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RESUMEN

La mamografia digital de campo completo (FFDM) es el protocolo estandar en el
tamizaje mamogréafico en México, sin embargo, la FFDM tiene limitaciones cuando se
tiene traslape de tejidos y para caracterizar algunos tipos de lesiones. En protocolos
clinicos, dependiendo de los hallazgos encontrados en la imagen con FFDM el médico
radidlogo puede pedir adicionalmente una tomosintesis digital de mama (DBT)
aumentando la dosis de radiacién en el paciente. El objetivo de este estudio es reducir
las dosis a los pacientes al sustituir la mamografia FFDM con SDM (DBT con

reconstruccion en 2D) manteniendo una calidad de imagen éptima.

Se realiz6 un estudio retrospectivo y prospectivo con un total de 113 de pacientes
sometidas a FFDM y DBT evaluando dosis glandular media (AGM) y calidad de
imagen. La AGM fue determinada usando un dosimetro RadCal Accu-Gold vy el
protocolo de la Asociacion Americana de Fisicos en Medicina (AAPM), la calidad de
imagen fue evaluada con el maniqui recomendado por el Colegio Americano de
Radiologia (ACR) en un sistema de mamografia Hologic Selenia Dimensions. Se
realizé una comparacién de la AGM vy calidad de imagen en estudios con FFDM y
SDM.

Los resultados muestran que las AGM fueron en promedio menores en los estudios
con DBT (mama izquierda 2.20 = 0.5 mGy, mama derecha 1.82+ 0.5 mGy) en
comparacion con valores de dosis determinados en FFDM (mama izquierda 2.86 £ 0.5
mGy, mama derecha 2.17 + 0.5 mGy). Los resultados de la evaluacion en funcién de
la lesion mostrada arrojan un puntaje mayor para SDM (puntuacion media 4.028) en
comparacion con FFDM (con puntuacion de 3.816) Estudios anteriores han publicado
valores de dosis que van de 1.74 a 2.85 mGy y para la calidad de imagen de 4.03 para
SDM vy 3.82 para FFDM, asi nuestros resultados son congruentes con valores
publicados. La mastografia SDM reduce la dosis al paciente y tiene una mejor calidad

de imagen comparada con FFDM y SDM teniendo el potencial de sustituir a la FFDM.



ABSTRACT

Full-field digital mammography (FFDM) is the standard protocol in mammographic
screening in Mexico, however, FFDM has limitations when there is tissue overlap and to
characterize some types of calcifications. In clinical protocols, depending on the findings
found in the FFDM image, the radiologist may additionally request a digital breast
tomosynthesis (DBT) by increasing the radiation dose to the patient. The objective of this
study is to reduce the doses to patients by substituting FFDM mammography with SDM
(DBT with 2D reconstruction) while maintaining optimal image quality.

A retrospective and prospective study was conducted with a total of 113 patients undergoing
FFDM and DBT evaluating mean glandular dose (AGM) and image quality. The AGM was
determined using a RadCal Accu-Gold dosimeter and the protocol of the American
Association of Physicists in Medicine (AAPM), the image quality was evaluated with the
manikin recommended by the American College of Radiology (ACR) in a mammography
system Hologic Selenia Dimensions. A comparison of AGM and image quality was made in
studies with FFDM and SDM.

The results show that AGM were on average lower in the DBT studies (left breast 2.20 + 0.5
mGy, right breast 1.82 + 0.5 mGy) compared to dose values determined in FFDM (left breast
2.86 = 0.5 mGy, right breast 2.17 + 0.5 mGy). The results of the evaluation based on the
lesion shown show a higher score for SDM (mean score 4,028) compared to FFDM (with a
score of 3,816) Previous studies have published dose values ranging from 1.74 to 2.85 mGy
and for quality image of 4.03 for SDM and 3.82 for FFDM, thus our results are congruent
with published values. SDM mammography reduces the dose to the patient and has better
image quality compared to FFDM and SDM, having the potential to replace FFDM.



ABREVIATURAS

AAPM

ACR

C-View

CHR
CLAHE

CNR
DBT

DFI

DFO

Dg

DgN

DgNTomo

DQE

FFDM

FBP
FDA

FN

Asociacion Americana de Fisicos Médicos (American Association of
Physicists in Medicine, por sus siglas en inglés).

Colegio Americano de Radiologia (American College of Radiology, por sus
siglas en inglés).

Algoritmo de reconstruccion de imagenes 2D sintetizadas a partir de los datos
adquiridos por DBT.

Capa Hemirreductora, medida del poder penetrante del haz de rayos x.
Ecualizacion de Histograma Adaptativo con Contraste Limitado (Contrast-
Limited Adaptive Histogram EQ, por sus siglas en inglés).

Razon Contraste a Ruido (Carrier to Noise Ratio, por sus siglas en inglés).
Tomosintesis Digital de Senos (Digital Breast Tomosynthesis, por sus siglas
en inglés).

Distancia Foco Imagen.

Distancia Fuente Objeto.

Dosis Glandular Media.

Kerma en aire con el factor de conversién de dosis glandular media con
unidades de dosis mGy/mGy.

Dosis glandular que se normaliza para una adquisicién en tomosintesis
completa.

Eficiencia de Deteccién Cuéantica (Detective Quantum Efficiency, por sus
siglas en inglés).

Mastografia Digital de campo completo (Full-Field Digital Mammography,
por sus siglas en inglés).

Retroproyeccion Filtrada (Filtered Back Projection, por sus siglas en inglés).
Administracion de Medicamentos y Alimentos (Food and Drug
Administration, por sus siglas en inglés).

Frecuencia de Nyquis.



HIW

MIW

MMIW

MTF

NOM
NSP

PACS

PMMA
ROI
RGD
RGN

SNR
SPECT

TC
TFT

Ventana de intensidad basada en histograma (Histogram-based Intensity
Window, por sus siglas en inglés).

Unidad internacional de medida de la radiacion absorbida.

Ventana de intensidad manual (Manual Intensity Window, por sus siglas en
ingles).

Ventana de intensidad del modelo de mezcla (Mix Model Intensity Window,
por sus siglas en inglés).

Funcion de Transferencia de Modulacion (Modulation Transfer Function, por
sus siglas en inglés).

Norma Oficial Mexicana.

Espectro de potencia de Ruido (Noise Spectrum Power, por sus siglas en
inglés).

Sistema de Comunicacion y Archivado de Imagenes (Picture Archiving and
Communication System, por sus siglas en inglés).

Polimetilmetacrilato (Polymethyl-methacrylate, por sus siglas en inglés).
Region de interés (Region Of Interest, por sus siglas en inglés).

Dosis Glandular Relativa (Relative Glandular Dose, por sus siglas en inglés).
Dosis Glandular Normalizada (Relative Glandular Dose Normalized, por sus
siglas en inglés).

Razoén Sefial Ruido (Signal to Noise Ratio, por sus siglas en inglés).
Tomografia Computarizada por Emisiéon de Foton Unico (Single Photon
Emission Computed Tomography, por sus siglas en inglés).

Tomografia Computada (Computed Tomography, por sus siglas en inglés).
Transistores de Pelicula Delgada (Thin-film Transistor, por sus siglas en

inglés).
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1. INTRODUCCION

La tasa de mortalidad por cancer de mama en México continla incrementandose afio con
afio, siendo este la primera causa de muerte en las mujeres mexicanas.! En otros paises a
diferencia de México se tienen implementados programas de garantia de calidad, se generan
protocolos clinicos nuevos y se realiza investigacion clinica especializada para mejorar el
diagnostico por imagen, permitiendo tener una mayor eficiencia en la deteccion temprana del

cancer de mama.23*

Los programas de control de calidad para equipos de diagndstico médico y las nuevas
tecnologias proporcionan el mejoramiento de la calidad de imagen para el diagnostico

médico.*

La mamografia digital de campo completo (FFDM), es el protocolo estandar en el tamizaje
mamografico en México, sin embargo, la FFDM tiene limitaciones debido al ruido estructural
de los tejidos y caracterizacion de algunos tipos de calcificaciones. En protocolos clinicos
actuales primero pasa el paciente a un procedimiento con FFDM y dependiendo de los
hallazgos encontrados en la imagen médico radidlogo puede pedir un estudio adicional con
tomosintesis digital de mama (DBT) vy la dosis al paciente casi se duplica debido a los dos
estudios de mamografia. El objetivo de este estudio es reducir las dosis a los pacientes al
sustituir la mamografia FFDM con SDM (DBT con reconstruccion en 2D) con una calidad

Optima.

Los estudios de mamografia digital con DBT ofrecen multiples cortes mamogréaficas con baja
dosis de radiacion en lamamay con una posible exactitud diagnostica mayor en comparacion
con solo FFDM.® El propdsito de este estudio es mostrar que la calidad de imagen de la
proyeccion SDM es comparable o superior en comparacion con FFDM vy la dosis sera
significativamente menor con SDM en comparacion con FFDM + DBT. Se incluye estudio
retrospectivo de pacientes que tuvieron mastografia FFDM + DBT para comparar calidad de

imagen y dosis glandular media (AGM).
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1.1. Planteamiento del Problema

El tejido glandular de la mama es altamente sensible a los efectos estocasticos de la radiacion
que recibe durante el diagnostico médico. En los protocolos clinicos utilizados en la mayoria
de los centros de mamografia como primera indicacion es el uso de la mamografia digital
FFDM vy si el médico radiologo considera que los hallazgos en las imagenes requieren una
opinién mas por imagen, entonces pasa al paciente a un procedimiento con tomosintesis
(DBT) que es un protocolo FFDM+DBT vy el tejido glandular recibe una dosis doble
aproximadamente. Yoonmi Choi et al, han postulado que la mamografia DBT mostr6 dosis
glandular media menor en comparacion con la FFDM y el protocolo FFDM+DBT puede
sustituirse por una mamografia SDM (DBT+2D) con una calidad de imagen igual o superior

a FFDM y con una dosis menor. Entonces la mamografia SDM tiene potencial como

alternativa a la FFDM.?
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2. ESTADO DEL ARTE

2.1. Mastografia

La mastografia es una técnica de imagen que permite evaluar el tejido mamario por medio
de rayos X, en pacientes asintomaticos o sintomaticos en la deteccion temprana del cancer
de mama o caracterizar patologias mamarias. Las patologias mamarias pueden ser

microcalcificaciones, nddulos, distorsiones, asimetrias y tejidos de distintas densidades.!

Los equipos de mastografia digital de campo completo full-field digital mammography
(FFDM)) han evolucionado la adquisicion de imagenes radiogréaficas aportando una mejor

calidad de imagen y limitando las dosis de radiacion al paciente.*®

Los sistemas de FFDM requieren cumplir con algunos aspectos para la practica clinica como:

a) Dosis por proyeccion menores a 3 mGy, establecido por la Norma Oficial
Mexicana NOM-041-SSA2-2011, “Para la prevencion, diagndstico,
tratamiento, control y vigilancia epidemioldgica del cancer de mama”.?

b) Elementos de calidad de imagen como: resolucion espacial, la relacion
contraste a ruido (CNR) y sefial ruido (SNR), artefactos, eficiencia cuéntica
de deteccion, siguiendo los establecido y recomendado por el fabricante.*®

c) Observacion de la composicion anatomia mamariay lesiones en sus diferentes

proyecciones.?

Los principales problemas en imagenes de mastografia digital es la superposicion de
estructuras anatomicas (ruido estructural), impidiendo la visualizacién de tejido sano y
lesiones en la mama. Las nuevas tecnologias se han basado en reducir la superposicién de las
estructuras anatomicas y tejido neoplésico, mejorando asi la calidad de imagen
mamografica.! La mamografia FFDM es actualmente el estandar de oro para la deteccion

eficaz del cancer de mama en etapa temprana. Se utiliza como método de diagndstico
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principal, pero tiene importantes limitaciones para crear falsos positivos y negativos debido
a la superposicion del tejido mamario.® Pero con el desarrollo de la Tomosintesis de mama
Digital Breast Tomosynthesis (DBT) se ha utilizado como complemento a FFDM para
caracterizar mejor las lesiones y una deteccion méas temprana de cancer de mama. Estudios
previos en encontrado que la DBT puede ser igual o superior a la FFDM mejorado la
deteccion temprana del cancer de mama. La DBT fue aprobada por la Administracion de

Drogas y Alimentos de los Estados Unidos (FDA) para usarse en combinacion con FFDM.®

La Tomosintesis DBT es un sistema de rayos X que surgio6 en el mercado hace unos afios y
es basicamente una mamografia digital en 3D. En esta técnica el detector esta fijo y el gantry
gira alrededor de un centro de rotacidn ubicado generalmente en la parte superior de la mama.
El plano de giro es perpendicular a la direccion anodo-filtro; el arco descripto y la cantidad
de proyecciones son pequefos, y los valores de dosis media glandular en cada proyeccion
son bajos.>® De acuerdo con Basic Safety Standards, es necesaria una adecuada calidad de
imagenes y que la dosis media glandular sea lo méas baja posible para asegurar un correcto
diagnostico de los estudios mamogréaficos. Esto involucra la realizacion de préacticas de
controles de calidad y de optimizacion.® Para reducir la exposicion a la radiacion, varios
proveedores han sugerido convertir los datos 3D obtenidos de DBT en iméagenes de
mamografia sintetizada bidimensional (DSM). Los datos DSM reconstruidos tienen una
calidad de imagen prometedora, no inferior a FFDM.® La dosis de radiacion aplicada al
paciente ha sido motivo de creciente preocupacion, pero ha sido dificil comparar
cuantitativamente entre diferentes modalidades debido a las caracteristicas de adquisicion de
las imagenes y procesamiento. Los estudios han comparado la calidad de la imagen entre las
dos modalidades (FFDM y DBT) pero rara vez los autores compararon la dosis de

radiacion.>®

2.2. Pregunta investigacion

¢El procedimiento de mamografia digital con DBT mas reconstruccion 2D (SDM) ofrece una

imagen con calidad diagndstica con una dosis de radiacién menor en comparacién con el

20



protocolo clinico habitual de mamografia digital directa (FFDM) + DBT?, ¢(Es posible
sustituir FFDM con SDM?

