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RESUMEN

Métodos de evaluacidn de dosis y calidad de imagen en las nuevas

tecnologias de mamografia

Introduccion

El cancer de mama es el tumor mds frecuente en la poblacién femenina tanto en paises
desarrollados como en aquellos en vias de desarrollo. En Espafia se diagnostican unos 26.000
casos al afio, lo que representa casi el 30% de todos los tumores en la mujer en nuestro pais. La
mayoria de los casos se diagnostican entre los 35 y los 80 afos, con un maximo entre los 45 y los
65. En Espafia el cancer de mama es el que mds muertes produce al afio entre las mujeres (mas

de 6000).

La deteccidn precoz del cadncer de mama es el objetivo de los programas de cribado poblacionales
puestos en marcha en todas las comunidades de nuestro pais. Estos programas se basan en la
obtencion de imagenes mamograficas (imagen de la mama por rayos X) por ser esta modalidad
de imagen la que tiene una mayor sensibilidad para la deteccién precoz del cancer. La
mamografia convencional tiene ciertas limitaciones, como es la acumulacién de toda la
informacion del volumen en un plano. Esto provoca la superposicion de estructuras pudiendo
dar lugar al enmascarado de lesiones (falsos negativos) o a su simulacién (falsos positivos). El
desarrollo de detectores digitales para mamografia en los Ultimos afios ha impulsado la aparicién
de nuevas modalidades de imagen de mama con rayos X como son la tomosintesis, la tomografia

computarizada de mama o las técnicas de realce de contraste.

La tomosintesis de mama es la modalidad que ha tenido un desarrollo mayor con un crecimiento
exponencial en el nimero de unidades instaladas en los Ultimos 5 afios. En estos equipos, el tubo
de rayos X se desplaza describiendo una trayectoria en forma de arco con un rango angular
limitado. Durante el trayecto se adquieren imdgenes de proyeccion desde diferentes dngulos a

partir de las cuales se reconstruyen multiples planos paralelos al detector. Cada uno de estos
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planos contiene la informacién de un volumen de 1 mm de espesor reduciendo en buena medida
la superposicidon de estructuras Los primeros estudios clinicos llevados a cabo en los que se
comparaba la capacidad diagndstica de la mamografia digital con la tomosintesis evidenciaron
ventajas para la tomosintesis asociadas al aumento de la tasa de canceres detectados y a la
reduccion de la tasa de rellamadas. Este beneficio es a costa de un aumento del nimero de
proyecciones y, por consiguiente, de un incremento de la dosis y del riesgo de radioinduccidn de
cancer. La Food and Drug Administration aprobd el uso clinico de la DBT supeditado a la
adquisicion de mamografias convencionales junto con las proyecciones de DBT para asegurar el
diagndstico de las microcalcificaciones. Los valores de dosis resultantes equivalen a multiplicar
por un factor entre 2 y 3 las dosis de la mamografia digital. Para reducir las dosis se ha propuesto
la utilizacion de una imagen sintética construida a partir de los planos reconstruidos de la
tomosintesis. Su capacidad diagndstica es objeto de andlisis en numerosos estudios tanto clinicos

como fisicos en los que se trata de demostrar su no inferioridad frente a la imagen convencional.

Se han desarrollado multiples estudios tedricos como experimentales con el objetivo de
determinar la configuracién dptima de los parametros que rigen la calidad de imagen en DBT.
Estos estudios han cristalizado en una diversidad de configuraciones de los sistemas
comercializados ya que las ventajas de cada combinacién tienen un coste dando lugar a
soluciones diferentes para solventar las posibles deficiencias. Las diferencias mds notables se
encuentran en el rango angular, el nimero de proyecciones, el movimiento del tubo y la calidad
del haz. Los algoritmos de reconstruccion tienen un papel determinante en la calidad de la
imagen final. La capacidad diagndstica de la imagen sintética queda completamente supeditada

a las opciones concretas de cada sistema de tomosintesis.

La falta de una experiencia previa en esta modalidad de imagen asi como la diversidad de
configuraciones hacen necesario definir herramientas y ensayar procedimientos que permitan
caracterizar el funcionamiento de estos equipos, evaluar su calidad de imagen y estimar los

valores de dosis de radiacién impartidas.

Motivacidn y objetivos
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Esta tesis estda motivada por la necesidad de tener un conocimiento profundo del funcionamiento
de los sistemas de tomosintesis que posibilité el desarrollo de métodos adecuados para valorar

la calidad de imagen y las dosis de radiacién impartidas.

Objetivos:

1. Estimacién de los valores de dosis glandular media de los exdmenes de tomosintesis.
Comparacion con los valores de dosis de mamografia convencional.

2. Comparacién de las dosis estimadas con los métodos dosimétricos recomendados en
América del Norte (EE.UU. y Canadd) y en Europa.

3. Andlisis del impacto en los valores de dosis del protocolo de examen de tomosintesis
recomendado por cada fabricante.

4. Analisis de la calidad de laimagen sintética empleando maniquis e imagenes de pacientes.

5. Desarrollo de maniquis para la evaluacion de la calidad de imagen en tomosintesis de
mama y del software necesario para evaluar las imagenes.

6. Evaluacion de diferentes equipos de tomosintesis de mama comercializados haciendo
uso de las herramientas desarrolladas

7. Andlisis de métodos automaticos de computacion de la densidad de la mama basados en
los exdmenes de tomosintesis.

8. Estimacion de los valores de dosis glandular media de los exdmenes de tomosintesis
utilizando la densidad de mama computada. Comparacidon con los valores de dosis

obtenidos con los valores de densidad habituales.

Resultados

Esta tesis estd constituida por cinco articulos cientificos.

El primer articulo [1] se centra en la estimacion de los valores de dosis de radiacion impartidos a
una muestra de pacientes en exdmenes de tomosintesis y su comparacion con los impartidos en
mamografia digital. El estudio fue llevado a cabo en el equipo Selenia Dimensions (Hologic Inc,

Bedford, USA) recién instalado en un gran hospital de la Comunidad de Madrid. Las dosis fueron
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estimadas de acuerdo con la metodologia propuesta en los protocolos europeos. Un segundo
objetivo fue comparar los valores de dosis calculados con los estimados de acuerdo con el

método propuesto en los protocolos americanos (EE.UU y Canada).

Para el intervalo de espesores de mama mas frecuente (50 - 60 mm), la mediana de los valores
de DG por vista (CC o MLO) fue de 1.3 mGy en la modalidad FFDM y de 1.7 mGy en la modalidad
DBT. Ambos valores son inferiores al valor de referencia de DG por imagen (2.5 mGy) propuesto
en los protocolos. La sustitucion de la FFDM por la DBT supone un 32% de incremento en la DG
para las mamas mas frecuentes. El valor de la mediana de DG por vista para el modo COMBO
(FFDM+DBT) fue 2.98 mGy excediendo el valor de referencia. El valor de DG por examen COMBO
de dos vistas por mama fue 6.0 mGy frente a 2.52 mGy para el examen FFDM de dos vistas por
mama hecho con el mismo equipo. En este estudio se concluyd que la sustitucién de la FFDM por
la DBT en el modo COMBO (recomendado por el fabricante) supone multiplicar la DG por un

factor 2.4 para las mamas mas frecuentes.

La comparacion de los valores de DG estimados con los métodos europeo y americano mostré
gue no habia diferencias estadisticamente significativas para la modalidad DBT. Para la
modalidad FFDM, las diferencias fueron significativas encontrandose que los valores DG
obtenidos con el método americano superaban en un 10% a los del método europeo. Para las
mamas con espesores entre 5y 6 cm, la DG de la modalidad COMBO estimada con el método

americano es un factor 2.2 mayor que la DG estimada para FFDM.

El cociente entre los valores de DG de la DBT y de la FFDM obtenidos con el método americano
es un 11.5% menor que el obtenido con el método europeo. Este resultado pone de manifiesto
la relevancia del método utilizado para estimar las dosis a la hora de valorar el impacto del
examen de tomosintesis. Estos resultados también dan una explicaciéon a la variabilidad de

valores de DG publicados en diferentes estudios.

En el segundo articulo [2] se aborda el estudio comparativo de la calidad imagen sintética (IS)

frente a la mamografia digital con imagenes de pacientes adquiridas en la modalidad COMBO y
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de un maniqui (TORMAM). La IS es la imagen generada en el equipo Selenia Dimensions (Hologic

Inc, Bedford, USA) comercializada con la denominacién C-View.

Se encontrd que existian diferencias estadisticamente significativas en la sensibilidad vy la
especificidad para la deteccion de las distorsiones que fueron mayores para la imagen sintética.
Este resultado se invierte para los nédulos para los que la especificidad de la IS fue del 25% frente
al 57% de la imagen FFDM. La categorizacidn de las lesiones en benignas y malignas no presenté
diferencias estadisticamente significativas entre ambos tipos de imagenes. Sin embargo, se
observé que el 16% de las lesiones malignas no se visualizaron en la imagen FFDM reduciéndose

este porcentaje al 7% en las IS.

