso especial de fotones de fondo no
correlacionados, €l ruido descrito es derivado de la distribucion estadistica de Poisson. La
definicion matemética de la desviacion tipica para este caso es:

=
2
—~

O-Rose = «qf (9)
Por tanto la relacion sefial a ruido de Rose [48] se expresa como:
AC o
ASNRRose = (]f—\?()/z C «qf :%
G, 2 (10)

Entropia

Otro método utilizado como medida de la calidad de imagen es el método de la variacion de
entropia [49].

La entropia se define como:
H(py, pys-p,) == p,log,p,

) i=l

(11)
Donde p1, p2,....pn es la probabilidad de ocurrencia de un evento.

Considerando que se tienen dos variables, una variable de entrada (X) y una variable de
salida (), la entropia para la entrada y salida se definen como H(X) y H(y) respectivamente
[50]. La union entre las entropias de entrada y de salida se define como H(xy) y Hd(y) y
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H,(x) son las entropias condicionales [49].Para este caso tenemos que la informacion
transmitida se expresa como:

T(x,y)=H(x) - H, (x)=H()) - H,())

= H(x)+H(y) - H(x,y) @)
Para calcular las entropias y la informacion transmitida se emplea una matriz de frecuencia
(Tabla 10). Las columnas y las filas de esta tabla representan varias entradas y salidas que
toman valores discretos. Las variables Xy Y representan la cantidad de entradas o salidas
totales respectivamente. Los subindices i y j se refieren a una entrada o salida particular
pero no especifica. El nimero de veces que ocurre la entrada xi es representado por ni, y €
nimero de veces gue ocurre la salida yi por nj, finalmente la frecuencia con que las
entradas xi carresponden a la salida yj, se da por nij. H total de todas las frecuencias se da

por n,
Tabla.13: Matriz de frecuencia

Input x

Output y

Esto se expresa:
Ty = (13)
2= (14)
ijnvzzni :;nj =n ©
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Por consiguiente, las tres entropias, H(X), H(y), y H(x,y), pueden calcularse de la Tabla.1
por las ecuaciones siguientes:

H ZZ [IZLZI _i-'zlg":'
() ) pi loga o ogam — 2 n; logan (16)

) = § by Tog - = logan ~ L 5, n, loga, (17

H(x,y) = Z Pij logzﬂ—L = log.n —i X, ny logany; (18)
donde el pi=ni/n, pj=nj/n, y pij=nij/n.

La TI se calculd solamente en el manigui antropomarfico utilizando la ecuacion 12, 16, 17
y 18. Se situaron ventanas horizontales y verticales sobre las diferentes densidades opticas
(Figura 15) para calcular su entropia en funcion de la variacion de intensidad de los pixeles.

@) )
Figura15. Ventanas situadas en los pasos de densidad Gptica en las imagenes del maniqui antropomoarfico. a)
Verticales b) Horizontales

Para la realizacion de los experimentas, procesamiento de las imagenes y célculos de las
medidas de calidad de imagen se utilizé Matlab (version 7.4.0.287(R2007a)).

25 Calculos estadisticos

Para el anélisis estadistico usamos la prueba t-student con el objetivo de determinar la
probabilidad de que dos conjunto de datos puedan tener una diferencia significativa entre
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los valores de sus medias a pesar de que estas sean similares, utilizandose una estimacion
de la desviacion tipica en lugar del valor real. En nuestro trabajo se tomo como hipdtesis,
que para valores de probabilidad (p) menores que 0.05 las medias entre las muestras
analizadas presentaran una diferencia significativa entre ellas.

Para la obtencidn de los resultados se utilizo la distribucion de dos colas lo gue corresponde
a la probabilidad de un valor absoluto mas elevado y la prueba nimero 3 la que pertenece a
muestras con varianzas diferentes.

La normalidad de los datos fue comprobada utilizando la prueba de Lilliefors [51] la cudl
demuestra que un conjunto de datos pertenecen a una familia con distribucion normal. Los
calculos estadisticos se realizaron utilizando el Excel del paquete de Office 2010.


zim://A/A/Desviaci%C3%B3n%20t%C3%ADpica.html

CAPITULO3

CAPITULO3. RESULTADOS Y DISCUSION

En este capitulo se exponen y discuten los resultados obtenidos en el arélisis objetivo
realizado a partir del célculo de los indicadores de calidad de imagen. Inicialmente se
realiz6 un estudio de tendencias de los indicadores variando las condiciones de adquisicion
de forma manual. Posteriormente se analizan los valores medios de los indicadores en cada
equipo Yy sus diferencias estadisticas. Finalmente se realizan un conjunto de medidas en
Imagenes de paciertes.