2.3. Hipotesis

Si se realizan el procedimiento DBT + 2D (SDM) y los resultados son imégenes con calidad
diagndstica y una reduccion de la dosis glandular media entonces la (SDM) puede sustituir
el procedimiento FFDM con una calidad de imagen diagnostica y dosis menores en

comparacion con el protocolo clinico de mamografia (FFDM) + DBT.

2.4. Objetivo General

Determinar la calidad de imagen y dosis glandular media en los protocolos clinicos de
mamografia FFDM + DBT y mamografia DBT con reconstruccion 2D (SDM).

2.5. Obijetivos Especificos

o Realizar el control de calidad del equipo Lorad-Selenia Dimensions conforme al
manual del fabricante y la Administracion de Alimentos y Medicamentos de
Estados Unidos de Norteamérica (FDA) en las modalidades FFDM y DBT.

o Llevar a cabo el estudio retrospectivo para evaluar la calidad de imagen y dosis
de estudios realizados en los ultimos 6 meses almacenados en el sistema PACS.

o Medir la dosis glandular media en la modalidad FFDM y DBT para calibrar las
unidades monitor del sistema de mamografia digital.

o Determinar la calidad de imagen del sistema de mamografia en las modalidades
FFDM y DBT con reconstruccion 2D.

o Llevar a cabo el estudio prospectivo para evaluar la calidad de imagen y dosis de

estudios realizados en los proximos 6 meses almacenados en el sistema PACS
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(Picture Archiving and Communication System) en las modalidades FFDM y
DBT con reconstruccion 2D.

Elaborar una base de datos para procesarla con el paquete estadistico SPSS
(Statistical Package for the Social Sciences) para obtener los resultados del

estudio.
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3. MARCO TEORICO

3.1. Mastografia Digital (FFDM)

En 1990 se empezaron a emplear dispositivos de adquisicion digital en mamografia en forma
de pequefios sistemas de biopsia digital con campo de vision, el cual es una técnica que
permite ubicar la lesion en la estructura mamaria por medio de célculos en tres coordenadas
(ejes X,Y,Z), ubicacion tridimensional (estereotaxica), posteriormente se toma una muestra
de la lesion usando un dispositivo de gatillero que permite cortar cilindros del tejido mamario
de grosor variable segin la cénula utilizada (aguja de biopsia de 14 o 12 Gauge). Para el
2000, la FDA aprobo el primer sistema de mamografia digital de campo completo; consistia
de un material centellador, un arreglo de fotodiodos y una matriz de transistores de pelicula
delgada (TFT), Cuando los fotones de rayos X alcanzan el material centellador la energia de
los rayos X se convierte en luz visible, luego, la luz emitida se convierte en cargas eléctricas
mediante una matriz de fotodiodos basados en silicio y esas cargas son recolectadas en la
matriz TFT, la matriz de panel plano de deteccion indirecta de TFT contenia una area activa
de 18 x 23 cm.*” Una matriz activa de transistores de pelicula delgada recolecta la carga
eléctrica generada durante el proceso de exposicion, absorcién y conversion de rayos X;
almacena la carga en un condensador conectado a cada elemento detector. Los componentes
clave en cada elemento detector incluyen un transistor que es el que sirve como un interruptor
de "encendido-apagado”, un electrodo de recoleccion de carga y un condensador de

almacenamiento.” 8

3.2. Detectores digitales de conversion directa

Los sistemas FFDM se clasifican segln su sistema de captura (indirecta o directa). Los
equipos de mastografia Selenia usan el proceso de conversion directa, el cual consiste en que
los fotones de rayos X son capturados directamente por un fotoconductor como el selenio

amorfo (a-Se), que convierte los rayos X absorbidos directamente en una sefial eléctrica. Los
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sistemas de captura directa eliminan las posibilidades de degradacién de la resolucion debido
a la dispersion de la luz inherente, la resolucidn espacial con captura directa esta limitada al
tamano de pixel, el tamafio de la matriz, el algoritmo de reconstruccion y no al grosor del

fotoconductor,® Figura 1.

Direct detection
electron—hole

X_ray / pairsl_l ngh VOItage
n

%
. . ~— Amorphous
£ LJT T I—IT selenium (a—Se)

_——
4|HE

-

Figura 1. Esquema de un detector de conversion directa, los fotones de rayos X son capturados por un

fotoconductor (selenio amorfo) que convierte los rayos X absorbidos directamente en un par de electrones.®

Los detectores digitales de conversion directa representan un avance tecnoldgico, ya que
eliminan los problemas asociados con la dispersion de la luz inherente a los sistemas de
conversion indirecta. Los sistemas de conversion directa contienen un fotoconductor que
absorbe los rayos X y genera directamente la sefial, Figura 2. Con la presencia de un campo
eléctrico externo, los agujeros o electrones (dependiendo de la polaridad del campo aplicado),
se dirigen hacia un electrodo (pixel), entonces los electrones y los agujeros viajan a lo largo
de la direccién de las lineas del campo eléctrico, se mueven sin que se disperse la carga
lateral. Esto da como resultado una respuesta de dispersion de punto excepcionalmente

estrecha.?
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Figura 2. Los detectores de conversion directa utilizan un fotoconductor para absorber los rayos X y generar

directamente la sefial.®

El fotoconductor usado en sistemas de conversion directa en FFMD es el selenio amorfo (a-

Se). En los detectores de conversion directa, la funcion de respuesta mantiene su distribucion

de dispersion incluso a medida que aumenta el grosor del fotoconductor, generando una

compensacion entre la eficiencia de detencion de la radiacion y la resolucion espacial, Figura

X-ray X-ray

Direct conversion:
high speed maintained
even at higher speed

e

Line spread functions

Direct conversion:
high speed & resolution

Figura 3. No hay compensacién entre la resolucion espacial y la sensibilidad para los sistemas de conversion

directa.®
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En los detectores el selenio amorfo como fotoconductor tiene un grosor de 250 micras que
atenta mas del 95 por ciento del haz incidente en el rango de energia de mamografia. La
Figura 4 muestra que los sistemas de selenio amorfo logran una eficiencia cuantica casi
completa, que es la medida de la combinacion del ruido y contraste y mide el desempefio de

un sistema de imagen como una funcidn del detalle del objeto.’

1000

100

attenuation mu/rho {em®*2/g)

N

m T t T T
0 15 i 25 ki k-]

¥-ray energy (KeV]

Figura 4. El borde K para el selenio esta justo debajo del rango de diagnostico para la mamografia que se

muestra en el area entre las dos lineas amarillas.

El detector digital a-Se convierte directamente los rayos X que pasan a través del seno en
sefiales electronicas. Los pares de agujero-electrén creados en el proceso de interaccion se
dirigen hacia los electrodos polarizados y son colectados por los condensadores de
almacenamiento de carga. En estos detectores la eficiencia cuantica es significativamente
mayor que la combinacion pantalla-pelicula y una capa de selenio amorfo se deposita

directamente sobre el sustrato TFT, Figura 5.8 °
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Figura 5. llustracién de un detector digital de selenio amorfo utilizado en el sistema Selenia usado para
FFDMy DBT.®

3.2.1. Procesamiento de la imagen digital

La imagen en Mastografia FFDM es representada con un arreglo matricial, en el cual las
operaciones de la matriz son arreglos numericos que constituyen una imagen. El arreglo la
matriz representa la intensidad de brillo en la imagen. En una imagen digital 2D las
coordenadas espaciales (pixeles) y la resolucion de brillo (ajj) se representa de la siguiente

manera:

Figura 6. Representacion de los arreglos numéricos que constituyen la intensidad de brillo en una

imagen.’0
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El procesamiento de imagenes tiene la finalidad de mostrar una imagen anatémica con
informacion util para el diagndstico o tratamiento, pero la imagen se puede procesar una
infinidad de veces, siendo el procesamiento especifico para cada tipo estudio caracterizado
por un conjunto de parametros de visualizacion.”° El procesamiento de imagenes puede estar

representado por operadores:

r(x,y) =TIf (x, y)] @)

e F(X,y) es la imagen de entrada
e R(x,y) es laimagen procesada
e T operador de transformacion de los valores numéricos de los pixeles en la matriz

A laescala de grises: h = T[d], con hy d los valores del pixel de entrada y salida.

3.2.2. Algoritmos de procesamiento de imégenes

El procesamiento de imagenes utiliza algoritmos (serie de instrucciones secuenciales que
permiten realizar acciones o rutinas) que transforman una imagen en otra en donde se resalta
cierta informacién de interés clinico. El trabajo de procesamiento de imagenes comprende
eliminacién de ruido, mejorar el contraste, eliminacion de efectos no deseados en la captura
como difuminaciones o distorsiones por efectos Opticos o de movimiento, mapeos
geomeétricos etc. Las diferentes representaciones de imagenes permiten definir operaciones y

relaciones basicas entre imagenes o entre pixeles.!!

a) Métodos de dominio espacial: Manipulacién de los pixeles en la imagen.
Las vecindades de un pixel se definen en términos de distancias entre las posiciones a otros
pixeles, donde la distancia se define como un operador binario entre las componentes
espaciales:

d:XxX—IR )
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Las operaciones espaciales se aplican directamente sobre los pixeles de una imagen.
Utilizando la representacion de conjuntos, se pueden plantear las siguientes transformaciones

espaciales:

1. Operaciones sobre de valores de pixeles
2. Operaciones sobre los valores de vecindades

3. Operaciones geométricas
Una operacion sobre los valores de los pixeles en una imagen A esta definida como:
B={b|b=<y,d>d=T().a=<x.c>e A} (3)
Que es una modificacion del valor de cada pixel en funcidn “Unicamente del valor del pixel
correspondiente en la imagen destino.**En una operacion de vecindad, el valor de un pixel q
= <x, d> en la imagen destino B depende de los valores de los pixeles en una vecindad del
pixel p en A con igual posicion x que g.1* Si N(p) denota una vecindad del pixel p, es decir,

un conjunto de pixeles que conservan una relacion geométrica predefinida con respecto a x

entonces la transformacién de vecindad se puede expresar matematicamente como:
B={b|b=x<x,d>d=T(val(N@))), a=<x, c>€ A} 4)
Una operacion geométrica de la imagen A hacia la imagen B esta definida como:
B={b|b=<y,c>y=T(x),a=<xc>€A}
Donde los pixeles de la imagen original A mantienen su vector espectral ¢, pero cambian su
posicion x en la imagen destino B.* En la préctica, puesto que la imagen destino debe ser

ubicada en una rejilla regular, es costumbre utilizar una transformacion inversa junto con

operaciones de interpolacion:
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A={ala=<xc> x=T ' (y), b=<y,c>€B} (5)
b) Meétodos de procesamiento de histogramas
El mejoramiento del contraste en imagenes, entendido como el proceso de optimizacion del
uso del rango dindmico disponible, puede hacer uso de la informacion estadistica contenida
en histogramas de la imagen completa o de secciones en ella.!! Sea R el intervalo de valores
escalares que puede tomar un pixel en una imagen o canal:
R=[0,L—1] (6)

Dada una particion de dicho intervalo, regular o irregular, en K subintervalos tales que

R=[0,...,L—=1]=[ro, r1[U [r1, r2[, U ... [r, r kea[. . . U [r k-1, 1] (7)

El histograma se define como la funcion h(k) = nk que asocia al k-ésimo subintervalo [r,

rw+1] el nimero de pixeles cuyo valor se encuentra contenido en “el:

h(k) =Kp|p=<x,r> € [nq, rl} (8)

El histograma esta ligado con la distribucién de probabilidad para los valores de gris. Sea N

el total de pixeles en la imagen:

N = ¥iZo h(k) 9)

La probabilidad de que un pixel tenga un valor dentro del k-ésimo intervalo esta dada por

p(k) = h(k)/N (10)
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Obsérvese que

Yico p(k) =1 (11)

Se supone que un pixel debe adquirir cualquiera de los valores posibles. La funcion de

distribucién acumulativa

ak=N= X, p() (12)
Expresa la probabilidad de que un pixel adquiera el valor dentro del intervalo [0, rk+1]
c) Meétodos de dominio de frecuencia

El proceso de filtrado es el conjunto de técnicas englobadas dentro del preprocesamiento de
imagenes cuyo objetivo fundamental es obtener, a partir de una imagen origen, otra final
cuyo resultado sea mas adecuado para una aplicacion especifica mejorando ciertas
caracteristicas de la misma, que posibilite efectuar operaciones del procesado sobre ella.!!