El maniqui TORMAM utilizado en este estudio presenta la peculiaridad de contener agrupaciones
de microcalcificaciones inmersas en un fondo estructurado. Ademas contiene objetos de bajo
contraste (fibras y masas) incluidos en un fondo uniforme. Los resultados de la evaluacién visual
de la detectabilidad y visibilidad de los objetos de test hecha por 7 observadores evidenciaron
diferencias estadisticamente significativas entre la IS y la FFDM. Se encontraron peores
resultados con la IS para la visibilidad de los objetos de bajo contraste y de las fibras incluidas en
el fondo uniforme del maniqui debido a la presencia de artefactos del procesado. Resultados
opuestos se obtuvieron para el fondo estructurado. En este caso, la IS presentaba ventajas para

la detectabilidad de las microcalcificaciones frente a la FDDM.

De acuerdo con los valores de dosis estimados para las mamas mas frecuentes (espesor entre 5
y 6 cm), sustituir la imagen FFDM por la imagen IS significa una reduccién del 44% en las dosis
respecto al modo COMBO o un aumento del 26% respecto a las dosis de la mamografia digital

del mismo equipo.

En la contribucion [3] las imagenes ISy FFDM del maniqui TORMAM se evallan con observadores
matematicos. Se utilizan dos figuras de mérito para analizar las diferencias entre las IS y las FFDM
del maniqui que son la relacién contraste-ruido (RCR) y el indice de detectabilidad (d’). Este
ultimo parametro constituye la respuesta del modelo de observador considerado que fue el non-

prewithening matched filter (NPW). Los valores de d’ estimados para los discos de bajo contraste
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del maniqui incluidos en el fondo uniforme son inferiores para las imagenes IS en contradiccidn
con lo que se obtiene para el parametro RCR. Por tanto, el NPW parece reproducir mejor los
resultados hallados con la evaluacién visual en [2]. El valor de ambos pardmetros aumenta

linealmente con el contraste nominal de los objetos de bajo contraste como cabia esperar.

En [4] se abordd la caracterizacidon de los tres sistemas con mayor implantacién en nuestro pais
(Hologic (Dimensions), Fujifilm (Innovality) y Siemens (Inspiration)). Para llevar a cabo este
trabajo fue necesario el desarrollo previo de herramientas destinadas a las medidas
experimentales asi como para el software de analisis de las imagenes. Se estudiaron la funcidn
de respuesta del detector y las componentes del ruido en la modalidad FFDM vy en las
proyecciones de la DBT; el control automatico de exposicién; se analizé la resolucién de las
proyecciones, de los planos reconstruidos (MTF-XY) y en profundidad (MTF-Z); finalmente, se

determind la anchura de la dispersion de artefactos.

La funcion de respuesta (FR) del detector es una funcién lineal para FFDM y para las proyecciones
en todos los sistemas analizados con una ganancia mucho mayor para las proyecciones de la DBT.
En las proyecciones de DBT, la contribucién del ruido cuantico es muy superior al ruido
estructural o al ruido electrénico pese a los valores bajos de exposicidn con los que se adquieren
estas proyecciones. Con respecto al funcionamiento del control automatico de exposicion, los
valores de la RCR obtenidos para distintos espesores de PMMA en las proyecciones de la DBT son
inferiores a los obtenidos para laimagen FFDM. En la adquisicion de las proyecciones no se utiliza
la rejilla antidifusora lo que unido a la baja exposicién con la que son adquiridas produce un
incremento del ruido importante que reduce drasticamente los valores de la RCR. Se demuestra
gue los sistemas con mayor rango angular presentan valores mas bajos de la RCR para los planos

reconstruidos.

El movimiento continuo del tubo en los tres sistemas analizados produce una pérdida importante
de resolucion que es mucho mas notoria para los sistemas con mayor rango angular y a medida
gue aumenta la altura con respecto al detector. En este trabajo también se comprobd que los
sistemas que aplican un “binning” o unién de pixeles tienen una pérdida importante de

resolucion incluso en alturas proximas al detector debido al aumento en el tamano de pixel. La
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resolucion en los planos reconstruidos (XY-MTF) presenta una caida importante a bajas
frecuencias acompanada de un desplazamiento del maximo hacia frecuencias intermedias
debido a la presencia del denominado artefacto de “overshooting”. Este comportamiento es
notorio tanto en la MTF medida en la direccién del movimiento del tubo como en la
perpendicular. Los estudios tedricos predicen una resolucidon mayor en los planos para sistemas
con rango angular estrecho. Sin embargo, el “pixel binning” da lugar a una pérdida importante
de resolucién que es mas notable en la resolucién medida en la direccién paralela al movimiento
del tubo. La resolucién en profundidad obtenida en todos los casos estd limitada por la
ineficiencia en la eliminacién de los artefactos de reconstruccion de los algoritmos. Esto da lugar
a una resolucién peor que el espesor de 1 mm de los planos reconstruidos fijado en todos los
sistemas. Se comprobé que la resolucion en profundidad es mayor para los sistemas con rango
angular ancho que para los de rango angular estrecho. En ambos casos, su valor estd modulado
por los filtros usados con los algoritmos de reconstruccion que pueden mejorar el valor de este
pardmetro en mayor o menor extension. La funcién de dispersion de artefactos (FDA)
proporciona una medida de la extensién de los artefactos generados en el proceso de
reconstruccion. Se determina utilizando una matriz de pequenas bolas distribuidas de forma
equiespaciada. El valor de la FDA en los equipos con rango angular ancho resulté menor que la
medida para los sistemas con rango angular estrecho. Este resultado es consistente con el

obtenido para la resolucién en profundidad.

Los valores de dosis glandular promedio (DG) estimados para distintos espesores de PMMA
fueron siempre superiores para la DBT. Estos valores fueron siempre inferiores a los valores de
referencia. El aumento de los valores de DG con el espesor de PMMA es muy dependiente de la
calibracién del sistema de DBT mientras que sigue un comportamiento muy similar cuando los
equipos operan en la modalidad de FFDM. Para un espesor de 45 mm de PMMA, la relacién entre

las DG de la DBT y de la FFDM estuvo comprendida entre 1.34 y 2.58.

En la contribucion [5] se abordd un analisis comparativo de dos algoritmos para el cdlculo
automatico de la densidad de la mama (Vbd) a partir de imagenes de mamografia digital (FFDM)

y de las proyecciones de tomosintesis. Los estudios demuestran que la densidad de la mama
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reduce la sensibilidad de la mamografia. Asimismo, este parametro es un predictor del riesgo de
desarrollo de cancer de mama. Ambos aspectos estan siendo considerados en los programas de
deteccion precoz de cancer de mama (screening en adelante) con el objetivo de establecer
modalidades de screening en funcién de la densidad de mama de cada mujer. Por otro lado, la
proporcion de tejido glandular determina el riesgo de cancer radioinducido por lo que es un dato

necesario para el cdlculo de la dosis promedio en tejido glandular.

Los dos algoritmos comparados han sido desarrollados y comercializados por Hologic bajo la
denominacion Quantra. El estudio esta parcialmente motivado por la necesidad de determinar
la validez de los resultados obtenidos con el algoritmo que opera sobre las proyecciones de DBT.
Este algoritmo sustituye al que opera sobre las imagenes de FFDM cuando la imagen sintética
reemplaza a las imagenes FFDM. En el estudio se incluyeron un total de 561 pacientes con edades
comprendidas entre los 32 y 86 afios. Todas las pacientes habian sido sometidas a un examen

COMBO (DBT+FFDM) en el que se utiliza la misma compresidn para ambas adquisiciones.

En el estudio se comprueba que los valores para los parametros proporcionados por ambos
algoritmos presentan diferencias estadisticamente significativas pero estdan bien
correlacionados. Los valores de la densidad volumétrica (Vbd) y del drea de densidad mamaria
(Abd) calculados con Q2D son mayores que los reportados por Q3D (8% y 77% respectivamente).
Las diferencias mas importantes se encontraron para las mamas mas gruesas. Los valores de Vbd
estimados por Q2D y Q3D para el 75% de las mamas son iguales o inferiores a 19% y 17%
respectivamente. Estos valores distan mucho de los habitualmente considerados en los estudios

dosimétricos.