3.1 Comportamiento de las medidas objetivas de calidad de imagen.

Para analizar los resultados obtenidos, correspondientes a los valores estimados del clculo
de los indicadores sobre las regiones de interés, se tuvo en cuenta las diferentes condiciones
de adquisicion de las imagenes en modo manual. Se ajustaron lineas de tendencia para
investigar como varian los parametros de calidad de imagen con las variaciores en la
energia de la radiacion.

3.12 Maniqui fisico

Las siguientes figuras muestran el comportamiento de las lineas de tendencias de los
indicadores calculados para el maniqui fisico en la region de las masas. Para analizar los
resultados obtenidos correspondientes a los valores resultante del calculo de los indicadores
sobre las regiones en el maniqui fisico en los equipos de GE y Giotto se tomd en cuenta la
combinacion anodo-catodo mientras que para el sincrotron se tuvo en cuenta la dosis
aplicada al peciente. Por tanto para el analisis, las imagenes quedaron divididas en 6
grupos, dosis altas (HD), dosis bajas (LD), y combinacion W/Ag, W /Rh en e Giotto,
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Mo/Mo, y Mo/Rh en el GE. Las Figuras 16, 17 y 18 muestra estos resultados para las
masas Y el anexo 1 muestra los resultados para fibras y puntos.

A masas-Mo/Mo 0,08
m mesas-Mo/Rh
3 Lineal (masas-Mo/Mo) 0,07
e Lineal (masas-Mo/Rh) 0,06
. 0,05
2 LR B
o - = 0,04
z © 003
1 0.0 R?=0.9479
R?=0.9561 ¢ R?=0.9561
R2=0.9479 001
0 0
24 26 28 30 32 24 29
kVp kVp
(@) (b)
14
12
10 (]
© 8 = ‘.‘--é,__
E
o 6
R?=0.9542
4 2
2 R*=0.9552
0
©
Figura16. Comportamiento de los indicadores en las mesas en el GEa) SNR ) CNR ¢) Cima
A masas-Ag" B masas-Rh"

01

Lineal (masas-Ag") -------- Lineal (masas-Rh") H\‘\A\‘\A\‘j
4 0,08 Lt

ﬁT‘\A\A\A\A o
.'~. _‘.-.-. « O'(B . .\‘
Ty z
= ol © o0
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= U 2 _
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©
Figura17. Comportamiento de los indicadores en las masas en el Giotto a) SNR b) CNR ¢) Cina
A masas-LD B  masas-HD 012
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Figura18. Comportamiento de los indicadores en las masas en el sincrotréna) SNR b) CNR ¢) Cima
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Para las masas las lineas de tendencia en los tres parametros, SNR, CNR y Cima, mostraron
un comportamiento lineal decreciente, con un error aproximado entre 0.3 y 0.1, con €l
incremento de la energia, comportamiento que se debe a la disminucidn de la interaccidn
fotdnica con el tejido. El valor absoluto siempre fue més alto en el sincrotron (CF), seguido
por el Giotto (DR) y el valor més bajo lotuvo el General Electric (CR).

Para la region de las fibras el comportamiento en el Giotto y el GE también tuvo una
tendencia lineal decreciente con el incremento de la energia con valores de error similares a
los obtenidos en la region de las masas a pesar e que el rango de los valores esta por
debajo. En el GE para ambas combinaciones anodo-catodo el errar es de aproximadamente
0.2 lo cual indica un comportamiento con poca dispersion. Para el Giatto las lineas de
tendencia presentan valores de error més altos para la cambinacion WAgQ. El sincratron
tuvo un comportamiento irregular, ya que los valores obtenidos no mostraron un
comportamiento gue se ajustara a una linea o curva con la variacion del keV (Anexo 1).