Los principales objetivos que se persiguen con la aplicacion de filtros son:

e Suavizar la imagen: reducir la cantidad de variaciones de intensidad entre pixeles
Vecinos.

e Eliminar ruido: eliminar aquellos pixeles cuyo nivel de intensidad es muy
diferente al de sus vecinos y cuyo origen puede estar tanto en el proceso de
adquisicion de la imagen como en el de transmision.

e Realzar bordes: destacar los bordes que se localizan en una imagen.

e Detectar bordes: detectar los pixeles donde se produce un cambio brusco en la

funcion intensidad.!!
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Por tanto, se consideran los filtros como operaciones que se aplican a los pixeles de una
imagen digital para optimizarla, enfatizar cierta informacion o conseguir un efecto especial
en ella. El proceso de filtrado puede llevarse a cabo sobre los dominios de frecuencia y/o
espacio.!! Los filtros de frecuencia procesan una imagen trabajando sobre el dominio de la
frecuencia en la Transformada de Fourier de la imagen. Para ello, ésta se modifica siguiendo

el Teorema de la Convolucion correspondiente:

1. Seaplica la Transformada de Fourier,

2. Se multiplica posteriormente por la funcién del filtro que ha sido escogido,

3. Paraconcluir re-transformandola al dominio espacial empleando la Transformada

Inversa de Fourier, donde tenemos como base el:
Teorema de convolucion:
Si g(x,y) = h(x,y) * f(x,y) (13)
Donde h(x,y) es un operador invariante de posicion.
Entonces:
(u,v) = H(u,v)F(u,v) (14)

Donde G, Hy F son las transformadas de Fourier de g, hy f

La convolucidn esta definida por la integral:

f) *h(x) = [ f(eQh(x—x)d o (15)

Donde « es una variable de integracion
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H (u, v) es la funcién de transferencia elegida para mejorar una caracteristica especifica de
la imagen (filtro atenuador de frecuencias.).!* La imagen final g (x, y) es simplemente la

Transformada de Fourier inversa del producto de H (u, v) y F (u, v):

g(x,y) = F'|H(u, v)F(u,v)] (16)

Como la multiplicacidon en el espacio de Fourier es idéntica a la convolucién en el dominio

espacial, todos los filtros podrian, en teoria, ser implementados como un filtro espacial.

Imagen Transfor- > Transfor-
FJ |tI'D Imagen

de mada de | mada |
entrada :> Fourier . H(U;V)* :J\"l/ inversa de ‘> filtrada
f(x.y) Flu,v) F(u,v) Fourier

El andlisis de Fourier de una sefial permite determinar sus frecuencias, pero a cambio de
perder la informacidn de tipo temporal. (No dice cuando aparece cada frecuencia) En el caso
de las imagenes, las “sefiales” corresponden a los niveles de gris o intensidad de las diferentes
filas o columnas de la matriz imagen.!! Existen basicamente tres tipos distintos de filtros que

pueden aplicarse:

Filtro paso bajo: atenda las frecuencias altas y mantiene sin variaciones las bajas. El
resultado en el dominio espacial es equivalente al de un filtro de suavizado, donde las altas
frecuencias que son filtradas se corresponden con los cambios fuertes de intensidad.

Consigue reducir el ruido suavizando las transiciones existentes.!

Filtro paso alto: atenua las frecuencias bajas manteniendo invariables las frecuencias altas.
Puesto que las altas frecuencias corresponden en las imagenes a cambios bruscos de
densidad, este tipo de filtros es usado, porque entre otras ventajas, ofrece mejoras en la
deteccidn de bordes en el dominio espacial, ya que estos contienen gran cantidad de dichas

frecuencias. Refuerza los contrastes que se encuentran en la imagen.!
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Filtro paso banda: atenta frecuencias muy altas o bajas manteniendo una banda de rango

medio.!

Los algoritmos en los sistemas de FFDM permiten la manipulacién de pequefias diferencias
en el contraste de la imagen. Los algoritmos de ventanas de intensidad actGan sobre pixeles
individuales en una imagen, se selecciona una pequefia porcion del rango completo de
intensidad de una imagen y se reasigna al rango completo de intensidad del dispositivo de
visualizacion. El proceso permite la seleccion de valores de intensidad especificos de interés.
Las versiones mas usadas de ventanas de intensidad son: Ventana de intensidad manual
(MIW), Ventana de intensidad basada en histograma (HIW) y Ventana de intensidad del
modelo de mezcla (MMIW) (los algoritmos difieren en como se seleccionan los valores de

intensidad de interés).1°

3.2.2.1.  Ventana de intensidad manual (MIW)

Las FFDM procesadas con MIW son similares a las mamografias convencionales de pelicula
de pantalla. La Figura 7 (a) muestra que el centro de masa mas grande es muy blanco en la
imagen procesada con MIW, una seleccién de ventana (Magnificacion) permitio la
visualizacion de ambas lesiones como se muestra en la Figura 7 (b).1° Este caso sefala la
limitacién obvia de este algoritmo de ventana interactiva que depende del operador. Un
operador con menos experiencia podria elegir diferentes ventanas que podrian ocultar
algunas de las enfermedades visibles.*
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Figura 7. Procesamiento de imagenes con HIW. a) Mamografia digital procesada con HIW, b) magnificacion

de una mamografia digital procesada con HIW que muestra la lesién amplificada.?

3.2.2.2.  Ventana de intensidad basada en histograma (HIW)

HIW es un procesamiento con una ventana de intensidad que permite que un subrango
seleccionado de valores de intensidad de imagen reciba el contraste completo del dispositivo
de visualizacion. Las partes de la imagen con valores fuera del rango de ventana de intensidad
se configuran en negro (valores por debajo del valor minimo del rango de ventana de
intensidad) o en blanco (valores por encima del valor maximo del rango de ventana de

intensidad), Figura 8.1°
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Figura 8. Procesamiento HIW. Se muestra el caso de una lesion (nddulo), se observa que los bordes de la
lesion son mucho més nitidos en la mamografia digital (b) en comparacidon con la de la mamografia con

pelicula-pantalla (a).1°

El HIW personaliza la ventana de intensidad estandar seleccionando individualmente el
rango de ventana de intensidad para cada imagen analizando estadisticamente el histograma
de cada imagen, localizando los modos del histograma y determinando qué modos
representan los diferentes tipos de tejido mamario (graso, fibroglandular, muasculo) u otras
partes de la imagen (fondo, etiquetas). De estos modos conocidos en el histograma, se
selecciona automéaticamente un rango de ventana de intensidad sobre la base de la posicion
del percentil dentro de la clase de tejido mamario compuesto (graso, fibroglandular y
muscular) que permite la ventana sobre el tejido mamario general presente en ese paciente,

Figura 9.1
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Figura 9. Histograma para una mamografia digital. El rango de valores de intensidad que representa el tejido
mamario se ve a la derecha. Estos son reconocidos automéaticamente por HIW. HIW luego elige un rango de

visualizacion basado en este rango de tejido mamario. En este ejemplo, se elige un rango de 30% —100%.%°

3.2.2.3.  Ventana de intensidad del modelo de mezcla (MMIW)

La MMIW proporciona configuraciones de ventana en intensidad especificas de la region
para mamografias. La MMIW identifica automaticamente las cinco regiones principales en
una mamografia (grasa no comprimida, grasa comprimida, tejido fibroglandular y musculo).
La identificacion de las regiones se debe al uso de una combinacion de técnicas geométricas
y estadisticas como el gradiente de cruce de cresta de magnitud y el modelo de mezcla
gaussiana respectivamente. Después de la identificacion de las regiones, los histogramas se
analizan selectivamente para determinar la configuracion de ventana de intensidad especifica

de la region.°
Los pasos realizados durante MMIW son los siguientes:
e Las regiones principales de una mamografia estan etiquetadas (Figura 10a). Dado

que las mamografias se forman por medio de la proyeccion, estas etiquetas de

region reflejan el tejido prominente presente en esa ubicacién, no las cantidades
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absolutas de los multiples tejidos que afectaron la absorcion de rayos X en cada
punto.

Las regiones se segmentan y la imagen se recorta automaticamente para reducir
la porcién de fondo (Figura 10b).

Con la identificacion de las regiones se calcula el histograma de intensidad de
cada region. La desviacion media y estandar de las intensidades en cada region se
utilizan para parametrizar una funcion de ventana de intensidad sigmoidal. Las
funciones mapean la intensidad registrada a la intensidad mostrada para cada
region (Figura 10c).

La aplicacidon de la funcion de ventana de intensidad especifica de region densa a
toda la imagen y genera la imagen procesada final (Figura 10d).°
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Figura 10. Uso de MMIW a mamografias digitales. (a) La mamografia digital oblicua medio lateral con
tejido fibroglandular (D), grasa (F), musculo pectoral (M) y grasa no comprimida (UF). (b) La misma imagen
que en una segmentacién y recorte muestra las porciones de musculo, tejido denso, grasa comprimida y grasa

no comprimida de la imagen como una diferencia en la escala de grises de la imagen. (c) El grafico muestra
cémo la intensidad registrada de las diferentes regiones de la imagen se asigna a las diferentes intensidades

mostradas en d. (d) La misma mamografia que en una aplicacion automatica posterior de MMIW.°

3.2.3. Ecualizacién de histograma adaptativo con contraste limitado (CLAHE)

La CLAHE es una ecualizacion de histograma adaptativa que maximiza y mejora el contraste
en una imagen mejorando de forma adaptativa el contraste de cada pixel en relacion con su
vecindario local. Para que la ecualizacion adaptativa del histograma mejore el contraste local,
los histogramas se calculan para pequefias areas regionales de pixeles, produciendo
histogramas locales. CLAHE limita el ajuste de contraste maximo que se puede hacer a

cualquier histograma local, Figura 11.1°
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Figura 11. Gréfico que muestra como CLAHE redistribuye las intensidades asignadas de los pixeles en una

imagen. 1

3.2.3.1. Enmascaramiento de enfoque

El enmascaramiento de enfoque crea una version filtrada de paso bajo de la imagen original
y los valores de la imagen que resultan se multiplican por un factor de ponderacion que se
restan de la imagen original, Figura 12. La imagen obtenida conserva parte de los detalles de
laimagen original, pero las estructuras grandes se presentan con menos contraste, esto reduce

el rango dinamico requerido para mostrar la imagen.°
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Figura 12. Proceso de enmascaramiento de enfoque, donde una imagen filtrada de paso bajo se sustrae de la
imagen original. Para la coherencia en la visualizacién los datos se re escalan y se agrega un desplazamiento

cuando es necesario.®
3.2.3.2.  Ecualizacién Periférica

Debido a las variaciones del grosor del tejido mamario bajo compresion, los bordes exteriores
del seno, que son mas delgados que el interior, regularmente estan sobre penetrados por rayos
X durante la adquisicion de la imagen. Un sistema de adquisicion digital debe tener un rango
dindmico adecuado para registrar la informacion con exactitud, la latitud limitada de la
pelicula laser que requiere un compromiso en la visualizacion de la imagen. Si el parénquima
central se presenta con alto contraste, entonces el tejido periférico aparecera muy negro en la
pelicula y puede ser dificil de distinguir visiblemente del fondo de la pelicula negra, en la
Figura 13, se muestran los esquemas del seno comprimido de dos regiones: una region central
de grosor aproximadamente uniforme y un margen donde el grosor varia. En el margen, la
variacion en la fluencia de rayos X transmitida ocurre debido a cambios tanto en el grosor de

los senos como en la composicion. CC = craneo-caudal, R = radio, T = espesor.1°
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Figura 13. Efecto del grosor variado del tejido mamario comprimido.*°

La ecualizacién periférica mejora la observacion del tejido que estd ubicado cerca de la
periferia del seno. En la ecualizacion periférica se aplica un filtro espacial con paso bajo a la
imagen para crear una "mascara” borrosa, la cual representa las variaciones mas gruesas en
la sefal, relacionadas con las variaciones en el grosor del seno. La mascara se escala de 0 a
1, y la mamografia se divide por medias de los valores de la mascara de pixel por pixel,
Figura 14a, 14b, 15.1
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Figura 14. Ecualizacion periférica. (a) Representacion suavizada de la imagen, s (X, y), operacion de filtrado
de paso bajo. (b) Descripcién general de la técnica de procesamiento de ecualizacion de espesor. En cada

punto del margen, la imagen suavizada se usa para determinar un factor de correccion.°
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Figura 15. Perfil de brillo en funcion de la posicion. Las lineas verticales identifican el margen. Observe la

reduccion en el rango de niveles en los datos corregidos como resultado del ajuste en el margen.*°

43



3.3. Elementos de calidad de imagen FFDM

El procesamiento de imagenes digitales por medio de algoritmos de reconstruccion modifica
los elementos de la calidad de imagen. En FFDM el objetivo principal es obtener una buena
calidad de imagen y diagnosticar la patologia de la paciente con alta probabilidad de éxito.
Los elementos principales que engloban para tener una buena calidad de imagen son:
Resolucidn Espacial, Contraste y ruido (razon contraste ruido (CNR) y Razédn Sefial Ruido
(SNR), artefactos).'?