Q2D y Q3D clasifican cada mama dentro de una de las cuatro categorias BIRADS habitualmente
utilizadas en los informes de los exdmenes de mamografia. Las diferencias en los Vbd no se
reflejaron en la clasificacion proporcionada por cada uno de los algoritmos y ambos incluyeron a
la mayoria de las mamas en las categorias BIRADS b y c (mamas con areas dispersas de densidad

fibroglandular y mamas heterogéneamente densas).
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Las diferencias entre los valores de Vbd obtenidos con ambos algoritmos no dan lugar a
diferencias en los valores de DG. Las medianas de los valores de DG de los exdmenes de DBT y de
FFDM obtenidos para las mamas densas son similares. En consecuencia, el uso de la DBT para el
diagndstico de las mamas muy densas no implica una penalizacién en término de dosis y si
implica un beneficio considerable teniendo presente que la densidad disminuye de forma
considerable la sensibilidad de la mamografia. Las diferencias con las glandularidades
habitualmente utilizadas en los protocolos europeos (Dance y col.) son importantes mostrando

que las DG obtenidas con estos valores estan subestimadas en un 6% en promedio.

Conclusiones

Esta tesis doctoral presenta los resultados obtenidos en la caracterizacion del funcionamiento de
los sistemas de tomosintesis. El caracter novedoso de estos sistemas requiere la investigacion de

metodologias que permitan evaluar la calidad de imagen y determinar los valores de dosis.

En primer lugar, se han determinado los valores de dosis promedio en tejido glandular (DG)
impartidos a pacientes en los tres modos de operacidn del sistema de tomosintesis de mama:
convencional (FFDM), tomosintesis (DBT) y COMBO (FFDM+FFDM). Los valores de DG en los
modos FFDM y DBT (dosis por barrido) no superan los valores de referencia recomendados en
los protocolos europeos. Sin embargo, en la modalidad COMBO, que es la aprobada en el uso
clinico de estos sistemas, la DG supera los valores de referencia. El valor de la DG del examen

COMBO (dos vistas (CC y MLO)) es un factor 2.4 superior al de la FFDM.

En segundo lugar, se ha analizado la capacidad diagndstica de la imagen sintética, se ha evaluado
la calidad de imagen con métodos fisicos y se ha estimado la reduccién de dosis que supone
utilizar esta imagen sustituyendo a la FFDM. Los estudios con pacientes y con maniquies con
fondo estructurado muestran que la imagen sintética presenta una calidad de imagen no inferior
a la de la imagen convencional. El resultado se invierte cuando se comparan las imagenes
sintética y convencional de maniquis con fondo homogéneo. De acuerdo con los valores de dosis

estimados para las mamas mas frecuentes (espesor entre 5 y 6 cm), sustituir laimagen FFDM por
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la imagen IS significa una reduccién del 44% en las dosis respecto al modo COMBO o un aumento

del 26% respecto a las dosis de la mamografia digital del mismo equipo.

En tercer lugar se ha caracterizado el funcionamiento de tres de los sistemas de tomosintesis
gue tienen una mayor implantacion. En este estudio se han verificado a grandes rasgos las
predicciones tedricas sobre influencia de los parametros de la DBT en la calidad de imagen. No
pudo identificarse ninguna combinacién de pardametros de tomosintesis que proporcionase una
calidad superior. En todos los casos, existen muchos factores que modulan el resultado final. Por
ello, es necesario una mayor investigacion sobre métodos y maniquis que aporten esa

informacion.

En cuarto lugar se ha analizado un algoritmo de calculo automatico de la densidad de la mama
(Quantra) basado en las proyecciones de la tomosintesis. Se comprobd que los valores de
densidad proporcionados por este algoritmo eran inferiores en media a los encontrados con un
algoritmo basado en las imagenes FFDM del mismo fabricante. Las diferencias en los valores de
densidad de ambos algoritmos no influyeron en la clasificacion BIRADS de las pacientes
analizadas que fueron incluidas mayoritariamente en las categorias b y c. Las diferencias en los
valores de densidad no produjeron tampoco diferencias significativas en los valores de DG. Se
demuestra que para las mamas densas, el examen de DBT no implica una penalizacion en término

de dosis y puede significar un beneficio en el diagndstico.
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SUMMARY

Methods of dose and image quality evaluation in new

mammography technologies

Introduction

Breast cancer is the most common tumor in the female population in developed and developing
countries. There are 26,000 new cancer cases in Spain per year, representing almost 30% of all
women's tumors in our country. Most cases are diagnosed between the ages of 35 and 80, with
a maximum between 45 years and 65 years. Breast cancer is the leading cause of cancer-related

deaths among women, more than 6000 a year in Spain.

Early detection of breast cancer is the goal of population screening programs. These programs
are based on mammographic images (X-ray breast imaging) as it is demonstrated its higher
sensitivity for the detection of early-stage breast cancer. Conventional mammography has
limitations due to full breast volume is projected in a plane. This causes the overlapping of breast
tissue, which can obscure important features of malignancy (false negatives). Overlapping tissue
is also a frequent cause of false-positive findings. Advances in the development of digital
detectors have led to the development of new breast imaging modalities in recent years such as

breast tomosynthesis, dual energy contrast-enhancement or breast TC.

Digital breast tomosynthesis (DBT) has experimented an exponential growing in the last five
years with an important number of units installed around the world. The X-ray tube in DBT moves
along a limited arc during exposure. During this trajectory several low-dose projections are
acquired from different angles that are used to reconstruct multiple thin slices parallel to the
detector plane. Each slice represents a smaller volume largely reducing the tissue overlapping.
Regarding the clinical potential of DBT, several large-population based breast screening trials and
research studies indicate that DBT examinations increase the cancer detection rate and reduce

the recall rate. This benefit has the cost of higher radiation doses than in FFDM with an increase
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in the risk of a radioinduced cancer. The Food and Drug Administration approved the DBT clinical
use conditioned to the acquisition of conventional mammograms together to DBT projections to
guaranty microcalcification diagnosis. Thus doses delivered in DBT examinations are a factor
between 2 to 3 times the doses of FFDM examinations. Synthetic images (SI) built from the
reconstructed slices are being proposed as an alternative to FFDM images. The diagnosis

capability of Sl is being analyzed in numerous clinical and physical studies.

Several technical optimization investigations have been carried out in order to determine the
most suitable DBT parameters for image quality. However, no optimal general configuration has
been found since generally every advantage comes at a cost, which leads to a wide variety of DBT
configurations observed in current commercial systems. The most important differences lie in
the angular range, number of projections, tube motion and X-ray beam quality. Reconstruction
algorithms play an important role in the final image quality. The Sl quality is totally dependent

on the particular option of each DBT system.

The lack of previous experience in this image modality as well as the diversity of configurations
make it necessary to define tools and to test procedures that allow to characterize the
performance of DBT systems, to evaluate their image quality and to estimate the radiation dose

values imparted.

Motivation and objectives

This thesis is motivated by the need to have a thorough knowledge of the tomosynthesis systems
performance that enabled the development of adequate methods to evaluate the image quality

and radiation doses imparted.

The goals were as follows:

1. To compute mean glandular dose imparted in DBT examinations. To compare with mean
glandular dose delivered in FFDM examinations.

2. To compare dosimetry methods usually employed in Europe and USA and Canada.
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3. To analyze the impact on mean glandular dose of DBT examination protocols
recommended by the manufacturers.

To develop specific phantoms and software for image quality evaluation.

To evaluate the performance of commercialized DBT systems in the clinical environment.
To analyze the synthetic image by means of patient images and phantoms.

To analyze the performance of automatic algorithms for breast density computation.

© N o v &

To estimate mean glandular dose using the breast density computed with the automatic

algorithms.

Results

This PhD thesis is comprised by five papers.

The first article [1] is focused on the computation of radiation doses delivered to a sample of
patients from DBT examinations and its comparison with dose values imparted in FFDM
examinations. The study was developed with the system Selenia Dimensions (Hologic Inc,
Bedford, USA) that was just installed in a hospital at Madrid Autonomous Community. Mean
glandular doses (DG) were estimated following the European protocols. A second objective of
this paper was to compare the computed DG values with the values estimated following the
American methods (USA and Canada). For breasts with thickness of between 50 and 60 mm
(more frequent thickness), median DG values per view (CC or MLO) was 1.3 mGy and 1.7 mGy for
FFDM and DBT respectively. Both values are lower than the reference value (2.5 mGy) adopted
in the European protocols. For these breasts, to replace FFDM by DBT yields to a DG increase of
32%. The median DG value per view for the COMBO (FFDM+DBT) mode was 2.98 mGy which is
higher than the reference value. The median DG values per an examination of two views per
breast (the one performed at the installation) was 6.0 mGy for the COMBO mode and 2.52 mGy
the FFDM modality. Thus, DG values delivered in COMBO examination are 2.4 times higher than

for FFDM examinations.

DG values estimated with the American and European protocols do not have differences

statistically significant for DBT acquisitions. However, DG values for FFDM computed according
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with the American protocol are 10% higher. For breasts with thickness of between 50 and 60
mm, DG values for the COMBO mode estimated with the American protocol were 2.2 times

higher than the DG for FFDM.

The ratio between DG values from DBT and FFDM estimated with the American protocol is 11.5%
smaller than the ratio with DG values from the european protocol. Thus, the procedure to
estimate dose values is relevant to determine the impact on radiation doses from DBT
examinations. The differences on the results explain the variability of DG values for DBT and

FFDM found in the published literature.