Para las puntos el comportamiento es bastante irregular en todos los equipos, esto se debe a
que la ROI seleccionada para esta region es muy similar a la ROl de fondo (incluye casi
tanto fondo como esta) pues el tamafio del purto es pequerio, lo gue incluye alta dispersion
en los resultados. Por esa razon, las lineas de tendencia para esta region presentan valores
de error altos. Estos valores oscilan entre 0.9 y 0.5 (Anexo 1). En este caso, en
investigaciones futuras se debe repetir todo el experimento utilizando ROIs aln més
pequerias. De hecho, este tipo de objeto simula las microcalcificaciones, en cuya deteccion
y diagnastico fallan practicamente todos los métodos objetivos que se han publicado en la
actualidad para atras tecnologias [52].

3.1.3 Maniqui antropomdrfico

Los siguientes graficos muestran el comportamiento de los indicadores en las regiones de
interés del maniqui antropomorfico.
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= SNR1 A SNR2
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Figura19. Comportamiento de la SNR para el GE (a) conmAs=80y el kVp variable (b) con K\Vp=30 y un
MAS variable

Como podemos apreciar, para el GE (CR) en el maniqui antropomdrfico hubo dos
condiciones de adquisicion. La primera, con mAs constante y varios valores de K\p, en
este caso, el comportamiento de los indicadores no fue el adecuado ya que al aumentar los
niveles de KVp las medidas objetivas aumentaron en lugar de disminuir, estos resultados
pueden ser producto de algln error 0 sesgo introducido durante la adquisicion de las
Imagenes, por lo que como parte de este proyecto se ha recomendado repetir esta secuencia
de mediciones en Trieste. La segunda condicidn fue a K\Vp constante y variacion del mAs,
para estas circunstancias los resultados si tuvieron un comportamiento correcto ya gue a
medida que se aumentd el mAs ascendio la linea de tendencia de la SNR, laCNRYy el
Cima, presentando un error aproximedo de tan solo 0.1 con respecto a una linea de
tendencialineal. La CNR 'y Cima se compartan de forma similar ala SNR (ver Anexo 2).

La base de datos de imagenes tamadas con el equipo Giatto (DR) solo tiene una imagen,
por lo que no es posible realizar andlisis de tendencias. Por tanto, para analizar
comparativamente la calidad de esta imagen con respecto a condiciones de adquisicion
similares de otro equipo, se seleccionaron dos imagenes tomadas con el GE (CR) (Tabla
14).
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Tabla 14: Datos de las iméagenes para el analisis de la imagen del equipo Giotto
Imagen  Equipo Modo KV mAs  DGP(MGy)
Rachel G1 Giotto WAgautomatico 30 111 2
Rachel 14 GE Mo/Mo Manual 30 100 2.05
Rachel 1 GE RWRhautomético 30 103 2.05

La siguiente figura muestra los resultados obtenidos en la comparacion de estas tres
imagenes, donde podemos observar que laimagen de Giatto (DR) presenta valores de SNR,
CNR 'y Cima més bajos gue las imagenes tomadas con el GE (CR) para ambos modos de
adquisicion.

30 - mGiotto m GE_Mo/Mo  GE_Mo/Rh
1 -
20 08 -
0,6
10 04 -
02 -
0 - o | MEEEE  mmmen
SNR1 SNR2 CNR1 CNR2
@) (0
400 -
300 -
200 -
"ol
0 -
Cimal Cima2
©
Figura20. Comportamiento de los indicadores en las imégenes tomadas para el andlisis del Giotto a) SNR
b) CNR ¢) Cima

Las siguientes figuras muestran el comportamiento de los indicadores para los estudios
obtenidos con el Sincrotrén (CF).
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Figura2l. Comportamiento de los indicadores para(lczc, regiones de interés en las imagenes tomadas con la

técnica del sincrotron con CF &) SNR b)) CNR ¢) Contraste imagen
El comportamiento de las lineas de tendencia para los tres indicadores es similar,
independientemente de la region analizada o de la dosis aplicada al paciente, LD o HD.
Vemos que las lineas de tendencias de la SNR, CNR y Cima decrecen a medida que
aumentamos los valores de energia y el error de la misma es de aproximadamente 0.2. Los
parametros calculados en el maniqui antropomorfico siguen siendo mas altos en
sincratrén (CF) que enel GE (CR) y el Giotto (DR).