3.3.1. Resolucion espacial

La resolucion espacial es capacidad para observar y definir estructuras pequefias o bordes de
las estructuras. En mastografia se requiere una resolucion espacial de alta para visualizar
microcalcificaciones. La resolucion espacial es funcion del tamafio del punto focal efectivo,
distancia foco-objeto (DFO), distancia objeto-imagen (DOI), Distancia foco imagen (DFI),
tamario de los pixeles, Funcion de transferencia de modulacion y otros parametros.*!* La
resolucion espacial depende del tamafio de pixel, expresado en pares de lineas/mm (pl/mm)

y se obtiene de la siguiente relacion:
1
f=5 17)

Donde d es el tamafio del objeto y f es la frecuencia espacial en pares de lineas por unidad de
longitud. La frecuencia de muestreo espacial es determinada por el tamafio de matriz y la
resolucion del sistema se determina con el tamafio de pixel.*** La frecuencia Nyquist (FN)
describe la resolucion maxima posible en un sistema de imagenes digital.” Los factores que
afectan la resolucion del sistema estan determinados por las caracteristicas del detector digital
(tamafio de pixel, funcion de transferencia de modulacion (MTF)), geometria del haz y
movimientos del paciente.” EL MTF en la resolucion del sistema es la habilidad de un sistema
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de imagen para mostrar fielmente la modulacion de la sefial (contraste del objeto), Figura 16.
Los sistemas de mastografia dependen de la tecnologia de los detectores usados como

receptores de imagen.4

== g Esevial

—— W TS ey

Spaial remancy mm’]

Figura 16. Funcidn de transferencia de modulacion.?®

3.3.2. Contraste
El contraste permite distinguir estructuras anatémicas que corresponden a diferentes

densidades fisicas de las estructuras anatomicas observadas en imagen. El contraste esta en

funcion de los coeficientes de atenuacion, Figura 17.7
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Figura 17. Esquema de definicién de contraste.’

Cuando un haz de rayos X incide en un paciente se modula mediante procesos de atenuacion
en el paciente, lo que resulta en un patrén heterogéneo de rayos X que pasa a traves del
paciente y luego inciden sobre el detector de rayos x.%° El contraste del sujeto se define como
las diferencias en la fluencia del haz de rayos X a través del paciente que incide sobre el

detector, ecuaciones 18 y 19.1°

Iy = I,e™™ (18)

I, = Iye mO+x) (19)
Donde o es la intensidad del haz de rayos X en la entrada y Ia e Ig son las atenuaciones del

haz en sus diferentes trayectos (trayectorias x, y).1* Por lo cual el contraste expresado en

términos de los coeficientes de atenuacién viene dado como:

Contraste = IBI;IA =1—e™# (20)
B
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Las imagenes de radiografia analdgica se media el contraste por medio de la densidad dptica
en la radiografia impresa y se realizada con un densitometro, en los sistemas digitales se
realizan directamente en la pantalla por medio de un ROI.*?> En FFDM el contraste se mide
con el maniqui de acreditacion ACR, que contiene un disco de polimetilmetacrilato (PMMA)
que sirve como una diferencia en la atenuacion del haz de rayos X. Los valores relativos del
contraste de la imagen del disco (C) se obtienen de la diferencia entre la intensidad promedio
del disco (disco 1) y la intensidad de fondo promedio circundante (fondo I), y se normalizaron

por la intensidad de fondo promedio,‘? de modo que

C = fondo~ldisco (21)

Ifondo

El valor de C en la ecuacion siempre da un valor positivo, ya que la intensidad en la region
de fondo es mayor que la del disco. La region de interés ROl se usa para determinar las
intensidades de sefial promedio en las regiones de fondo y en el disco. EI ROI se ubica en el
centro del disco para determinar el valor del disco I, y 5 mm por debajo del disco para
determinar el fondo 1.1234 En el area de fondo con una exposicion uniforme, el valor de la
intensidad media es lfondo, Y la desviacion estandar medida es c.* El nivel de ruido relativo,

N, viene dado por:

N=-2 (22)

Ifondo

La relacién de contraste a ruido (CNR) se obtiene a partir de la relacion de contraste medido

y el ruido correspondiente. EI CNR es dado como:
Ifondo_ldisco
CNR = Lo (23)

El CNR es la relacion del contraste de la imagen con las fluctuaciones aleatorias sobre el
valor de intensidad de fondo medido usando la misma escala. La ecuacion del CNR es
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independiente del didmetro del disco de la lesion y no predice el rendimiento de la imagen

para la "deteccion" de este tipo de disco en un fondo uniforme. 1214
3.3.3. Ruido

El ruido en la imagen son las variaciones aleatorias de las intensidades en las imagenes digital
que afectan la visibilidad de las estructuras. El ruido en la imagen es debido a los fotones los
cuales surgen de la interaccion de los rayos X con la materia, y también se debe al ruido
electronico por los detectores de los sistemas.™® La razdn sefial ruido (SNR) es un indicador
de la visibilidad de una estructura en una imagen que relaciona el contraste, detalle y ruido,

para FFDM la SNR esté dado por la siguiente relacion:
SNR — Ifondo_JDCcomp. (24)

Donde DC es una compensacion agregada a la sefial del detector.'*
3.3.3.1.  Espectro de potencia del ruido (NPS)

El NPS es denotado como espectro de Weiner que es una medicién del ruido en funcién de
la frecuencia y se determina al medir la variacion de la sefial en una imagen uniforme,
repitiendo las mediciones y tomando el promedio de la transformada de Fourier, tomando el

cuadrado de la transformada de Fourier de cada frecuencia,'? expresada de la forma siguiente:

Para un NPS 2D digital se calcula con la siguiente formula:

NPS = o L NebNy Ay X SHLIFT(D)? (29)

NyNy—00 M—o0
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Donde Nx y Ny son el tamafio del registro de direcciones x ¢ y, Ax y Ay son los diferentes
tamarios de los pixeles x e y, con M el numero de registros utilizados en el promedio del

conjunto y FT denota la operacion de la Transformada de Fourier.*®
3.3.3.2.  Eficiencia de Deteccién cuantica (DQE)

El DQE es la medida de la combinacién del ruido y contraste, expresa en el desempefio de
un sistema de imagen como una funcion del detalle del objeto.’® Los detectores en
mastografia digital con alta DQE son mas eficientes y requieren de menos dosis para una
adecuada SNR, el DQE se expresa conforme a la siguiente ecuacion:

DQE = -SNRsatida)” (26)

(SNRentrada)z

La velocidad relativa en un detector indica la respuesta promedio a una sefial de entrada
estandar.’® El DQE es usado para caracterizar el desempefio de un sistema de imagen y se
calcula de mediciones experimentales de la MFT y la NPS una funcion de la frecuencia

espacial:

k[MTF(f)]?
q NPS(f)

DQE(f) = (27)
Donde:

e Kk es un factor de conversion del valor del pixel a la exposicion.

e qes el cuadrado de la SNR del espectro de energia del haz de rayos Xx.

e MFT altos genera una imagen mas nitida con un detalle superior del contraste.

e DQE alto logra una imagen de calidad mayor con una menor dosis.
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3.3.3.3.  Rango dindmico

Para los detectores digitales, el rango dindmico es el rango de exposicion a los rayos X sobre
el cual se puede obtener una imagen significativa. Los detectores digitales tienen un rango
dindmico méas amplio y lineal, que, en la préctica clinica, practicamente elimina el riesgo de
una exposicion fallida, Figura 18. Otro efecto positivo de un amplio rango dindmico es que
las diferencias entre las absorciones especificas de pueden mostrarse en una imagen sin la
necesidad de imagenes adicionales. Por otro lado, debido a que la funcion del detector mejora
a medida que aumenta la exposicion a la radiacion, se debe tener especial cuidado de no
sobreexponer al paciente aplicando mas radiacion de la necesaria para obtener una imagen

diagndstica suficiente.®
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Figura 18. Gréfica del rango dindmico de combinaciones de pantalla-pelicula y detectores digitales.®

3.4. Dosis Glandular media (Dg)

La DgN define la dosis media absorbida en el tejido glandular mamario, y en dosimétrica se

usa para caracterizar el riesgo carcinogénico por radiacion. Estimar las dosis recibidas por
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estudios es parte de un programa de control de calidad. La dosis glandular promedio, Dg, se

calcula a partir de la ecuacion:

Dg = Ugn * Xesak (28)

Donde X, €s el kerma de aire de la piel de entrada en mGy, y Dgn es el kerma en aire con
el factor de conversion de dosis glandular media con unidades de dosis de mGy/mGy de aire
incidente. El célculo de dosis glandular media se realiza usando una camara de ionizacién de

aire para medir el kerma de aire para un kV, mAs y calidad de haz especificos.™®

Los factores de conversion de dosis dependen de la capa hemirreductora CHR, el espesor de
la mama y de otros factores en como filtro, material del &nodo, tipo de tejido de la mamay
valor de kVp. Estos factores se encuentran tabulados por la ACR, como se muestran en la
Tabla 1.371

Tabla 1. Dosis media glandular (en mGy) para una exposicion de 1R (Blanco W/Filtro AL).

kVp BLANCO-

CHR FILTRO

23 24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 W/AI
0.23 116
0.24 121 124
0.25 126 129 122
0.26 130 133 135 138
0.27 135 138 140 142 143
0.28 140 142 144 146 147 149
0.29 144 146 148 150 151 153 154
0.30 149 151 153 155 156 157 158 159 170
0.31 154 156 157 159 160 161 162 163 164 175
0.32 158 160 162 163 164 166 167 168 168 170 171 180
0.33 163 165 166 168 169 170 171 173 173 174 175 185
0.34 168 170 171 172 173 174 175 176 177 178 179 190
0.35 174 175 176 177 178 179 180 181 182 183 194
0.36 179 181 182 183 184 185 185 186 187 199
0.37 185 186 187 188 189 190 191 191 204
0.38 190 191 192 193 194 195 195 208
0.39 196 197 198 198 199 200 213
0.40 201 202 203 204 204 217
0.41 206 207 208 208 221
0.42 211 212 212 225
0.43 215 216 230
0.44 220 234
0.45 238
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El factor de conversion Dgn determina por métodos de simulacion Monte Carlo y depende de
la calidad de la radiacion (kV, CHR), el blanco del tubo de rayos X, el filtro, el grosor del

seno y la composicion del tejido.’

Para equipos como Selenia Dimensions tenemos combinaciones de blanco/filtro de W/Rh'y
W/Ag. En las Tablas 2 y 3 mostramos los DgN para arreglos W/Rh 'y W/Ag:

Tabla 2. Dosis glandular (en mGy) para exposicién de entrada de 1 roentgen. Combinacion de filtro
y blanco W/Rh con seno de 4.5 cm 50/50.7%°

Xoray Tube Voltage (kVp)

WL = n u % % il 28 b k1] 3 1 n
0300 182 157 163 166 173 175 LT | B4 187
0325 83 168 174 (A 1 183 186 188 90 82 185 17
L350 175 18 183 188 191 18 196 19 W0 02 W5 A
s 18E 19 e 198 2@ W08 w7 w8 M M3 #5218
DAOD 198 203 AT w10 2F 0 M5 HT M8 I 2 o
25 28 24 2B I Mm@ W0 M2 2 w0 1@
nAs0 2 W [ 2w WS W L M) M2 M4 ME 248
415 2 I M M3 M5 M7 MR 2 2 2% % 2%
0500 244 B 250 254 %6 M8 M0 21 M) M5 7 B

D525 256 %0 M3 M5 7 M4 M0 M  m ws m m
BES0 26T Y ;4 W6 e ©E 3 M/ B4 M5 @7 M9
DATS 279 2 @& W B X0 M 2P 24 96 27 A4
DEOD 290 203 @& 297 @M A0 a0 a4 IE B M0
0625 a0 04 W6 3B M MD ;P O}MI O ME O OME MBI
BeSD 3@ 3 37 M8 3 3 @O OW W @B 30
OETS 32 3B 3 ¥ 3 W 32 I3\ w36 3w M
0700 333 3B 3 3w/ M0 M2 M3 M5 M6 MBI
0725 342 M5 M7 B 38 31 32 33 ™ 36 /E 0
D750 352 385 3w 3§ 3w |0 36 3 0 B WE 0 w6 ;@
s a6l TN ;N NN [ SO | /N T R v/ O 1 (N
0800 38 34 IE 3T T Y 0 e M3 35 7 360
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Tabla 3. Dosis glandular (en mGy) para exposicion de entrada de 1 roentgen. Combinacion de filtro
y blanco W/Ag con seno de 4.5 cm 50/50.7°