The second paper [2], compared the image quality of both the syntheticimages (SlI) and the FFDM
images of a sample of patients that underwent a DBT examination in COMBO mode. The images
obtained for the TORMAM phantom were also analysed. The S| was obtained with the Selenia

Dimensions system (Hologic Inc, Bedford, USA) and it is denominated C-View.

The study show differences statistically significant between the sensitivity and specificity of Sl
and FFDM images to detect breast distortions which was higher for the synthetic image. The
opposite result was found for masses with a specificity of 25% for the Sl and 57% for FFDM. The
categorization in benign or malign lesions do not present differences statistically significant.
However, 16% of the malign lesions were not detected in FFDM images against 7% for the SI

images.

The TORMAM phantom used in the study has the distinction of containing microcalcification
cluster included into a structured background. The phantom also contains low contrast details
(fibres and masses) included into a uniform background. 7 observers scored the detectability and
visibility of the phantom details. The results showed differences statistically significant between
Sl images and FFDM images. Detectability and visibility of details in the uniform background was
worse for the S| images due to processing artefacts. Microcalcification clusters were better

detected in the Sl images.
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The dose save computed in this study derived from the use of the Sl images was 44% with respect
to the doses for the COMBO mode whilst it was found a dose increase of 26% with respect to the

dose for FFDM.

In the third paper [3], the SI and FFDM images of the TORMAM phantom were evaluated by
numerical observers. Two figures of merit were defined to analyse the differences between the
two types of images: contrast to noise ratio (CNR) and the detectability index d’. This latter
parameter is the output of the non-prewithening matched filter (NPW) observer model used in
the study. d’ values for low contrast details included in the uniform background are lower for S|
images and the opposite was found for the CNR values. Thus, NPW model better reproduce the
human observer performance for this experiment. It was also found that CNR and d’ increased

with the nominal contrast of the low contrast details.

The fourth paper [4] addressed the characterization of the three DBT systems more extended in
Spain (Hologic (Dimensions), Fujifilm (Innovality) y Siemens (Inspiration)). To carry out this work
was necessary the previous development of tools intended for experimental measures as well as
for image analysis software. The characterization included the study of the detector response
function and the noise contributions in DBT projections and FFDM; the automatic exposure
control; the resolution of DBT projections and reconstructed planes, and the artefact spread

function.

Response functions were found to be linear for all the projections and in FFDM. The detector
gain for DBT projections is larger than the one found for FFDM. Quantum noise contribution for
DBT projections is the highest in spite of the low exposure used to acquire them. Regarding the
automatic exposure performance, CNR values obtained for several PMMA thicknesses are
smaller in DBT projections in comparison with CNR values for FFDM. This is due to DBT
projections are acquired with low exposure and none antiscatter grid is employed. It was also
observed that systems with large scan angle yields to lower CNR values for the reconstructed

planes.
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The continuous X-ray tube movement leads to blurring which is more noticeable for DBT systems
with large scan angle. In addition, the blurring increases with the distance to the detector plane.
DBT systems. The influence of pixel re-binning is observed in the blurring at positions closer to
the breast support table. The overshooting artefact critically affects the measurement of the XY-
MTF leading to a MTF peak shifting in the tube travel and chest-nipple directions. Theoretical
considerations predict larger XY resolution for narrow scan angle systems. However, pixel re-
binning yields to blurring which is more noticeable in the tube travel direction. For all systems,
the in depth resolution (Z-resolution) is oversampled partly because the artefacts from the
reconstruction are not efficiently removed yielding to a resolution lower than the 1mm slice
thickness. Z-resolution is higher for wide scan angle than for narrow scan DBT systems. The z-
resolution is highly modulated by the filters used in the reconstruction algorithms. Artifact spread
function (ASF) measures the extension of the artifact spreading through the slices that diminishes
its sensitivity. This function is measured with a matrix of equally spaced small beads. The ASF for
wide scan angle DBT systems is narrower than for narrow scan systems. This results is consistent

with the in depth-resolution.

DG values measured for DBT for several PMMA thicknesses are higher than for FFDM, but they
remain below reference values defined for mammography systems for all the PMMA thicknesses.
The increase of DG values with PMMA thickness is very dependent on the particular DBT system
calibration, while all the systems in FFDM mode have a similar calibration dose-wise. The ratios

between DG for DBT and DG for FFDM for 45 mm PMMA thick are between 1.34 and 2.58.

The fifth contribution [5] is focused on the comparison of two automatic algorithms for breast
density (Vbd) computation from FFDM images and from DBT projections. The studies
demonstrate that breast density reduces the sensitivity of mammography. Breast density is also
a predictor of the risk for breast cancer. Both aspects are being considered to tailor the screening
programs according to breast characteristics. Finally, breast density determines the risk for

radiation-induced cancer and its knowledge is needed for DG estimates.
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The algorithms of this study were developed and commercialized by Hologic under the
denomination of Quantra. The investigation was motivated by the need to validate Quantra
algorithm operating with the information of DBT projections. This algorithm will be used in the
cases where the Sl image replaces the FFDM image. A total of 561 patients with ages between
32 years and 86 years were included in the study. All the patients underwent a COMBO

examination with the same compression for both DBT and FFDM acquisitions.

The values provided by both algorithms for the several parameters were well correlated and their
differences were statistically significant. The notation will be Q2D and Q3D for the algorithms
operating on FFDM images and DBT projections respectively. Q2D yields to volumetric breast
density (Vbd) and aerometric breast density (Abd) values higher than the values obtained with
Q3D (8% and 77% respectively). The more important differences for these parameters were
associated with the thicker breasts. The Vbd values for 75% of women were equal or smaller than
19% and 17% depending on Q2D or Q3D was used. These values are much lower than the usual

ones considered to estimate DG values.

The differences between the Vbd values obtained with Q2D and Q3D algorithms do not turn into
noticeable differences on BIRADS density classification and MGD estimates. Most of breast were

included in b and c BIRADS categories.

The median MGD values for dense breasts (BIRADS d category) are similar for both FFDM and
DBT imaging modalities. Consequently, the risk of DBT and FFDM examinations for dense breasts
would be similar, which supports the inclusion of DBT in screening programs, increasing their
sensitivity for these breasts. On average, the MGD values calculated with the breast density
estimated with Quantra algorithms are 6% higher than the MGD computed with the current

breast glandularity values considered in the current protocols of breast screening programs.

Conclusions

This PhD thesis presents the results obtained in the characterization of the performance of breast
tomosynthesis systems. The novelty of these systems makes necessary to investigate new

methods to evaluate image quality and dose values.
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Firstly, mean glandular doses delivered to patients were investigated for the three different
operating modes of the DBT system: FFDM, DBT and COMBO (FFDM’DBT). DG values per image
for FFDM and DG values per scan for DBT do not overcome the reference values proposed in the
European protocols. However, DG values provides in COMBO examinations (two views (CC and

MLO)) are 2.4 higher than DG for FFDM overcoming the reference values.

Secondly, the diagnostic capability of the synthetic image (SI) was analyzed. The image quality of
the SI was evaluated using physical measurements. The dose reduction related with the
replacement of the FFDM image by the Sl image was also computed. Clinical studies with patients
and phantom studies show a non inferior image quality for the synthetic image. Sl images show
a worse performance than FFDM for phantom images with uniform background due to
processing artifacts. The replacement of the FFDM image by the Sl image in the COMBO
examination reduces the DG values by a 44% and increase the DG by 26% with respect the DG

values for FFDM modality.

Thirdly, it was analyzed the performance of the three DBT systems from different manufacturers
more extended in our country. In this study, it was verified the theoretical predictions regarding
the influence of DBT parameters on image quality. However any combination of DBT parameters
outperforms the image quality since there are many other factors influencing the final image
quality. Thus, more research is needed to find methods and phantoms that allow to differentiate

between the qualities of different systems.