32 Andlisis de la calidad de imagen
Los resultados mostrados hasta este momento representan las tendencia de los diferentes

indicadores para diferentes condiciones de adquision variadas de forma manual, pero los
equipos tienen un modo automeatico de trabajo. La Figura 22 muestra los resultados de los
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valores medios obtenidos del calculo de los indicadores para el maniqui fisico tanto en
modo manual como en modo automatico.

% syn-LD & syn-HD T Gio-auto # Gio Ag
5 2 GioRh 11 GE-auto = GE Mo/Mo 2 GE Mo/Rh
SNR

puntos

(a)
015 CNR
01
0,05
0
25
20
15
10
5
0 W] i,
fibras puntos
©

Figura22. Comportamiento de los indicadores en el maniqui fisico a) SNR b) CNR ¢) Cima
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El significado estadistico de los resultados anteriores fue comprobado utilizando la prueba
de t-student (Anexo 3). Para la region de las masas, latécnica de contraste de fase utilizada
en el sincrotron es superior en el indicador contraste imagen (p <0.005), sin embargo, para
la SNR y la CN\R los resultados obtenidos con el sincrotron no presentan diferencias
significativas con respecto a Giatto (p< 0,0865) y son significativamente superiores con
respecto al GE (p <0.0004). En la region de los puntos la técnica del sincrotron demostro
ser superior, los valores de los tres indicadores son significativamente mayores en
comparacion con las otras dos técnicas, mientras gue los resultados en la region de las
fibras muestran que los valares del sincratrdn son significativamente menares en los tres
indicadores. De forma general en los equipas digitales se obtienen mejores resultadcs enel
modo automético y cuando se utilizan los filtros de plata 0 molibdeno, los peores resultados
se obtienen con los filtros de rodio.

La Figura 23 muestra un ejemplo de las imagenes del manigui fisico en cada uno de los
equipas.

@ ®) ©
Figura23. Ejemplo de imagenes del maniqui fisico ACR, a) sincrotron (CF) b) GE (CR) ¢) Giotto (DR-
imagen con la mayor dosis)

La Figura 24 muestra los resultados de los valores medios obtenidos del célculo de los
indicadores para el maniqui antropomdrfico tanto en modo manual como en modo
automético.
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En el maniqui antropomarfico, el sincrotron mostrd valores més altos en las 3 medidas
objetivas de calidad de imagen que en el GE (CR) o el Giatto (DR) en las dos regiones
analizadks. Las diferencias entre las medias son significativas (p<0.01).
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Figura24. Comportamiento de los indicadores en el maniqui antropomarfico @) SNR b) CNR ¢) Cima

En la tabla 15 se muestran los resultados obtenidos en la prueba del t-student con el
maniqui antropomarfico.
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Tabla 15: Resultado de la prueba del t-student para la region 1y region 2 del maniqui
antropomorfico

S\R CN\R Cima
GE ALio GE ALi0 GE_AL0

Sincrotron LD 0.0100 0.0002 0.0037 0.0069 0.0237 0.0369
Sincrotron HD ~ 0.0082 0.0150 0.0026 0.0050 0.0211 0.0331

De los resultados obtenidos con el célculo de los indicadores sobre el maniqui
antropomarfico notamos que el uso de la mamografia digital con constraste de fase por
haces de sincratron es una tecnologia que ofrece resultados superiores en cuanto a calidad
de imagen con respecto al GE (CR) y al Giotto (DR) desde el punto de vista objetivo. Los
valores de SNR, CNR 'y Cima para esta técnica son en general mas altos que para los otros
dos equipos ya que el cambio que ocurre en la fase de la onda se hace sensible a través de la
medida contraste imagen y también sobre la mejora de la visibilidad de detalles peguefios.
En la figura siguiente se muestra un gjemplo de las imégenes del maniqui antropomarfico
en cada equipo.

=

©

Figure 25. Ejemplo de imagenes del maniqui antropomarfico ACR, @) sincratron b) GE ¢) Giotto
321 Entropia

Los experimentos realizados en este estudio utilizaron los 12 pasos de DO presentes en
estas imagenes camo entrada (X). Los valores de los pixeles en las ventans situadas en las
diferentes densidades opticas fueron tomados como salida (Y). Las ventanas de se situaron
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en posicion vertical u horizontal como se explicd anteriommente, obteniéndose resultados
similares.