Xeray Tube Voltage (kVp)
WL oz 2@ % W M ®»w  \w M B B ¥ B 0N
DA 22 2 29 23 2 2/ 2 4 44 NG M3 ) O
042 23 2% 29 M2 M4 26 M8 250 255 2% 28 0 282
0AS) 244 a7 240 252 3 256 26 260 263 X6 26T 29 7
0ATS 254 25T 260 262 64 6 26 0 4% a4s o a9
0500 265 7T a0 22 a4 A6 e 0 82 %4 286 2B 20
0S8 15 e M0 22 oM 26 28 X0 M2 M M6 28 30
0550 286 288 00 29 X4 296 M6 X9 30 M M5 7 39
0575 296 2 M0 302 M 305 0T M9 31 M3 WS M am
D600 306 6 MO 32 M3 M5 BT M9 D @ I 3B
D625 36 W M0 32 3 35 3% W W m W o3 A
0850 3% Rt 330 331 1K I 358 333 330 3 13 344 b
DATS 3 ¥ W9 M M2 MW WS M M9 0 M 3% 2%
0700 M6 38 M9 35 3% 353 355 38 3% 30 B 3 364
0725 36 3y %8 0 % 2 3 %5 ¥ M w0
0750 365 %7 68 0 0 2 a3 W5 G AR A9 B 3
0775 4 W AT e M 3 %\ M3 5 M6 M@ 30 o
040 384 385 M6 g7 38 90 a2 3% 385 M7 3B 400
0A25 393 M 5 3% X7 399 400 401 403 4 406 407 408
0850 402 403 404 405 406 40T 408 410 411 413 414 416 417
DATS 410 481 M2 M3 M5 46 47 4 40 411 4\ 44 s
0500 419 4 421 42 4B 426 4B 4T 4B 4B 43 4 4

3.5.  Tomosintesis digital de mama (DBT)

Los principales problemas en imagenes de mastografia digital es la superposicion de
estructuras anatomicas, impidiendo la visualizacién correcta de la mama. Las nuevas
tecnologias se han basado en reducir la superposicion de las estructuras anatomicas y
tumorales, mejorando asi la calidad de imagen mamogréafica. EI modelo para mejorar la
calidad de imagen es adquirir multiples iméagenes de bajas dosis en varias posiciones
angulares, y a medida que el tubo de rayos X se mueve en un arco alrededor de la mama, la
imagen proyecta el volumen de la mama en diferentes proyecciones variando la distancia de
las estructuras y el detector. Hoy en dia las innovaciones en la radiologia digital permiten
adquirir una imagen en menos de 10s aproximadamente, procesandolas con algoritmos de
reconstruccion especificos para cada plano enfocado a cada profundidad de seno y angulo de

rotacion del tubo. Las imagenes de bajas dosis obtenidas y representadas por profundidades
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dentro del volumen con los planos enfocados en la mama ayudan a mejorar la deteccién de

patologias reducir la superposicion de las estructuras anatomicas.’

El sistema DBT contiene arreglos electronicos de TFT de lectura rapida en sus detectores
digitales, con adquisicion de imagenes secuenciales de proyecciones angulares que van de
los 7.5° a 50 ° con tiempos cortos. La cantidad de iméagenes obtenidas varian dependiendo la
marca del equipo (Lorad Selenia, General Electric (GE), Siemens, etc.) y el proceso de
adquisicion angular. Se calcula que se adquieren 15 imégenes por proyeccion de mama
comprimida, una por cada grado angular, con un tiempo de 270 ms por imagen. Los sistemas
de mastografia usan de blanco el W (tungsteno) por su produccion de rayos X de alta energia
y su punto de fusion alto (4000° C), el haz de rayos X producido es filtrado (filtro de
Aluminio de 7.5 mm), con energias de 32 a 38 kV, sin rejilla anti dispersora (el uso de la
rejilla genera borrosidad y artefactos en la imagen por las diferentes proyecciones angulares
y la dispersion de la radiacion).” El proceso de adquisicion de imagenes se muestra en la
Figura 19.

Figura 19. Proceso de adquisicion de imagenes por DBT.
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La dosis total en tomosintesis es aproximadamente de 2 mGy en un maniqui acreditado por
la FDA, recordando que las dosis varian dependiendo el espesor de la mama. Las imagenes
obtenidas de la mama son cortes estimados de 1 mm dependiendo de la ubicacion del corte,

el algoritmo de reconstruccion y la cantidad de imagenes.’

3.6. Reconstruccion de Imagen DBT

3.6.1. Retroproyeccion filtrada

El algoritmo méas cominmente conocido para la reconstruccion de la tomosintesis es la
retroproyeccion filtrada (FBP) que normalmente se utiliza en la tomografia computarizada
(TC), de la misma manera que en la TC, la eleccion de los filtros aplicados a los datos de
proyeccion antes de realizar la retroproyeccion puede afectar drasticamente la calidad de la
reconstruccion. Una teoria general para FBP aplicada a DBT con movimiento lineal (o de
arco) de tubo de rayos X, introduce un filtro de espesor de corte que amortigua el impacto
del incompleto muestreo del espacio de frecuencia debido al rango angular limitado utilizado
en la tomosintesis, controlando asi el impacto de los artefactos fuera del plano en la calidad
de la imagen. Derivando, validando y utilizando un modelo de sistema lineal en cascada
tridimensional (3D) para DBT, se determind que el uso de este filtro de grosor de corte reduce

el aliasing y mejora 3D DQE.*®

Otro filtro usado en los algoritmos FBP, son los filtros de rampa estan disefiados en funcién
de la densidad de muestreo de frecuencia, este puede calcularse con el inverso de la distancia
mas corta desde un punto muestreado en el espacio de Fourier a los puntos muestreados desde

otra vista.’
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Figura 20. Esquema para el calculo de la densidad de muestreo en el dominio de frecuencia espacial.

La Figura 20 muestra un concepto de filtro de rampa disefiado en base a la densidad de
muestreo, el algoritmo FBP que usa filtros de rampa implica el seguimiento de los siguientes
pasos.’® para el procesado de la imagen se aplica:

e Transformada de Fourier para mapear las imagenes de proyeccién originales
en espacio de frecuencia.

e Multiplicar los filtros de rampa de densidad de muestreo inverso con la
Transformada de Fourier de las imagenes de proyeccion.

e Aplicar otros filtros para reducir el ruido de alta frecuencia.

e Transforma Fourier inversa de las imagenes de proyeccion filtradas.

e Volver a proyectar la proyeccion filtrada en el dominio espacial para la

reconstruccion.

e Procesamiento posterior a la imagen

3.6.2. Algoritmos de reconstruccion iterativa
La retroproyeccion filtrada fue el método principal para reconstruir imagenes durante muchas
décadas; sin embargo, los avances en el disefio de algoritmos junto con el rapido hardware

de la computadora han llevado al uso de algoritmos de reconstruccién iterativos clinicamente

utiles para iméagenes de DBT. La reconstruccion iterativa es numericamente intensiva y se ha
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utilizado clinicamente para conjuntos de datos mas pequefios, como en aplicaciones de
medicina nuclear, como la tomografia computarizada por emision de fotén unico (SPECT)

durante muchos afios.’

Un método de reconstruccion iterativa con la velocidad de FBP, estima la respuesta al
impulso de la reconstruccion SIRT en DBT vy se usa para desarrollar un filtro en el dominio
de la frecuencia que podria combinarse con los otros filtros utilizados para preprocesar las
proyecciones adquiridas antes de la retroproyeccion en FBP.® Este filtro se encontré que
dependia débilmente del &ngulo de proyeccion, podia ajustarse a un polinomio de cuarto
orden, proporcionando una funcién suave. Mientras que las imagenes FBP presentan una
reduccidn del contraste de baja frecuencia, las imagenes con este filtro basado en iteraciones

tienen una sensacion general mas similar a las mamografias estandar.®

3.6.3. Meétodo iterativo de maximizacién de la expectativa de maxima probabilidad
(MLEM)

El método iterativo de MLEM demuestra ser efectivo en la reconstruccién de la informacion
tridimensional de los senos. La funcién de probabilidad L para de obtener el valor de
proyeccion en el examen, es el objetivo que debe maximizarse durante las iteraciones. El
espacio del objeto tridimensional se expresa como modelo de coeficiente de atenuacion
tridimensional p.” La probabilidad de obtener las proyecciones Y en el experimento se

expresan como.

L=P (Y |w (29)
En base a la distribucion de Poisson, donde Yi es la cantidad de fotones de rayos X en el
pixel de proyeccion i en la imagen, A es el valor medio de la distribucion, que representa el

ntimero de fotones basado en el modelo de atenuacion .26 La probabilidad conjunta de todos

los pixeles involucrados se puede expresar como:
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Donde:

e jesel voxel individual en el modelo p de atenuacion 3-D.

e (L,u)irepresenta la atenuacion total a lo largo del rayo de proyeccion al pixel
I.

e li,j es la interseccidn de la linea de proyeccion i que pasa por el voxel
individual j.

e Di es el nimero de fotones de rayos X incidentes antes de la atenuacion en
el pixel i, o el nimero de fotones incidentes en las imagenes de "superficie

plana”.

Cuando una linea de proyecciéon de rayos X pasa a través del modelo de atenuacion
tridimensional, se generan dos puntos de interseccion Ay B en dos capas vecinas de p y q,
Figura 21. Para calcular la atenuacion total a lo largo de una linea de proyeccion individual,

se debe calcular la interseccion li, j entre el haz de proyeccion i y cada voxel j.17

X-ray source ‘%
: Layer p
! ! !
\ /;r /:

Layer g

Figura 21. Esquema de entrada de los rayos a lo largo del modelo de atenuacién 3-D.
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3.6.4. Reconstruccion 2D (C-VIEW)

La empresa Hologic recibio la aprobacion de la FDA (Administracion de Medicamentos y
Alimentos) en 2013 para su modulo de software C-VIEW, que se utiliza para generar una
imagen 2D sintetizada (C-VIEW) a partir de los datos DBT adquiridos. C-VIEW es una
proyeccion de intensidad méaxima (MIP) de reconstrucciones ponderadas en frecuencia
creadas al contraer el conjunto de imagenes de tomosintesis en una sola imagen 2D. Esta
disposicion ha permitido a las clinicas considerar la eliminacion de la adquisicion de 2D
FFDM separada, reduciendo asi la dosis glandular promedio de los examenes 2D + 3D en
aproximadamente un 45%. Las caracteristicas operativas del receptor han indicado ademas

que C-VIEW proporciona un rendimiento clinico comparable al de la FFDM.*°

El aspecto de reduccion de dosis potencial de C-VIEW es ventajoso, pero se debe tener
precaucion al determinar el alcance de su utilidad clinica. El procesamiento MIP de C-VIEW
ofrece una visualizacidn ventajosa de objetos grandes de alto contraste. Sin embargo, este
beneficio disminuye para (todos) los objetos de bajo contraste. Aunque las especificaciones
fisicas de C-VIEW no coinciden con FFDM, solo un ensayo clinico de estudios de imagenes
puede determinar si la tomosintesis mas C-VIEW es equivalente a la tomosintesis mas FFDM
o FFDM solo.*®

3.7. Dosis glandular media en DBT

En la tomosintesis tenemos que considerar las variaciones en la dosimetria debido a la
geometria de cada proyeccién que se adquiere. Considerando el cambio en la rotacion del
tubo de rayos X y en algunos casos es acompafiado con el giro del detector, se implemento
una nueva terminologia para el calculo de la DgN en tomosintesis, la dosis glandular relativa
(RGD).?° EI RGD es el cambio de la dosis glandular media en funcion de la adquisicion de
proyeccion entre grado cero y una adquisicion de proyeccion en angulo diferente de cero,
con el mismo blanco, filtro, voltaje de tubo, corriente de tubo y tiempo de exposicion, donde:
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_ DgN)
RGD, = P (31)

RGD es funcion del angulo de proyeccion y dimensiones del seno, siendo independiente del
espectro de rayos x y fraccion glandular del seno. Considerando el calculo de DgN en
tomosintesis, usamos los valores de RGN considerando el producto de voltaje y tiempo de

adquisicion por imagen constantes, de tal forma que tenemos:

(32)

AMAX  poN @
N(a)

Z =
DgNTomo = DgNMasto< ——MIN

D, Nz,mo €S la dosis glandular que se normaliza para una adquisicion de tomosintesis
completa en funcion de la DN 14560 que s la dosis glandular normalizada en mastografia y

RGN () la dosis glandular relativa por angulo de proyeccion.?

En casos de sistemas con numeros de proyecciones fijo en posiciones angulares determinados

por los fabricantes, se puede reescribir la ecuacion de la siguiente forma.*®
DgNromo = DgNumastoXRGN (33)
Donde RGN es el valor medio del RGD en el total de proyecciones adquiridas en el DBT.

Podemos considerar sistemas sofisticados donde el producto del tiempo de exposicion varia

entre cada proyeccion, por tanto:

ZU‘MAX mAsqp N
(34)

_ A=AMIN mAsg
DgNTomo - DgNMasto < N(g)
a
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Donde los mAsq son el producto del tiempo por los mA utilizados, que consideran el tiempo
de exposicién del tubo en el &ngulo de proyeccion oy mAso es el tiempo de exposicién del

tubo en el angulo de proyeccion 0°.2°
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4. METODOLOGIA

Para la determinacion de la dosis glandular media en DBT, se uso6 la metodologia del ACR
(American College of Radiology) y de la AAPM (American Association of Physicists in
Medicine) del Report of AAPM Tomosynthesis Subcommittee Task Group 223.2° Se siguid
el mismo procedimiento que se usa para determinar Dg en FFDM para la obtencion de datos
en DBT considerando la combinacion anodo/blanco W/AI. Asi la dosis glandular media
DgNmamo Y DgNTomo Se determiné a partir de la dosis glandular medio Dg, usando el
dosimetro PTW Nomex, el maniqui del ACR y el sistema de mamografia Lorad-Selenia

Dimensions.1”2°

4.1. Materiales

El equipamiento usado es:

e Sistema de mamografia digital Lorad-Selenia Dimensions con modalidad
FFDM y DBT (Hospital Juérez).

e Estacidn de trabajo, cuarto azul de interpretacion diagnostica de Mastografia
Digital (Hospital Juarez).

e Maniquis de acreditacion de la ACR para evaluar calidad de imagen (UAM-
X).

e Dosimetro PTW modelo Nomex calibrado con trazabilidad al NIST con
accesorios para determinar Dosis Glandular Media (UAM-X).

e Paquete estadistico IBM SSPS.