Fourthly, it was analyzed the performance of an algorithm for the automatic computation of
breast density bases on DBT projections (Quantra). The volumetric breast density computed with
this algorithm was in average lower than the values obtained with other Quantra algorithm
designed for operating with FFDM images. The differences in Vbd from both algorithms did not
influence BIRADS categorization neither MGD estimations. It was demonstrated that for dense
breasts DG values from FFDM and DGT are similar. Thus DBT examinations for dense breast could

represent a net benefit.
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ABREVIATURAS

CAE Control automatico de exposicién

cC Craneo caudal

CHR Capa hemirreductora

DBT Tomosintesis Digital de Mama

DQE Eficiencia de deteccion cuantica

FBP Retroproyeccion filtrada

FDA Funcidn Dispersidon de Artefactos

FFDM Mamografia Digital Convencional

FN Falso negativo

FP Falso positivo

FR Funcion de respuesta

K Kerma

mAs Carga del tubo (miliamperios-segundo)
MC Monte Carlo

MGD Dosis glandular promedio

MLO Medio lateral oblicua

MTF Funcion de transferencia de modulacion
NNPS Espectro de potencia de ruido normalizado
PMMA Polimetilmetacrilato de metilo

PSF Funcidn de dispersidn de punto
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RCR

RSDR

TC

TFP

TFT

Relacién contraste ruido

Relacidn diferencia de sefial-ruido
Tomografia computarizada

Tasa de falsos positivos

Transistores de pelicula fina
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1. INTRODUCCION

1. ANTECEDENTES

Las técnicas de imagen basadas en el uso de rayos X (radiodiagndstico) han tenido una evolucion
espectacular en los ultimos 30 afos impulsada por la necesidad de obtener informacion
diagndstica cada vez mas fiable. La superposicion de estructuras inherente a las imagenes de
proyeccion ha sido y es una de sus principales limitaciones. Los primeros pasos para superar este
problema se dieron en la década de los afios 1930-40 con el desarrollo de técnicas de tomografia
basadas en la adquisicion de varias proyecciones con el tubo de rayos X y la pelicula situados en
distintas posiciones? (fig.1). Las imagenes obtenidas se combinaban para poder visualizar con
relativa nitidez diferentes planos paralelos y asi localizar con mayor fiabilidad la posicion en
profundidad de las estructuras anatdmicas. La tomografia no logré implantarse debido a
problemas practicos como el uso de la pelicula y las técnicas para adquirir y visualizar las
imagenes de distintos planos. El segundo paso en esta evolucidn fue la introduccién de la
tomografia computarizada (TC) en 1970. Esta modalidad es la primera en utilizar detectores de
imagen en lugar de la pelicula tradicional para registrar multiples proyecciones mientras el tubo
de rayos Xy los detectores rotan alrededor del eje axial del paciente. Las proyecciones adquiridas
se procesan utilizando algoritmos de computacion (reconstruccidn) para obtener distintos cortes
transversales de poco espesor, lo que elimina la superposicién de estructuras. La TC ha supuesto
un avance transcendental en el diagndstico de distintas patologias propiciando la aparicion de
diferentes desarrollos técnicos y ampliando espectacularmente el nimero de indicaciones

clinicas.

El desarrollo de detectores digitales para radiodiagndstico convencional ha favorecido el que se
volviera a retomar la modalidad de tomosintesis y a explorar sus posibles indicaciones. Si bien
esta modalidad no elimina la superposicién de estructuras de forma tan efectiva como la TC,
presenta ciertas ventajas como son la menor duracion del examen, menor dosis impartida y una
reconstruccion de imagenes (planos) mas rapida al tener que procesar un nimero mucho menor

de proyecciones. Estas ventajas han motivado que se considerara su aplicacion para el examen



de mama, donde el desarrollo de la TC ha encontrado numerosos obstaculos y, entre ellos, los

altos valores de dosis.

Q—Q—Q Tubo Rayos-X

Rango Angular

Paciente

e« mmmmmm Pelicula

(a) (b)
Figura 1. (a) Esquema de un sistema tomografico con pelicula de acuerdo con el disefio de Ziedses Des
Plantes (1931). Durante la exposicion, el tubo de rayos X se desplaza mientras que la pelicula lo hace en
sentido opuesto de forma sincronizada; (b) Las estructuras que se encuentran en el plano A, donde se
encuentra el centro de rotacién (Fulcrum), se proyectan de forma enfocada (A1 y A2) en la pelicula. Los
puntos de otros planos (B) se proyectan de forma continua originando imagenes borrosas sobre la pelicula.

2. CARACTERISTICAS DE LA MAMA

Los tejidos presentes en la mama son fundamentalmente el tejido adiposo (grasa) y el tejido
fibroglandular (fig.2a). La proporcion y distribucién de ambos tejidos varia de una mujer a otray
su distribucién evoluciona con la edad existiendo diferencias acusadas entre los patrones

mamograficos de mujeres con edad similar (fig. 2b).
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Figura 2. (a) Anatomia de la mama. El tejido glandular estd compuesto de ductos y Iébulos con tejido
conectivo y grasa. La glandula estd separada del musculo por el espacio retromamario. (b) Imagenes
radiograficas de la mama (proyeccion medio lateral-oblicua) mostrando patrones de densidad crecientes
desde mama grasa a la izquierda hasta mama muy densa a la derecha.




La presencia de cancer de mama se relaciona con distintos tipos de hallazgos en la imagen
radiografica que se clasifican en calcificaciones, nddulos y distorsiones o espiculas de tejido
fibroso (fig. 3). Otros signos radioldgicos son las asimetrias percibidas al comparar imagenes con

lateralidad diferente o las distorsiones del parénquima mamario.

Las calcificaciones son granos de hidroxiapatita de calcio o fosfato de calcio que estdn asociados
con el cdncer de mama hasta en un 50% de los casos, sobre todo las de menor tamafio. Su tamafio
individual varia entre algunos mm?y menos de 0,001 mm?y suelen presentarse en agrupaciones.
Los nddulos presentan una composicion con variaciones en la proporcion de grasa (lipidos) y agua
originando distintos patrones de densidad en la imagen. El diagndstico de la benignidad o
malignidad de estas lesiones se apoya ademas en aspectos relacionados con su forma y con la
apariencia de sus bordes. Las distorsiones se presentan como espiculaciones que irradian desde
un punto central sin nédulo definido. Son de dificil deteccion con independencia de su

composicion.

Figura 3. Hallazgos radioldgicos
en la mama.
De izquierda a derecha y de
arriba abajo:

e  Microcalcificaciones,

e Nodulo circunscrito

e Noédulo espiculado

e Distorsion

e Asimetria

3. CARACTERISTICAS RADIOLOGICAS DE LOS TEJIDOS MAMARIOS Y DE LOS HALLAZGOS

Las diferencias entre los coeficientes de atenuacién lineal (i) de los distintos tejidos mamarios
son pequefias y mas acusadas cuando se utilizan haces de radiacion de baja energia3 (fig. 4a).

Para estas energias, los tejidos glandular y adiposo se diferencian bien en la imagen mamografica.



El carcinoma puede detectarse mas facilmente cuando se encuentra inmerso en tejido graso pero
puede pasar inadvertido cuando estd dentro del tejido glandular (fig.4a). Este hecho representa
una de las principales limitaciones de la mamografia. Las microcalcificaciones pueden detectarse
tanto sobre tejido graso como sobre tejido fibroglandular debido a su mayor atenuacién. Su
deteccidn la limita el ruido y/o la falta de resolucién de la imagen debido a su pequefio tamafio.
La visibilidad de las espiculas que acompafan a las distorsiones estd determinada por la

resolucion y el ruido anatémico.

4. CARACTERISTICAS DE LOS EQUIPOS DE MAMOGRAFIA

Para detectar las lesiones en las imagenes mamograficas y poder realizar un diagndstico
adecuado se requiere imagenes con alto contraste, bajo ruido y alta resolucion. Estas exigencias
han conducido a una optimizacion continua de los equipos de rayos X, los detectores de imagen

y las técnicas radiograficas.

Los equipos de mamografia poseen unas caracteristicas diferentes de las de los equipos
destinados a exdmenes convencionales. El tubo de rayos X esta ligeramente inclinado (fig. 4b)
para que el haz de radiacion sea mas intenso en la region de la mama préxima a la pared tordcica
gue es la que tiene mayor espesor (fig. 2b). El haz estd colimado en forma de un semicono con el
plano de simetria que pasa por su generatriz tangente al borde del soporte de la mama préximo
al térax. Ademds, para favorecer una mayor resolucion espacial, el tamafio de foco de los equipos

mamograficos (0.3— 0.4 mm) es menor que el de los tubos convencionales.

Para obtener la mamografia, la mama se apoya en un soporte de dimensiones 18x24 cm2 o 24x30
cm? fabricado con fibra de carbono (fig. 4b) que transmite practicamente el 100% del haz de
radiacidon. Debajo de este soporte se coloca la rejilla antidifusora y, a continuacion, el detector
de la imagen. Los detectores digitales se fabrican con Se amorfo (deteccién directa) o con Si
amorfo acoplado a un centelleador de ICs (deteccidn indirecta). En ambos casos, la sefial eléctrica
(carga) generada en la interaccion del haz de radiacién con el material es recolectada por

transistores de pelicula fina (TFT) dispuestos formando una matriz. El tamafio de los TFTs de los



detectores de mamografia estd entre 50 um y 100 um, mucho menor que en los equipos de

radiografia convencional.