La entropia de entrada tiene el mismo valor para los tres equipos, pero la entropiade salida
H(y) y la condional condicional H(x,y) aumenta en las iméagenes tomadas con sincrotron en
comparacion con las otras dos técnicas digitales (Figura 26 a y b). Sin embargo la Tl se
comporta de forma contraria, siendo més baja en el sincrotrén (CF) seguida del Giotto
(DR), y con valores mas altos en el GE (CR).
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Figura26. Comportamiento de los tres equipos utilizados en cuanto a las métricas relacionadas con la
entropia y la transmision de la informacion

Las imagenes adquiridas en el sincrotrén son portadoras de mayor informacion (relacionada
con la absorcion y el contrastede fase) y sus resultados en cuanto a la informacion
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trasmitida son més bajos. Se debe tener en cuenta que en esta andlisis se tomaron regiones
uniformes de diferente densidad Optica pero que no incluyen bordes o cambios
estructurales. En gereral las técnicas de mayor resolucion espacial se ha comprobado gue
tienen esta caracteristica [49, 50] .

3.22 Andlisis de la calidad de imagen enlas imagenes de pacientes

Anélisis subjetivos prevics de imagenes de pacientes adquiridas en los mamdgrafo digitales
GE, Giotto y usando técnicas de contraste de fase han demostrado la superioridad de esta
ultima en cuanto a la deteccion de lesiones y visualizacion de sus bordes [10, 12]. En la
Figura 27 podemos ver que la técnica de constraste de fase mejora la deteccion de lesiones
en comparacion con atras técnicas digitales que usan imagen de absorcion como las
utilizadasen los equipos GE (CR) y Giotto (DR). Con el sincrotron es posible delimitar
bordes de lesiones que pueden ser confundidas conel tejido natural de lamama y se pueden
discernir detalles, por gemplo en la deteccion de microcalcificaciones.

a b
Figure 27. Ejemploenla degtegcién de lesiones imagenes en una pagzie):nte, a) GE b) Sincrotron
El analisis objetivo de la SNR, CNR y Cima fue realizado en lesiones previamente
detectadbs por un especialista médico. En Figura 28 se muestra el comportamiento del
indicador contraste imagen en las imagenes de pacientes; comparando sus valares en
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imagenes con contraste de fase adquiridas en el sincrotron, con e imagenes de absorcion de
los equipos digitales GE y Giotto.

500 mGE Sinc 250 m Giotto Sinc
400 200
300 150
200 100
100 50 I
0 l . 0 . .
GV VB ZC A PM UR
@ ()

Figura28. Comportamiento del indicador contraste en las imagenes de pacientes a) GE vs. Sincrotron
b) Giotto vs. Sincrotron
Los resultados muestran gue la mamografia de contraste de fase utilizando radiacion del
sincratron presenta valores superiores en los valores del contraste, para estos cascs. No
obstante, en las imagenes obtenidas a partir de la radiacion por sincratron los valores de
SNRy CNR expresan mayor presencia ce ruido que en el GEy el Giatto (Anexo 4).

3.3 Conclusiones del capitulo

1. Los indicadores calculados Cima, SNR y CNR son sensibles a los cambios de las
condiciones de adquisicion en todos los eguipos monitorizados.

2. La mamografia por contraste de fase usando haces de sincrotron presenta mejores
resultados, especialmente mejor contraste imagen para las diferentes condiciones de
adquisicion analizadas en comparacion con el GEy el Giatto.
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CONCLUSIONES Y RECOMENDACIONES

Conclusiones

o Laseleccion realizada del conjunto de imagenes tanto de los maniquies camo de los
pacientes para las diferentes técnicas y equipos de mamografia comparados permitié
tener un nivel de comprension de la influencia de las condiciones de adquisicion
sobre la calidad de laimagen y la dosis aplicada al paciente con cada tecnologia.

o El calculo de los indicadores SNR, CNR, Cima, Entropia y Tl corstituyeron una
herramienta adecuada para el analisis objetivo de calidad de imagen, Uil para
evaluar las tecnologias de adquisicion digitales modernas camo los mamdgrafos
CR, DRy con CF.