4.2. Control de calidad FFDM y DBT

Se realizo el servicio de control de calidad del equipo de Mastografia Digital Directa Hologic

Selenia Dimendions para el diagndstico médico en cumplimiento de las normas oficiales
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mexicanas NOM-229-SSA1, NOM-041-SSA2-2011 y siguiendo las recomendaciones de la

AAPM y ACR, junto con las especificaciones del fabricante.

Determinacion de la dosis glandular media en FFDM

La determinacion de la dosis glandular media se hizo con el protocolo del ACR, recomendada
por el fabricante del equipo Lorad-Selenia Dimensions. Las exposiciones en el equipo Lorad-
Selenia Dimensions se hicieron siguiendo el manual de operacion y con la ayuda del personal
técnico, el arreglo experimental se realizé conforme a los protocolos del ACR, usando el

dosimetro PTW y el maniqui del ACR.

Figura 22. Arreglo dosimétrico para calculo de dosis glandular.

Se verifica el CAE (control automatico de exposicién), para esta prueba se revisa que la
desviaciéon del pixel seleccionado en pantalla con respecto a la medida este entre los limites
de <10% de la variacion del espesor de mama que comprende de 2 a 8 cm, recordando que
el promedio de una mama para la dosis glandular media esta establecido de 4.5 cm segun la
ACR y AAPM.

Para la evaluacidon de artefactos en la imagen se realizaron varias pruebas de exposicion con
el maniqui de 4.5 cm de espesor de acrilico, variando la dimension de la paleta de compresion
de mama (24x29 W/Rh, 24x29 W/Ag, 18x24 W/Rh,18x24 W/AQ), verificando que no se

encuentre ningun artefacto o anomalia en la imagen.
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Pruebas Multiples
a) Capa Hemirreductora CHR: para equipos de mastografia digital debe estar en 0.5
mmAl, se verifico realizando 7 exposiciones colocando la filtracion indicada en

la siguiente tabla 4 y apuntando el valor medido en cada una de ellas (mR).

Tabla 4: Valores de filtracion para calculo de CHR.

Eo = (Eoa +Eqn) / 2 lNo aluminum filtration, E,,
Eyn=Eq/ 2 l0,2 mm of added aluminum, Eg
Exposure greater than Ey,: E, .3 mm of added aluminum, Eg s
| thickness atE, t, 4 mm of added aluminum, Eg 4
Exposure less than E,,: E, lO 5 mm of added aluminum, Eg«
I thickness at E,. 1, .6 mm of added aluminum, E,
Calculated HVL (mm Al) I:Jo aluminum filtration, Eq,

Se calculd la capa hemirreductora de acuerdo con la siguiente ecuacion, proporcionada por

el fabricante.

ty IN[2E/Eq] — 1, IN[2E/Ep]
HVL =

ln[Ea/Eb] (35)

b) Se verifico la resolucion del sistema que este >7 pl/mm para equipo de

mastografia digital.

c) Lacompresion de lamama en modo manual y automatica se verifico estuviera en
11 a21 kg (20 N).
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d) La intensidad del campo de luz mayor a 160 luxes, esta prueba se midié con un

luxémetro en los cuatro cuadrantes del campo de luz en el equipo de mastografia.

Calidad de imagen

Para esta prueba se usé el Maniqui de acreditacion ACR, se comprimo a 4.5 cm y se coloco
el disco de acrilico sobre la paleta de compresion dentro del area del maniqui (evitando
superponerla en alguna fibra, grupo o masa), se seleccioné una vista de Maniqui (phantom)
y se usando la técnica clinica que tienen establecida en el hospital. Posteriormente se verifico
el uso del CAE y el control de densidades, al realizar la exposicion se registraron el nimero

de fibras, masas y grupos observados.

Nota: Las 5 fibras més gruesas deben ser visibles, 4 grupos y 4 masas también deben ser
visibles. Si se registran 4.5 fibras 0o 3.5 masas entonces se revisa el valor de SNR y la
resolucion del sistema, si los dos estan dentro del criterio recomendado entonces 4.5 fibras,

4.0 grupos y 3.5 masas es aceptable.

(Z, \: /s \
A N :

Figura 23. Imagen del maniqui de mastografia por la ACR.

Para determinar el valor de SNR (>40) y CNR, durante la prueba de calidad de imagen se
oprimio el boton de SNR en la consola y automéaticamente nos da un ROI en el disco de

acrilico y otro fuera del disco.

65



Figura 24. Imagen del maniqui de mastografia por la ACR en consola para calculo de SNR y CNR.

El equipo te otorga los valores del SNR y CNR. Esta prueba nos certifica la calidad de la
imagen mamografica para la deteccion de las anomalias en la mama, cabe recordar que

hablamos de microcalcificaciones y masas por ello es muy importante verificar esta prueba.

Deteccion de fantasmas (Ghost Imagen Factor)

El objetivo es asegurar que el nivel de imagen “fantasma” en el detector no interfiera con la
visualizacion de las estructuras de la mama'y calidad de imagen, es una prueba que se realiza

en el caso de aparicion o sospecha de anomalias en el procesamiento de la imagen.

Para esta prueba se utilizé un espesor de acrilico de 4 cm de espesor de tal tamafio que cubra
todo el detector digital, una lamina de aluminio de 0.1 mm de espesor, como el que se usa

para medir la CHR y una paleta de compresion de 24x30 cm.

El procedimiento fue seleccionas un paciente de prueba para las adquisiciones en
mastografia, seleccionamos la prueba de calidad para fisicos médicos en el equipo, se instalo
la paleta de compresion de 24x30 cm, se coloc6 encima del detector el acrilico de 4 cm a la

mitad del receptor como se observa en la Figura 25, comprimimos hasta total el acrilico.
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Figura 25. Procedimiento para adquisicion de imagenes en la prueba de deteccién de fantasmas: a) imagen 1,
acrilico de 4 cm de espesor col6calo a la mitad del detector digital (fotografia imagen superior), b) Imagen 2,
acrilico de 4 cm colocado de forma que cubra todo el detector digital y colocando el espesor de aluminio de
0.1 mm encima de la paleta de compresion en una posicién central del detector digital y del lado de la pared
torécica de la paciente.

Se realiz6 una adquisicién de imagen el CAE usado clinicamente (auto-filter), compensacién
del CAE en 2 y los valores de kV y en valores clinicamente usados, se obtuvo la imagen y
posteriormente se realizé otra adquisicion con los mismos parametros anteriores, sélo que
ahora se coloco el acrilico de 4 cm que cubriera todo el detector digital, se comprimi¢ al
contacto del acrilico y se coloco la lamina de aluminio de 0.1 mm encima de la paleta de
compresion al centro del detector y cerca del borde de la pared toracica como de observa en
la Figura 25b, esta segunda adquisicion se debe realizar antes de 1 mm despues de la primera

adquisicion.

Posteriormente en la segunda imagen se realizan 2 ROI cuadrados en las regiones donde se

encuentra el aluminio de 0.1 mm como se muestra en la Figura 26, y un 3er ROl en la parte
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del acrilico donde en la primera imagen no hubo contribucion del acrilico de 4 cm, Figura
26.

Region 1 ——

Region 2 -\“[]

Region 3 L—‘h“"D

Figura 26. Regiones de interés (ROI) en la imagen para la prueba de deteccion de fantasmas:
Region 1 fuera del espesor de Aluminio de 0.1 mm (donde en la imagen 1 no se coloc6 acrilico de 4 cm.
Regidn 2 en la parte superior del espesor de aluminio donde en la imagen 1 no se coloco el acrilico de 4 cm.
Regidn 3 en la parte inferior del espesor de aluminio (donde si se coloco en la imagen 1 el espesor de

acrilico).

Posteriormente se calcul6 el Factor fantasma con la ecuacion 36, verificando que el valor

estuviera dentro de +3.

Regién 3 —Regién 2
Factor fantasma = — 2 (36)
Region 1-Region 2

e Ghost Imagen Factor: Factor de fantasmas en la imagen.

e Region (1,2,3): medicion de las regiones de interés.
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4.3. Dosis Glandular en FFDM y DBT

En la determinacion de las dosis de radiacion se usaron los conceptos de kerma aire en la
superficie de entrada de lamamay la dosis glandular media (AGM) aplicando la metodologia
del American College of Radiology (ACR) y de American Association of Physicists in
Medicine del Report of AAPM Tomosynthesis Subcommittee Task Group 223.%° La dosis
glandular media AGD en DBT se determind a partir de la AGD en FFDM considerando la
combinacién anodo/filtro para FFDM (W/Ag) y DBT (W/AI), La dosis glandular media (Dg)
en FFDM usando la notacion de la referencia se calcul6 utilizando la siguiente ecuacion:

Dg = DgN KXesak (37)

Donde Xesak €S el kerma de aire en la superficie de entrada en mGy, y Dgn es el factor de
conversion a dosis glandular media.” El factor de conversion Dgn son determinados por
simulacion Monte Carlo y depende del espectro del haz (kV, CHR) y la combinacion
anodof/filtro.” Para el calculo de dosis glandular en tomosintesis DBT se usd la ecuacion:

Zaiiy R RGD“’”) (38)

DN = D,N

g!NDBT g!NFFDM ( N
D«NpeT es la dosis glandular que se normaliza para una adquisicion de tomosintesis completa
en funcion de la DoNrrom que es la dosis glandular normalizada en FFDM y RGD(q la dosis

glandular relativa por Angulo de proyeccion y N(o)) nimero de proyecciones angulares.?
4.4. Seleccion de poblacién

Se realizd un estudio retrospectivo de los expedientes radioldgicos de mastografia que se
encuentran en el sistema PACS del sistema de mamografia digital de los Gltimos 6 meses. Se
evalud la calidad de imagen y dosis glandular media en la modalidad FFDM y DBT con

reconstruccion 2D. Por otra parte, se realizo un estudio prospectivo de estudios radiologicos
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de mama que serén realizados en los préximos 6 meses que tengan las dos modalidades
FFDM y DBT con reconstruccion 2D (SDM), evaluando calidad de imagen y dosis glandular
media. EL tamafo de la muestra se planifico por conveniencia por la poca frecuencia de
estudios FFDM + DBT, con un total de 113 pacientes a estudio que se comprende en un
periodo de enero 2020 a diciembre de 2020 del Hospital Juarez de México. Los criterios de
inclusion y exclusion fueron que tuvieran mastografias de ambas modalidades y aquellos
pacientes que no lo tuvieran o en su caso tuvieran problemas en la adquisicion, procesamiento

y desplegado de la imagen.

4.5. Imagenes FFDM y DBT

En FFDM se obtuvieron imagenes en proyecciones CC (craneo caudal) y MLO (medio lateral
oblicua) y en DBT las imagenes obtenidas mediante 15 proyecciones de dosis baja a lo largo
de un arco de 15 grados, las imagenes fueron reconstruidas como una imagen sintética en 2D
(SDM) para cada grupo de imagenes. Con la reconstruccion de las imagenes SDM fueron
obtenidas las proyecciones convencionales CC y MLO para comparar con FFDM. En la
primera etapa fue realizado un andlisis de las imagenes FFDM y SDM en términos de nitidez,
contraste y ruido en la regién de la lesiébn mostrada en las imagenes por dos médicos
radiologos especializados en mastografia y en el uso FFDM y DBT a quienes se les dio
instrucciones de como calificar las imagenes en una escala de 5 (1 muy indistinto; 2
indistinto, 3 regular; 4 claro, 5 muy claro), con los puntajes fue elaborada una base de datos,
posteriormente en la imagen mamografica se realizo el analisis de las imagenes en base a tres
categorias: contraste(Aceptable (1), No aceptable (2)), ruido (Si (1), No (2)) y Nitidez
(Aceptable (1), No aceptable (2)). En la segunda etapa los médicos radiélogos evaluaron
diferentes caracteristicas clinicas de las lesiones mostradas en las imagenes (masas,
calcificaciones y asimetrias) en FFDM y DBT en una escala (0 FFDM mejor; 1 iguales
FFDMy SDM, 2 SDM mejor)
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4.6. Estadisticas

Los parametros de las dosis de radiacion (dosis de entrada, dosis glandular media) para las
dos modalidades se compararon mediante la prueba de rango con signo de Wilcoxon. La
similitud entre las actuaciones inter-observador se obtuvo utilizando valores kappa. La
seleccion de la mejor modalidad, se utilizo la prueba de chi-cuadrado para determinar qué
modalidad se eligio significativamente para caracteristicas especificas. El analisis estadistico

se realizé con IBM SPSS, con un valor de p < 0,05.
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5. RESULTADOS

5.1. Control de Calidad del Equipo de Mastografia Digital Hologic Selenia

Dimension

El control de calidad de la sala de Mastografia digital en cumplimiento de las normas oficiales
mexicanas NOM-229-SSA1, NOM-041-SSA2-2011 y siguiendo las recomendaciones de la
AAPM y ACR, junto con las especificaciones del fabricante, se muestran en las tablas 5 a la
19.