Entre la mamay el tubo de rayos X se coloca la pala de compresion (fig. 4b) que tiene unos 3 mm
de espesor y estd fabricada con polimetilmetacrilato (PMMA). Es muy importante mantener la
mama comprimida durante la adquisicion de la imagen para evitar la borrosidad por movimiento,
conseguir una ecualizacidon del espesor de la mama, aproximar las estructuras mamarias al
detector mejorando asi la resolucién, disminuir la radiacién dispersa (menor ruido) y, finalmente,

disminuir la dosis de radiacion.
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Figura 4. (a) Dependencia del coeficiente de atenuacién lineal (m™) con la energia del haz de rayos X para
el tejido glandular, la grasa y el carcinoma ductal infiltrante? (b) Esquema del tubo de rayos X de un equipo
de mamografia y de los elementos de los equipos de mamografia (compresor, rejilla y detector de la
imagen).

Los tubos de rayos X utilizados en mamografia se fabrican con dnodos que pueden ser de
molibdeno (Mo), rodio (Rh) o tungsteno (W). El espectro generado con Mo o Rh contiene una
proporcion alta de rayos X caracteristicos (lineas L de ambos materiales) con energias inferiores
a 20 keV para potenciar el contraste entre los tejidos y las lesiones mamarias. Los filtros que se
utilizan en combinacidn con estos anodos son de Mo y de Rh (combinaciones Mo/Mo, Mo/Rh,
Rh/Rh) para eliminar parte de los fotones de alta y baja energia del espectro generado. La

introduccién de los detectores digitales ha facilitado la incorporacion de tubos con dnodos de W



y filtros de otros materiales (Ag). El procesado posterior de las mamografias digitales compensa
las posibles pérdidas de contraste debidas a la eliminacion de los fotones de rayos X

caracteristicos y a una calidad del haz mas penetrante.

El control automatico de exposicion (CAE) de los equipos de mamografia selecciona
automaticamente la calidad del haz (anodo, filtro y tensién) y la carga del tubo (mAs). Esta
seleccion se hace en funcién del espesor de mama bajo compresion y de la atenuacidén de la

mama, determinada a través de exposicion previa (predisparo) con bajo mAs.

5. LIMITACIONES DE LOS EXAMENES MAMOGRAFICOS, IMPACTO EN EL DIAGNOSTICO

Las propiedades de atenuacion de los tejidos y lesiones mamarias estdn en el origen de las
limitaciones en la capacidad diagndstica de la mamografia. En las mamas extremadamente
densas el tejido glandular ocupa practicamente la totalidad del parénquima mamario (fig. 2b) lo
gue reduce la visibilidad de los detalles de interés diagndstico. Este problema adquiere una
dimensién mayor teniendo en cuenta que las mamas densas tienen una probabilidad mayor de
desarrollar cdncer de mama.*® Una situacion similar se presenta con las mamas gruesas. En este
caso, se trata de lograr un compromiso entre dosis y exposicién para que la seial transmitida por
la mamay que alcanza el detector sea lo suficientemente intensa y tenga el menor ruido posible.
A lo anterior hay que sumar la superposicion de estructuras que se produce en la imagen de
proyecciéon que puede enmascarar lesiones (falsos negativos, FN) o dar lugar a detalles que

simulen lesiones (falsos positivos, FP).

Pese a estas limitaciones, la mamografia es hoy por hoy la modalidad que presenta una mayor
sensibilidad para la deteccidn precoz del cancer de mama. Es importante seialar que el cancer
de mama es el tumor mas frecuente en las mujeres®. En el afio 2012 se diagnosticaron en Europa
mas de 494.100 casos causando la muerte a 143.000 mujeres. En Espafia estos valores fueron,
respectivamente, 25.200 y 6.1007. El diagndstico precoz del céncer es esencial para su
tratamiento y para la superacién de la enfermedad. En la mayoria de los paises se han
implementado programas poblacionales de deteccién precoz basados en la obtencion de

mamografias. La reduccién en la mortalidad en los programas de 11 paises europeos (incluida



Espafia) ha sido del 25% (intervalo de confianza del 95%:13-36%) en mujeres con edades
comprendidas entre los 50 y 69 afios.® Las desventajas detectadas son el sobrediagnéstico,
cifrado en el 6.5%, y la tasa de falsos positivos (TFP) estimada en un 17%.° El desarrollo de nuevas
y prometedoras tecnologias como son la “mamografia digital de mejora del contraste” (Contrast-
Enhanced Mammography) y las técnicas 3D: tomografia computarizada de mama y tomosintesis

de mama tiene como objetivo superar las limitaciones descritas.

6. TOMOSINTESIS DE MAMA

La Tomosintesis Digital de Mama (DBT) ha tenido un desarrollo espectacular en los ultimos afos
con un incremento muy notable en el ndmero de unidades instaladas. Esto se debe
esencialmente a los resultados obtenidos en diversos estudios clinicos que demuestran un
aumento en la tasa de deteccion de cancer y una reduccion en la tasa de rellamadas cuando se
usa la DBT. 1011,12,13,14,15,16 | 3 inclusion de esta modalidad en los programas de deteccién precoz
de cancer de mama estd actualmente en debate, con varios programas ensayando el valor

diagnéstico de la DBT. 1718

La primera patente de un equipo de DBT fue presentada por Nicklasson y col. en 1997.1° El
modelo disefiado sobre la base de un equipo de mamografia funcionaba segun el esquema
mostrado en la fig. 5a. El tubo de rayos X se desplaza describiendo una trayectoria en forma de
arco con un rango angular limitado. Durante este desplazamiento, se adquieren una serie de
imagenes desde diferentes dngulos (proyecciones) mientras que la mama permanece
comprimida. A partir de estas proyecciones es posible reconstruir multiples planos paralelos al
tablero o soporte de la mama de 1 mm de espesor utilizando diferentes algoritmos de
reconstruccion. Los sistemas DBT, al emplear los equipos de mamografia digital como
plataforma, sirven tanto para obtener imagenes de tomosintesis como mamografias digitales

convencionales (FFDM) (fig. 5b).

Con posterioridad a la publicacién del articulo de Nicklasson, se han desarrollado multiples
estudios para establecer una configuracion éptima para los sistemas de DBT, partiendo de los

equipos mamograficos ya comercializados. Los tres elementos a combinar son el procedimiento



de adquisicion de las proyecciones, los algoritmos de reconstruccion y la dosis de radiacion

impartida. Otros factores importantes son la presencia de radiacidn dispersa y las caracteristicas

del detector.
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Figura 5. (a) Esquema del funcionamiento del sistema de tomosintesis propuesto por Nicklasson et al.'’;
(b) Equipo de tomosintesis de mama.

El protocolo de adquisicion de las proyecciones es el aspecto mas investigado debido a su
impacto en la calidad final de la imagen. Las conclusiones de estas investigaciones son muy
variadas debido a las distintas metodologias empleadas (métodos de Monte Carlo, simulaciones
basadas en modelos lineales, experimentos de laboratorio con maniquies o con especimenes,
etc), diferentes métricas de medida de la calidad de imagen (funcién de dispersion de linea,
relacion contraste ruido, resolucién en profundidad, modelos de observador, etc.) y distintos
algoritmos de reconstruccion. Muchos de estos estudios corresponden al desarrollo de
prototipos basados en equipos mamograficos existentes con caracteristicas de partida muy

distintas. El resultado de todo ello se resume en la Tabla 1 que muestra las caracteristicas de los

sistemas DBT comercializados.
6.1. Adquisicion de las proyecciones

Los pardmetros que caracterizan el procedimiento de adquisicion de los sistemas DBT son?° (fig.

6):

i) Geometria del movimiento tubo de rayos X



ii) Tipo de movimiento del tubo.

iii) Rango angular.

iv) Numero de proyecciones.

V) Intervalo angular: separacién angular entre dos proyecciones consecutivas (3)

Tabla 1. Especificaciones de los sistemas de tomosintesis de mama disponibles en el mercado

. GE GE Hologic ¢ Giotto IMS Giotto  Philips ~ Planmed S meNs Fujifilm
Sistema DBT ~ Healthcare Healthcare Selenia . . Mammomat Amulet
. L . . TOMO Class  Microdose  Clarity3D . .
SenoClaire Pristina Dimensions Inspiration Innovality
Geometria Full-field  Ful-field  Fulk-field  Full-field  Full-field Srzzrl‘t':s':tg Full-field  Full-field  Fullfield
Energy Energy Energy Energy Energy Photon Energy Energy Energy

Tipo de Detector . . ) . ) . . Lo . . . : . . . :
P integrating integrating integrating integrating integrating counting integrating integrating integrating

Material del

Csl-Si Csl-Si a-Se a-Se a-Se Si Csl-a-Si a-Se a-Se
detector
Pitch (um) 100 100 70 85 85 50 83 85 68°
ITamafio de pixel del . 50-100/
plano en foco (um) 100 100 95-117 90 90 100 83/166 85 100-150
- Continuo
Movimiento del  Step-and Step-and Continuo* Step-and  Step-and- Continuo  Sync-and- Continuo Continuo
tubo de rayos X shoot shoot shoot shoot
Shoot
Anodo Mo/Rh Mo/Rh W w W w W w W
) Mo: 30um  Mo: 30um . Rh: 50 um . . Rh: 75 um . .
Filtro Rh:25um  Ag: 30um Al: 700 pm Ag: 50 um Ag: 50 pm  Al: 500 pm Ag: 60 um Rh: 50 um Al: 700 pm
Rango Angular (°) 25 25 15 40% 30 N/A® 30 50 15/40
Numero de 9 9 15 13 11 21 15 25 15
proyecciones
Distancia fuente- o, 660 700 685 690 660 650 655 650
detector (mm)
Distancia detector - 40 0 20 40 400° 44 47 46
eje rotacion (mm)
L £l tamafio del pixel de plano en foco cambia con la distancia al detector. S pixeles del detector hexagonales.
2 a5 proyecciones pueden no ser equiespaciadas ni tener la misma exposicion. 6 Movimiento del tubo: 34°.