o Apartir del maniqui fisico apreciamas que para la deteccion de masas, el CF aportd
mayor Cima mientras gue SNR y CNR fueron similares a la tecnologia DR. Para la
deteccion de microcalcificaciones, la técnica con CF mostré mayor Cima, CNR 'y
SNR que las otras dos técnicas, mientras que para las fibras fue al revés. Con €l
maniqui antropamdrfico, todos lcs indicadores fueron superiores en la técnica con
CF, mientras gue en el estudio con pacientes se comprobd que el CF aportd mayor
Cima.

o En general, la mamografia con contraste de fase mostré mejores resultadcs en
contraste imagen y deteccidn de pequefios detalles en comparacion con las otras dos
técnicas digitales analizadas. Sin embargo mostré mayores niveles de ruido
aleatorio, que podria deberse a las diferencias en los detectores usados en cada

equipo.
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CONCLUSIONES 'Y RECOMENDACIONES

Recomendaciones

o Promover la busqueda de atros pardmetros para la evaluacion de la calidad de
imagen vinculados a la deteccion de bordes y detalles peguefios, que ofrezcan
mejores resultados particularmente en presencia de CF, para la comparacion de las
técnicas.

o Repetir laadquisicion de las imégenes tomadas con el GE (CR) con mAs constante

y varios valores de kVp, utilizando el maniqui antropomdrfico debido
comportamiento andmalo gue tuvieron sus datos en esta investigacion.

o Realizar nuevamente los calculos para la region de la fibras y los puntos en e
maniqui antropamarfico con una ventana de menor tamario.

9
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ANEXOS

ANEXGS

Anexo |: Comportamiento de los indices de calidad de imagen en el maniqui fisico
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Equipo Giotto (DR)
B puntos-Ag
® puntosRh 0,02 R%=0.0703 3 ] |
) 2| e
oos | .® OF ~
R?=05569 | - By o 2,5 ';'i‘\.
o =mm i SN ® )
e . z ° 4,5 . °
°® 0,005 | R?=0.5569 .| R¥=00403
R2=0.0703
0 05 R2=0,5367
0
24 kvp B # kwp® 24 kvp2
+ fibras-Ag 004 7
= fibras-Rh 0,035 6
0,03 5
0,025 4
20,02 ©
o €3
0,015 S
0,01 2
0,005 1
0 0
24 kvp B 24




ANEXOS

Sincrotron (CF)
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ANEXOS

Anexo 11: Comportamiento de los indices de calidad de imagen en el maniqui

antropomorfico
Para mAs constante
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ANEXOS

Anexo I11 Tabla de los valores obtenidos en la prueba t-student parael maniqui fisico

R
eSS G0 Ag Gio_Rh GE Mo
Sin (D | 015773681 | 006326061 | 000015730
Sin HD | 0.08650074 | 0.11482287 | 0.00036111

R
M G0 Ag GoRh | GE Mo
Sin (D | 022824876 | 004661362 | 0.000183%4
Sin HD | 0.12801387 | 00987397 | 0.00042067

Cima
TS —GoAg | GoRh GE Mo
Sin [D| 0.00331651 | 354338606 | 1001642506
Sin HD | 000527186 | 6.19833E-05 | 1.76189E-06

R
puntos —5Ag Gio R GE Mo
Sin (D | 000014327 | 6.162856-06 | 249010E05
Sin HD | 580016E-05 | 700822 E-07 | 1.20148E-06

R
Puntos —&5A Gio Rh GE Vo
Sin D | 0000112581 | 502003E-06 | 0.753556-06
Sin HD | L30452E-05 | 5.66214 E-07 | 2.93081E-06

Cima
Puntos —w5Ag T Gio Rh GE Vo
Sin D | 22420807 | 322855607 | 756856607
Sin HD | 3.96566E-07 | 5.352006-08 | 1.60676E07
; TR
fibres G5 Ag GoRh | GERh
Sin (D | 828780505 | L95230E-07 | 0.00011550
Sin HD | 000018357 | 5.74772E-07 | 0.00023486
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: O\R
fibras Gio A GoRh | GERh
Sin LD | 9.25308E-05 | 2.19740E-07 | 0,00040102
Sin FD | 000020977 | 6.35474E-07 | 0.00082981
: Cima

fibras GoAy | GoRh | CGERM
Sin [D | 00L130950 | 000013112 | 071063432
Sin HD | 004041916 | 000016883 | 0.76084710




ANEXOS

Anexo IV Comportamiento de los indices SNRy CNR en las imagenes de pacientes
GE vs. Sincrotron
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