Tabla 5: Especificaciones del equipo de mastografia digital.

MARCA: HOLOGIC MODELO: | SELENIA DIMENSIONS
GENERADOR: | HOLOGIC MODELO: | ASY-05788 SERIE: | 811081812138
TUBO RX: VAREX MODELO: | M-113T SERIE: | 35410-U8

TIPOS DE ESTUDIOS: MAMOGRAFIA Y TOMOSINTESIS | BLANCO /FILTRO | W/Rh, W/Ag W/AI

En la Tabla 5 se muestran los datos del equipo de mastografia digital, haciendo referencia al
tipo, modelo y marca de equipo, junto a los blancos y filtros usados para la adquisicion de

iméagenes mamograficas.

Los resultados de la evaluacion de la sala de rayos x se muestran la Tabla 6, donde
observamos que el cumplimiento de los requisitos mecanicos y técnicos del equipo, se
encuentran en buen estado para el funcionamiento adecuado del sistema proporcionando asi

la autorizacion para el trabajo clinico.
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Tabla 6: Evaluacion de la sala de rayos X.

EVALUACION RESULTADO | OBSERVACIONES
LA UNIDAD ES MECANICAMENTE ESTABLE PASA
TODAS LAS PARTES QUE REQUIEREN MOVIMIENTO
LO REALIZAN DE MANERA SUAVE Y SIN PASA

OBSTRUCCION
TODOS LOS PAROS DE EMERGENCIAS FUNCIONAN
CORRECTAMENTE
EL DETECTOR DE IMAGEN SE ENCUENTRA LIBRE
DE CUALQUIER VIBRACION
LA ESCALA DE COMPRESION TIENE UNA PRECISION
DE PASA
0.5 cm Y UNA REPRODUCIBILIDAD DE +2 mm
EL OPERADOR Y EL PACIENTE NO ESTAN
EXPUESTOS A ESQUINAS PUNZANTES, ASPERAS U PASA
OTROS PELIGROS DURANTE LA EXPOSICION NINGUNA
LA SALA CUENTA CON MANUAL DE
PROCEDIMIENTOS VISIBLE

EL POE SE ENCUENTRA PROTEGIDO DE LA

RADIACION IONIZANTE DURANTE LA EXPOSICION
LOS INDICADORES VISUALES Y AUDIBLES DE
RADIACION FUNCIONAN CORRECTAMENTE
LA DESCOMPRESION AUTOMATICA PUEDE
DESHABILITARSE PARA MANTENER LA
COMPRESION (Y EL ESTADO ES MOSTRADO EN
PANTALLA)

LA LIBERACION DE COMPRESION DE EMERGENCIA
FUNCIONA AUN S| EL SISTEMA DE ALIMENTACION PASA
FALLA

PASA

PASA

PASA

PASA

PASA

PASA

5.1.2. Evaluacion de la paleta de compresion y coincidencia del campo de radiacion

La Tabla 7 muestra los resultados de la alineacion de la paleta de compresion y el detector
de la imagen, las desviaciones aceptables estan comprendidas dentro 1% D.F.l. que es
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aproximadamente 0.65 cm, la paleta de compresion de 25x29 cm se encuentra aceptable junto

con la de 18x24 al tener desviaciones de 0.5 cm y 0.6 cm respectivamente, obteniendo asi la

aceptacion de la alineacion del detector de imagen.

Tabla 7: Alineacion de la paleta de compresion y el detector de imagen.

RESULTADOS DE LAS
DESVIACIONES, cm (campo 24x29)

LIMITES DE ACEPTACION

ACCIONES A DESARROLLAR

PALETA = | 05

<0.65cm (1% D.F.1.=65 cm)

NINGUNA

RESULTADOS DE LAS
DESVIACIONES, cm (campo 18x24)

LIMITES DE ACEPTACION

ACCIONES A DESARROLLAR

PALETA = | 0.6

<0.65cm (1% D.F.1.= 65 cm)

NINGUNA

La coincidencia del campo luminoso de radiacién y la alineacién con el receptor de imagen

se encuentran dentro de los limites de aceptacion (2% D.F.I) menores a 1.3 cm, las Tablas 8

y 9 muestra las desviaciones para las paletas de compresion 24x29 cm y 18x24 cm,

observando que cada lado de la pared costal de campo luminoso se encuentra por debajo de

los 1.3 cm, la sumatoria de los lados opuesto como se establece en el manual del fabricante

se encuentra dentro del limite.

Tabla 8: Coincidencia del campo luminoso-radiacion.

RESULTADOS DE LAS
DESVIACIONES, cm (campo 24x29)

LIMITES DE ACEPTACION

ACCIONES A DESARROLLAR

LADO 1= 0.6
LADO 3 = 0.4
SUMA 1+3 = 1.0
LADO 2 = 0.2
LADO 4 = 0.3
SUMA 2+4 = 0.5

SUMA BORDES OPUESTOS
<1.3cm (2% D.F.I.=65cm)

NINGUNA

RESULTADOS DE LAS
DESVIACIONES, cm (campo 18x24)

LIMITES DE ACEPTACION

ACCIONES A DESARROLLAR

LADO 1= 0.8
LADO 3 = 0.2
SUMA 1+3 = 1.0
LADO 2 = 0.6

SUMA BORDES OPUESTOS
<1.3cm (2 % D.F.1.=65cm)

NINGUNA
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LADO 4 =

0.6

SUMA 2+4 =

1.2

Tabla 9: Alineacion del campo de radiacion con el receptor de imagen.

RESULTADOS DE LAS
DESVIACIONES, cm (campo 24x29)

LIMITES DE ACEPTACION

ACCIONES A DESARROLLAR

LADO 1= 0.3
LADO 3 = 0.4
LADO 2 = 0.2
LADO 4 = 0.3

DESVIACION DE CUALQUIER
LADO<1.3cm (2% D.F.1.=65
cm)

NINGUNA

RESULTADOS DE LAS
DESVIACIONES, cm (campo 18x24)

LIMITES DE ACEPTACION

ACCIONES A DESARROLLAR

LADO 1= 1.0
LADO 3 = 0.3
LADO 2 = 0.6
LADO 4 = 0.6

DESVIACION DE CUALQUIER
LADO<1.3cm (2% D.F.I.=65

cm)

NINGUNA

Las mediciones de la alineacion, coincidencia del detector y receptor de imagen estan

favorablemente en los limites de aceptacion como lo marcan las especificaciones del equipo,

permitiendo la funcionalidad para la obtencién de calidad de imagen adecuada en

mastografia.

5.1.3. Mediciones de tensién

Para determinar la desviacion aceptable de los kVp seleccionados en el equipo, se utilizo el

dosimetro PTW calibrado para mastografia digital con las especificaciones de blanco y filtro

usados por el equipo, los resultados se muestran en las Tablas 10 a la 12.
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Tabla 10: Medicién de tension: técnica W/Rh.

kVp (SELECCIONADOS), kVp (MEDIDOS), DESVIACION ACCIONES A
ACEPTABLE 5% DESARROLLAR

25 24.8

26 25.7

27 26.6

28 27.6

29 28.7 DESVIACION

30 29.5 MAXIMA =1.7 % NINGUNA
31 30.7

32 317

33 328

34 33.9

35 35.1

Observamos en la Tabla 10 la medicidon del kVp seleccionado se encuentra dentro del 5% de

la desviacion aceptable con un maximo por kVp de desviacion de 1.7 %, mencionando que

se verifican los kVp mas usados clinicamente y en su modo de operacion manual.

Tabla 11: Medicidn de tension: técnica W/Rh (modo automatico).

DESVIACION ACCIONES A
KVp (EN LA CONSOLA) KVp (MEDIDO)
ACEPTABLE 5% DESARROLLAR
29.0 285 DESVIACION MAXIMA =
NINGUNA
29.0 285 1.7%

El modo automatico de los kVp se verifica en la técnica mas usada clinicamente y se

recomienda por el fabricante los 29 kVp, en la Tabla 11 se puede ver la medicion de la tension

en 29 kVp en su modo automatico con una desviacion maxima de 1.7 % aceptable dentro del

5%.
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Tabla 12: Reproducibilidad de kV: técnica W/Rh.

DESVIACION
kv 28 28 28 28 28 28 28 28 28 28 OBS.
ACEPTABLE + 2%
kV(medido) | 27.6 | 27.6 | 27.6 | 27.6 | 27.6 | 27.6 | 27.6 | 27.6 | 27.6 | 27.6 0.0% NINGUNA

El control de calidad estable la verificacion de la reproductividad del kV para evitar la

variacion de la tension seleccionada, obteniendo para un mejoramiento de la calidad de

imagen y control de la dosis glandular en mama. La Tabla 12 muestra las diferentes

mediciones de los 28 kV seleccionados que es el recomendado por el fabricante para esta

prueba. La desviacion resultante fue menor al 2% de la desviacion aceptable.

5.1.4. Dosis glandular

Para la dosis glandular mamaria se obtuvieron los resultados a partir la técnica automatica y

usando blanco y filtro de W/Rh, se pueden ver en la Tabla 13.

La dosis de aceptacion por proyeccion no debe exceder de 3 mGy, lo que muestra que la

dosis de 1.14 mGy es aceptable.

Tabla 13: Dosis en la glandula mamaria-técnica W/Rh.

DOSIS ACEPTACION

DOSIS MEDIDA

ACCIONES A DESARROLLAR

No debe exceder 3 mGy.

Dosis =

1.14 mGy

kV =

29

mASs=

106

mR=

426.4

NINGUNA

La tasa de kerma en aire y su reproductividad es de 4.16 mGy/s con una desviacion del 0.01,

estando por debajo de los 2 mGy/s con valores de desviacion de 0.05, como se tiene en la

Tabla 14.
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Tabla 14: Tasa kerma-aire y reproducibilidad técnica W/Rh.

TASA KERMA-AIRE (28 kVp) MEDICION ACCIONES A DESARROLLAR
> 2 mGy/s (230 mR/s) 4.16 mGy/s (478.2 mR/s) NINGUNA
CV < 0.05 0.01 NINGUNA

Una de las pruebas importantes en mastografia es la verificacion del control automatico de

exposicion CAE y su reproducibilidad, la Tabla 15 tiene los resultados de esta prueba con un

7.7% del valor de desvian del pixel en los diferentes espesores que van de 2 cm a 8 cm,

mostrando estar por debajo del limite de 10%. EI compensador de densidades realizado con

un espesor de 4 cm, se realizd midiendo el valor del pixel por cada densidad (de -3 a 4),

normalizando en 0, observamos que la razén resultante esta dentro de los valores permitidos

para cada densidad.

Tabla 15: Control automatico de exposicion: técnica W/Rh: modo auto-filter.

REPRODUCIBILIDAD CAE MEDICION ACCIONES A DESARROLLAR
Valor de la desviacion del Pixel
respecto a la media. LIMITE < 10% de 7.7% NINGUNA
2a8cm
COMPENSADOR DENSIDAD, VALOR PIXEL )

scm, 28 KV MEDIDO RAZON ACCIONES A DESARROLLAR

-3 (0.50-0.61) 191.17 0.61 NINGUNA

-2 (0.63 - 0.77) 226.83 0.72 NINGUNA

-1 (0.77 — 0.94) 267.77 0.86 NINGUNA

0 313.15 1.00 NINGUNA

1 (1.04 - 1.27) 358.16 1.14 NINGUNA

2 (1.17 -1.43) 413.02 1.32 NINGUNA

3 (1.31-1.60) 475.76 1.52 NINGUNA

4 (1.44 - 1.76) 547.32 1.75 NINGUNA
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5.1.5. Calidad de Imagen

Los resultados de la evaluacién de artefactos en la imagen estan contenidos en la Tabla 16,
se observa que, para las diferentes paletas de compresion del seno, la composicién
homogénea de la imagen no se vio interrumpida o alterada por algun artefacto, la verificacion
de la imagen en pantalla de la estacion trabajo y la impresion del CD, se observan sin alguna
alteracion. En la evaluacion de fantasmas de la imagen el factor de + 0.3 se encontro aceptable

al obtener un 0.02.

Tabla 16: Evaluacion de artefactos en la imagen.

EVALUACION DE ARTEFACTOS EN ]
EVALUACION ACCIONES A DESARROLLAR
PANTALLA (28kV)
24x29 W/Rh SIN ARTEFACTOS
24x29 W/Ag SIN ARTEFACTOS
NINGUNA
18x24 W/Rh SIN ARTEFACTOS
18x24 W/Ag SIN ARTEFACTOS
EVALUACION DE ARTEFACTOS .
EVALUACION ACCIONES A DESARROLLAR
IMPRESORA
PATRON SIMPLE SIN ARTEFACTOS NINGUNA
EVALUACION DE FANTASMAS EN ]
EVALUACION ACCIONES A DESARROLLAR
DETECTOR
FACTOR = 0.3 (1 min entre imagenes) 0.02 NINGUNA

Las pruebas de CHR, resolucion del sistema, factor rejilla, compresion y campo de luz se
tienen en la Tabla 17, observamos que para equipos convencionales de mastografia digital se
requiere una CHR minima de 0.33 mmAll para filtros de molibdeno, en el caso de mastografia
con filtro de Rodio la CHR se encuentre por los 0.5 mmA, lo cual nos muestra que nuestra
capa hemirreductora es aceptable con 0.49 mmAl. La resolucion del sistema con blanco/filtro
de W/Rh es de 8 pl/mm como lo establece el limite aceptacion. La compresion del seno en
modo manual y automatico esta en 18.7 kg y 19.0 kg respectivamente y se encuentran dentro
del intervalo de 11 kg a 21 kg.
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Tabla 17: Pruebas multiples.