3 Por debajo del detector.

6.1.1. Geometria del movimiento tubo de rayos X

El tubo de rayos X en los sistemas de DBT gira realizando un movimiento isocéntrico parcial®
aprovechando la geometria de rotacidn de brazo en C de los equipos de mamografia
convencionales. En la geometria propuesta por Nicklasson'® (fig. 6a) el tubo de rayos X gira y
tanto el soporte de la mama como el detector de imagen se mantienen estacionarios. Otra
geometria utilizada es el movimiento isocéntrico completo (fig. 6b) en el que tubo y detector
giran alrededor del mismo centro de rotacién pero en direcciones opuestas. Con ambas

geometrias, la distancia del foco del tubo de rayos X a las estructuras del paciente cambia con la



angulacién de la proyeccién dando lugar a una magnificacién distinta en cada proyeccién que ha
de ser corregida geométricamente. Cuando el detector rota hay que aplicar una transformacion
adicional para relacionar los datos de la imagen proyectada con los de un plano de interés del

paciente paralelo al detector.?!
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Figura 6. (a) Movimiento isocéntrico parcial: el centro de giro se situa sobre el tablero y el detector es
estacionario; (b) Movimiento isocéntrico: el detector se mueve sincronizadamente con el tubo de rayos X.
El centro de giro se encuentra sobre el detector; (c) Movimiento isocéntrico: el centro de giro estd situado
debajo del detector.

6.1.2. Movimiento del tubo de rayos X.

El movimiento del tubo puedo ser continuo (flying tube) o secuencial, con una parada en cada

proyeccion (step-and-shoot).

Los equipos con movimiento del tubo continuo realizan el barrido en un tiempo menor y la
duracion total del examen es menor. El movimiento continuo produce una disminucion de la
resolucion de la imagen en la direccién del movimiento debido a que el tamafio aparente del
foco es mayor.?? Este efecto puede corregirse sustancialmente haciendo que la duracién de la

exposicion de cada proyeccién sea pequeiia (pulsos de rayos X cortos).

En el movimiento step-and-shoot, el tubo se detiene en cada adquisicion eliminando asi la
pérdida de resolucion debida al movimiento continuo. Estos sistemas necesitan un cierto tiempo

para que el tubo se estabilice en cada parada antes de hacer la exposicidn. La duracién del barrido
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es mayor lo que puede propiciar el movimiento de la paciente con el consiguiente aumento de

la borrosidad en la imagen.
6.1.3. Rango angular, nimero de proyecciones y dosis.

El rango angular es el maximo angulo recorrido por el tubo. Se mide como el dngulo subtendido
entre los ejes principales de la primera y la Ultima proyeccion (o en la fig. 6) y determina el angulo

de incidencia mdximo del haz de rayos X sobre el detector.

1 o 0
o /\o: \ /RN N |
/ /\ \\ 4 / \\\\ - soe | ase 02

Objetos contiguos Objetos separados en la proyeccién
enla proyeccion

Resolucién Z Resolucion XY
Figura 7. Dependencia del rango angular de la resolucién en profundidad (Z ) y de la resolucién en el
plano reconstruido (XY).

El rango angular tiene una gran influencia en la resolucién en profundidad (resolucién en Z) de
los planos reconstruidos. Cuando el valor del rango angular es grande aumenta la precision para
definir la posicidén en profundidad (Z) del objeto ya que sus imagenes en las proyecciones estan
mas separadas (fig. 7). Esto mejora la capacidad para distinguir dos objetos que estan en la misma
vertical tras la reconstruccion.?®?425 Sin embargo, la mayor inclinacién de las proyecciones
origina un aumento de la penumbra del objeto y la resolucién en el plano de incidencia
(resolucidn XY) disminuye?® (fig. 7). Por el contrario, si el rango angular es pequefio, la resolucion
en profundidad disminuye mientras que aumenta la del plano. Con una mayor resolucién en
profundidad los planos reconstruidos pueden tener un espesor menor y los objetos fuera del

plano en foco aparecen mas borrosos (blurring).

El numero total de proyecciones es el nimero de exposiciones obtenidas en un barrido de

tomosintesis y determina el muestreo del volumen bajo examen (fig. 8a-d). En principio, la
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calidad de imagen se optimiza aumentando el nimero de proyecciones ya que se reducen los
artefactos producidos en la reconstruccion por la falta de informacién (fig. 8e).?” La fig. 9a
muestra los artefactos fuera de foco siempre presentes en las imagenes de tomosintesis como

|ll

consecuencia del “submuestreo”.

202 21 proy. 202 17 proy. 202 13 proy. 202 9 proy.

(a) | (b) | (c) I (d)
Figura 8. (a-d) Con un rango angular constante, al disminuir el nimero de proyecciones hay zonas del objeto
que son submuestreadas perdiendo informacidn; (e) Imagen reconstruida en la que se aprecian artefactos
producidos por el submuestreo de las zonas mas periféricas de la mama en las proyecciones mas alejadas
de la vertical.?®

El rango angular y numero total de proyecciones son dos parametros muy interdependientes. El
numero de proyecciones necesarias va en aumento a medida que lo hace el rango angular para
reducir la presencia de artefactos y aumentar la calidad de imagen en los planos en foco.?® La
mayoria de los estudios miden la calidad de imagen de los planos reconstruidos en términos de
la relacion-contraste-ruido (RCR) y de la resolucidn en profundidad a través de la funcién de
dispersion de artefactos (FDA).3° Los procesos de optimizacidn tratan de maximizar la RCR y

minimizar la FDA.

Un tercer factor a considerar es la dosis total de radiacion impartida en el barrido de
tomosintesis. El criterio mas comun es ajustar la dosis de cada proyeccion para que la dosis total
no exceda a la debida a una mamografia digital. Este requisito supone un limite determinante
para el nimero de proyecciones y para la dosis por proyeccidn. Si el rango angular y la dosis se
mantienen constantes, el aumento del nimero de proyecciones por encima del valor requerido

para minimizar los artefactos fuera de foco no produce ninguna mejora en la resolucion en
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profundidad.>3*Ademas, el valor de la RCR de los planos reconstruidos disminuye drasticamente
al aumentar el ruido de las proyecciones como consecuencia de una menor dosis en cada una

(fig. 10).
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Figura 9. (a) Imagen de una bolita de tungsteno de 100 um en el plano en foco y en los planos fuera de
foco (artefactos fuera de foco) en imdgenes obtenidas con rangos angulares de 15° y 40°; (b) Funcién de
dispersion de artefactos (FDA) asociada a la imagen de la bolita utilizando un rango angular de 15°y 15
proyecciones.

Los estudios publicados indican también que los criterios de optimizacién pueden ser distintos
en funcion del tipo de lesién analizado. En el trabajo de Sechopoulus y col.3! concluyen que para
un valor de dosis determinado, un rango angular grande potencia la visibilidad de las masas y
reduce la de las microcalcificaciones. La visibilidad de las masas mejora cuando aumenta la
resolucion en profundidad, al reducirse la superposicién de tejidos. Las proyecciones con una
inclinacién grande atraviesan espesores mayores de mama lo que contribuye a un aumento del
ruido y a una reduccién de la visibilidad de las microcalcificaciones. Reiser y col.3? y Hadjipanteli
y col?3 obtuvieron resultados similares. En este ultimo estudio concluyen que el didmetro umbral
de las microcalcificaciones detectadas es menor para rangos angulares estrechos y mucho menor

en las imagenes convencionales de mamografia.
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Figura 10. Influencia del aumento del nimero de proyecciones en la relacidn contraste ruido cuando el rango
angular se mantiene constante y (a) la dosis también aumenta3?; (b) la dosis se mantiene constante3!,

El ruido presente en los planos reconstruidos depende fundamentalmente de la dosis total
empleada en la adquisicién. Las estrategias de optimizacién deben tender a que el ruido
anatémico sea el que prevalezca frente al ruido cudntico, al estructural o al electrénico. El ruido
anatémico se deriva de la distribucidn espacial y proporcion de los distintos tejidos en la mama.
Se demuestra que cuando predomina el ruido anatémico (mamas muy densas), la detectabilidad

de las masas de pequefio tamafio y bajo contraste es independiente del rango angular.?®