CHR, 30 KV,
LIMITES DE ACEPTACION

CHR, MEDIDA (W/Rh)

ACCIONES A DESARROLLAR

CHR > 0.33 mmAl

0.49 mmAl

NINGUNA

RESOLUCION DEL SISTEMA
W/Rh, 28 kV, 100mAs

RESOLUCION MEDIDA

ACCIONES A DESARROLLAR

LIMITE > 7 pl/mm 8 pl/mm NINGUNA
FACTOR REJILLA MEDICION ACCIONES A DESARROLLAR
<3.0 16 NINGUNA
COMPRENSION MEDICION ACCIONES A DESARROLLAR
MANUAL (11 A 21 Kg) 18.7 kg NINGUNA
AUTOMATICA (11 A 21 Kg) 19.0 kg NINGUNA
CAMPO DEL LUZ MEDICION ACCIONES A DESARROLLAR
Minimo 160 luxes 205 luxes NINGUNA

La calidad de imagen del sistema de mastografia fue determinada con el maniqui de mama

recomendada por la ACR y con la técnica recomendada por las especificaciones del

fabricante, los resultados se muestran en la Tablal8.
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Tabla 18: Calidad de imagen FFDM.

PROYECCION: CCD AEC MODE: AUTO FILTER
LIMITES DE ACEPTACION OBJETOS OBSERVADOS ACCIONES A DESARROLLAR
5 fibras, 4 grupos, 4 masas 5 Fibras, 4 grupos, 4 masas NINGUNA
TENSION KV MEDIDOS ACCIONES A DESARROLLAR
Kv=28+1 28 NINGUNA
mAs mAs MEDIDOS ACCIONES A DESARROLLAR
155 + 5% [147.3, 162.7] 148 NINGUNA
DOSIS (DGM) DGM MEDIDA ACCIONES A DESARROLLAR
LIMITE< 3.0 mGy 1.67 mGy NINGUNA
AEC SENSOR MEDIDAS ACCIONES A DESARROLLAR
AUTOMATICO AUTOMATICO NINGUNA
AEC COMP MEDIDAS ACCIONES A DESARROLLAR
+2 +2 NINGUNA
COMPRESION MEDIDAS ACCIONES A DESARROLLAR
50-6.0Lb 6.0 NINGUNA
MEDICIONES ROI PANTALLA MEDIDA ACCIONES A DESARROLLAR
MEDIA ROI DISCO = 322.59
SD ROI DISCO = 5.09 NINGUNA
MEDIA ROI FONDO 389.39
SD ROI FONDO = 5.65
RAZON SENAL-RUIDO (SNR) SNR MEDIDA ACCIONES A DESARROLLAR
SNR > 40 60.03 NINGUNA
RAZON CONTRASTE-RUIDO (CNR) CNR MEDIDA ACCIONES A DESARROLLAR
Referencia 12.0 + 10% [10.5, 13.2] 11.81 NINGUNA

Observamos en la Tabla 18 que los resultados obtenidos en la imagen de mastografia son: 5

fibras, 4 grupos y 4 masas, la tensién se encuentra en 28 kV con 148 mAs y una compresion

de 6.0 libras, estando asi en los pardmetros de limites de aceptacion. Los valores del CNR y

SNR son 60.03 y 11.81 respectivamente. Para la evaluacion de la imagen en Tomosintesis se

usa la técnica automatica de adquisicién en los parametros clinicos usados, como vemos en

la Tabla 19 los resultados estan dentro de los limites de aceptacion.
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Tabla 19: Calidad de imagen DBT: Tomosintesis.

LIMITES DE ACEPTACION OBJETOS OBSERVADOS ACCIONES A DESARROLLAR
4 Fibras, 3 grupos, 3 masas 4 Fibras, 3 grupos, 3.5 masas NINGUNA
TENSION KV MEDIDOS ACCIONES A DESARROLLAR
KvV=29+1 29 NINGUNA
mAs mAs MEDIDOS ACCIONES A DESARROLLAR
61 + 5% [58.0, 64.1] 59 NINGUNA
DOSIS DOSIS MEDIDA ACCIONES A DESARROLLAR
LIMITE < 3.0 mGy 1.56 mGy NINGUNA

5.2. Iméagenes de FFDMy DBT

El resultado del anélisis de las iméagenes en busca de lesiones en la mama de las pacientes se
encontré 61 pacientes con masas, 22 con calcificaciones, 30 con asimetrias, quedaron
incluidas 17 masas con calcificaciones y 7 asimetrias con calcificaciones, en total 113
pacientes. Con los resultados de patologia se encontré que la sensibilidad diagndstica para
SDM fue del 95.6% y para FFDM fue del 92.3%, mientras que la especificidad para SDM
fue de 98% y para FFDM fue 95.5%.

Los resultados de las dosis de radiacion se calcularon utilizando el arreglo experimental como
se mosto en la Figura 22, donde mostraron que Kerma aire en la superficie de entrada para
DBT fue de 14.1 £ 0.5 mGy y en FFDM fue de 20.7 + 0.5 mGy Yy la dosis glandular media
para DBT (CC izquierda) fue 2.20 £ 0.4 mGy y para (CC derecha) de 1.82 £ 0.5 mGy y para
FFDM (CC izquierda) fue 2.85 = 0.5 mGy y para (CC derecha) fue 2.17 + 0.5 mGy) como
se muestra en la Figura 27 y 28. Los valores de kerma en aire calculados se usaron para
normalizar el calculo de dosis glandular media en las dos modalidades FFDM y DBT al usar

las metodologias anteriormente mencionadas de la AAPM y ACR.
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Dosis Glandular Media (mGy)
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Figura 27. Dosis Glandular media para FFDM y DBT en las proyecciones craneo caudal.

Kerma aire en la superficie de entrada (mGy)
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FFDM
Modalidades en Mastografia

Figura 28. Kerma en aire en la superficie de la entrada en funcién de las diferentes modalidades (FFDM y
DBT).

Se evalud la concordancia entre observadores que determina el grado de acuerdo y controla
la variabilidad en el fendmeno observado, obteniendo un valor kappa entre los observadores
de 0,799 que es aproximadamente 0.8, lo que determina un nivel de concordancia muy bueno.

Posteriormente se asignd una puntuacion en funcion de la region de la lesion mostrada (1-5),
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donde SDM obtuvo una puntuacion mas alta en la prueba de visibilidad de la lesion

(puntuacion media aproximada de 4.03) en comparacion con FFDM (3.82 aproximadamente

con un valor de p <0.001),para el analisis de las imagenes en base a tres categorias: contraste

(Aceptable, No aceptable ), ruido (Si, No) y Nitidez (Aceptable, No aceptable), se obtuvo

un resultado que muestra a SDM con valores equiparables a FFDM, como se observan en las

Figuras 29 y 30.
Caracteristicas de la imagen FFDM
m 1 (aceptable) =2 (No aceptable)
100 9
9 86
80
< 70
S 6o
L 50
D 40
T 30
20
10
0
Contraste Nitidez Ruido
CARACTERISTICAS

Figura 29. Caracteristicas de la imagen FFDM.
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Caracteristicas de la imagen SDM

m 1(Aceptable) =2 (No aceptable)
100 94 90

FRECUENCIA
g

Contraste Nitidez Ruido
CARACTERISTICAS

Figura 30. Caracteristicas de la imagen SDM.

Para elegir la mejor modalidad y evaluar caracteristicas detalladas como masa, calcificacion
y asimetria, se eligié a SDM para ser igual o mejor que FFDM. Los porcentajes del nimero
asignado por los lectores para cada categoria son; en el caso de masas que corresponde un
total de 54% (61 pacientes), se eligi6 como mejor modalidad SDM con 26.6% (30 pacientes)
mientras que FFDM obtuvo 18.6% (21 pacientes) y un 8.9% (10 pacientes) para ser iguales,
para calcificaciones con un total de 19.5% (22 pacientes) DBT obtuvo un 10.6% (12
pacientes) como mejor modalidad y dejando a FFDM con un 6.2% (7 Pacientes) y para un
resultado igual con 2.7% (3 pacientes), finalmente para asimetrias que equivalen al 26.6%
(30 pacientes) SDM obtuvo un 13.3% (15 pacientes) como mejor modalidad, mientras que
FFDM un 4.4% (10 pacientes) y un 8.9% (10 pacientes) para la igualdad, Tabla 20 y Figura
31. EL valor de chi-cuadrado fue de 0.021 usando un valor p < 0.05, que indica una

concordancia muy buena entre las frecuencias observadas y esperadas.
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Tabla 20: Frecuencias y porcentajes obtenidos al elegir la mejor modalidad evaluando las

Modalidad/Caracteristicas

Asimetrias

Calcificacion

Masas

Modalidad/Caracteristicas

Asimetrias

Calcificacion

35

30

25

20

15

Frecuencia

10

5
5 -
0

Masas

caracteristicas detalladas (masas, microcalcificaciones y asimetrias).

Frecuencias

FFDM FFDM = SDM SDM

5 10 15

7 3 12

21 10 30
Total:

Porcentajes por frecuencia
FFDM FFDM = SDM SDM

4.42 % 8.85% 13.27 %
6.19 % 2.65 % 10.62 %
18.58 % 8.85 % 26.55 %

% Total:

Evaluaciéon Caracteristicas de la lesion

Asimetrias

15

21
12
10 10
7
. :

Calcificacion Masas
Caracteristicas

30

Figura 31. Gréfico de barras de frecuencia total de hallazgos en la imagen FFDM.

No. Iméagenes
30
22
61
113

% Imagenes
26.55 %
19.47 %
53.98 %
100.00 %

5 FFDM

u FFDM = SDM

uSDM
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1)

87



3)

Figura 32. Evaluacion de imagenes:
1) Proyeccion RCC Microcalcificacion: a) FFDM, b) SDM.
2) Proyeccion RMLO: Asimetria: a) FFDM, b) SDM.
3) Proyeccion RCC Nédulo-distorsion: a) FFDM, b) SDM.
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6. DISCUSION

Los resultados expresan que la SDM es igual o mejor que la FFDM en caracterizar los
hallazgos clinicos en las iméagenes de la mama en tamizaje y en diagndstico con dosis
menores. Los resultados son similares a los encontrados por otros autores.* Para reducir la
exposicion a la radiacion varios proveedores han implementado convertir los datos 3D
obtenidos de DBT en imagenes 2D donde las imagenes reconstruidas en 2D tienen una

calidad de imagen prometedora, no inferior a FFDM.®

Aunque los tiempos en revisar un estudio DBT es practicamente el doble de un estudio
FFDM, este factor de tiempo afecta de manera importante poder implementar rutinariamente
la SDM por la carencia de médicos radidlogos especialistas en mama, el factor de tiempo se
podria superar usando inteligencia artificial en la lectura de las mamografias.

Al comparar las dos modalidades de imagen, la SDM mostré una dosis de entrada y dosis
glandular media mas baja para ambas mamas que estan por debajo del limite de 3mGy por

proyeccion establecido por la normativa mexicana.?

La mastografia SDM presento valores de especificidad mayores en comparaciéon con la
FFDM, presentando mayor precision diagnostica. La SDM mostrd puntuaciones mas altas
para la visibilidad de la lesion y fue elegida como mejor modalidad para distinguir masa,
calcificaciones y asimetrias, En el analisis de imagenes en base a tres caracteristicas como
contraste, nitidez y ruido, SDM obtuvo una puntuacion similar a FFDM. Al evaluar las
caracteristicas detalladas como masa, calcificacion y asimetria, se eligié a SDM para ser igual
0 mejor que FFDM vy se eligi6 SDM por mejor visualizacidn de asimetrias, calcificaciones y

masas.
Nuestro estudio sugiere que SDM tiene una mayor visibilidad no solo por las caracteristicas

previamente conocidas en las publicaciones (masa, asimetrias), sino también en la

descripcion clara de las calcificaciones. En la Figura 32 se muestran ejemplos de SDM
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comparada con FFDM para la evaluacion de eleccion de la mejor modalidad, y en la Figura
7 se muestra la comparacién de graficos de las diferentes caracteristicas de la lesion con una
superioridad en SDM. Este estudio es consistente con estudios previos similares que
compararon SDM versus FFDM, apoyando asi que SDM no es inferior en la deteccion del

cancer y exposicion a la radiacion.®
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7. CONCLUSIONES

La mamografia SDM mostro ser igual o mejor que la FFDM para caracterizar lesiones y
tejido normal de la mama y es una buena opcion la sustitucion de FFDM por DBT con
reduccion de la dosis, pero con tiempos de lectura mayores que puede ser un inconveniente

en nuestro pais por la carencia de médicos radiologos con especialidad en mamografia.
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