6.2. Radiacidn dispersa

Los sistemas mamograficos convencionales cuentan con una rejilla antidispersora (fig. 4b) para
eliminar la radiacion dispersa que se produce en la mama y mejorar el contraste de la imagen.
Esta mejora tiene como consecuencia un aumento de la dosis de radiacién en un factor
comprendido entre 2 y 3. Las rejillas de los equipos mamograficos convencionales son focalizadas
y, en consecuencia, su uso en DBT conllevaria una absorcién muy importante de la radiacién
primaria para las proyecciones con angulos distintos de cero. En la actualidad se trabaja en el
desarrollo de algoritmos para reducir o eliminar la radiacién dispersa basados en métodos de

Monte Carlo®*3’ya que la presencia de la radiacion dispersa, ademas de reducir el contraste,
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genera inconsistencias en la reconstruccion que en ocasiones dan lugar a la aparicion de

artefactos.3®

6.3. Factores de exposicion.

La reduccién de la superposicidén de tejidos en tomosintesis minimiza la necesidad de emplear
haces de baja energia para obtener un alto contraste de la lesidn. Esto permite adquirir las
imagenes con haces de radiacién obtenidos con nuevas combinaciones anodo-filtro y tensiones
mayores. El empleo de estos haces aumenta la probabilidad de interaccién tipo Compton y

disminuye la radiacidn absorbida permitiendo optimizar los valores de dosis.

6.4. Algoritmos de reconstruccion

Una parte fundamental del proceso de formacidon de la imagen en tomosintesis es la
reconstruccion de los distintos planos a partir de la informacidn contenida en las proyecciones.
Los algoritmos de reconstruccidn en tomosintesis estan basados en los disefados para TC o para
TC de haz cénico con las correcciones necesarias para adaptarlos al rango angular limitado de
esta modalidad. Existen multiples algoritmos que van desde el denominado “shift and add”?,
utilizado en los afos 30 con los primeros equipos de tomosintesis, hasta los mas sofisticados
como son los métodos iterativos, empleados en los equipos modernos, pasando por los métodos

analiticos.

Con el método de “shift and add”! las imagenes de los planos reconstruidos presentaban baja
resolucion y contraste al no ser posible eliminar completamente los objetos de los planos

adyacentes produciendo emborronamiento.

El método analitico mds utilizado en la reconstruccién de imagenes de TC es el llamado de
retropoyeccion filtrada (FBP)*® debido a su sencillez y rapidez. Los algoritmos de FBP se han
modificado para ser aplicados en tomosintesis introduciendo filtros pasa-baja para compensar el
efecto del limitado rango angular. Los artefactos debidos al submuestreo (fig. 11a) se
contrarrestan con filtros especificos como el “slice thickness” (fig. 11b) cuya finalidad es obtener

una resolucion en profundidad constante para un intervalo mayor de frecuencias.*° Este filtro
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también reduce el aliasing y mejora la eficiencia de deteccion.**? Los filtros de rampa también
se han modificado para compensar la pérdida de informacién a bajas frecuencias?® (fig. 11b)

mejorando el aplanamiento en los planos reconstruidos®.

Regidn sin muestrear

(a) | (b)
Figura 11. (a) Planos muestreados en el dominio de frecuencias. wy, ®;son las frecuencias asociadas a la
proyeccién adquirida con angulo de 0°. La region muestreada tiene forma de doble cuiia; (b) Esquema del
filtro “slice thickness”.

Los métodos iterativos se clasifican en algebraicos y estadisticos. Los métodos algebraicos
consisten en resolver un sistema de ecuaciones lineales de forma iterativa, “rayo a rayo”, para
averiguar el valor de cada voxel. Entre los métodos algebraicos se encuentran las técnicas de
reconstruccién algebraica®® (ART), reconstruccidn algebraica simultdnea®® (SART), reconstruccion
iterativa simultdnea® (SIRT) y el método de matriz inversa para tomosintesis*’ (MITS). El método
ART tiene una rapida convergencia ya que actualiza la estimacién secuencialmente corrigiendo
el error de cada rayo, pero si las proyecciones contienen ruido puede dar lugar a imagenes
reconstruidas muy ruidosas. Con el objetivo de disminuir este efecto se desarrollé el método

SART en el que la correccidon de errores se realiza simultdneamente en cada proyeccién.

Los métodos estadisticos, como el de maxima verosimilitud (ML), se basan en la busqueda de un
modelo tridimensional de los coeficientes de atenuacion de rayos X que maximice la probabilidad
de obtener las proyecciones medidas. Existen diversas variaciones al método ML como por
ejemplo el de “maximum likelihood expectation maximization” MLEM*¥4° que es muy estudiado
en DBT. La reconstruccion con métodos iterativos requiere tiempos elevados de computaciéon°,

aungque en la actualidad se han reducido con el uso de tarjetas graficas de procesado (GPU).

7. CARACTERIZACION DEL FUNCIONAMIENTO DE LOS SISTEMAS DE TOMOSINTESIS
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No existen procedimientos bien establecidos para evaluar el funcionamiento de los sistemas de
DBT aunque se han publicado varios trabajos que abordan el control de calidad de los sistemas
de tomosintesis®1°%>3 Los tres elementos que caracterizan el funcionamiento de los sistemas de
DBT son el detector, el control automatico de la exposicion (CAE) y la calidad de los planos
reconstruidos. Para evaluar los dos primeros componentes se adoptan las metodologias

empleadas en mamografia digital.

7.1. Adquisicion de la imagen: proyecciones

7.1.1. Detector. Funcidon de Respuesta

La funcion de respuesta (FR) del detector relaciona el valor del pixel con el kerma incidente. En
los detectores digitales utilizados en DBT la relacién entre ambos pardmetros es lineal. Es
relevante determinar la FR para la proyeccién central y las proyecciones con mayor dngulo de
incidencia. Los estudios muestran una dependencia de la FR con la inclinacidn sobre todo cuando
el detector es de tipo indirecto (fig. 12). La FR puede variar también entre proyecciones como
consecuencia de la presencia de efectos tales como la remanencia de la imagen o del retraso en
la respuesta que pueden acumularse tras las sucesivas proyecciones. Ambos efectos generan

artefactos en las imagenes reconstruidas.>

Funciones respuesta

12000

10000 —— Central

2000 Primera

a —o—Ultima
> 6000
4000
2000
0
0 100 200 300

ESAK (uGy)

Figura 12. Funcion de respuesta obtenida para la proyeccion central y las proyecciones de
maxima inclinacion (primera y Ultima) de un detector de tipo indirecto. La pendiente
disminuye para las dos proyecciones con mayor angulacién.
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7.1.2. Detector. Resolucion espacial

La resolucién espacial determina la capacidad de un sistema para formar imagenes separadas de
objetos que estan muy proximos entre si o de objetos de pequefio tamafio. La maxima resolucion
espacial en las imdagenes digitales queda determinada por el tamano del pixel del detector
(frecuencia de Nyquist = (2*tamafio pixel)?). La resolucion se estima a partir de la funcién de
transferencia de modulacién, conocida por sus siglas en inglés como MTF. La MTF proporciona
una medida de la resolucién en el dominio de frecuencias espaciales en términos de la amplitud
del contraste transferido por el sistema para cada frecuencia espacial. En el caso de los
detectores matriciales, se mide la MTF premuestreada®>>® para evitar la influencia de la
pixelizacidon. Se mide utilizando una placa de acero de 1 mm de espesor con bordes muy pulidos
gue se coloca ligeramente inclinado con respecto a la orientacion de los pixeles. Se suele tomar
como referencia el valor de la frecuencia espacial para el cual la amplitud de la MTF se reduce al
50% (MTFso). En el caso de la DBT es importante analizar el impacto del dngulo de incidencia de
cada proyeccién en la MTF?° y del movimiento del tubo de rayos X?2. En la fig. 13 puede
observarse como disminuye la frecuencia para MTFso con el movimiento del tubo. Esta
disminucién es mucho mds apreciable conforme se aproxima el borde al foco. La reduccidon de la
resolucion es mucho mas marcada cuando el tubo se mueve de forma continua (fig. 13a). Cuando
el detector se usa en el modo “binning” (2 pixeles se convierten en 1 en la direccion del
movimiento del tubo) se consigue una mayor sefial ruido pero la pérdida de resolucion debida al

mayor valor del pixel es muy importante.

7.1.3. Detector. Ruido

El ruido estd asociado a las fluctuaciones estocdsticas en los valores de pixel que se presentan en
la imagen. Las fuentes de ruido son el ruido estructural, ruido electrénico y ruido cuantico. Este
ultimo es debido al nimero discreto de fotones de rayos X (N) que inciden sobre el detector. El
ruido cuantico sigue la estadistica de Poisson y, por tanto, es inversamente proporcional al

numero de fotones detectados.
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Figura 13. MTF premuestreada obtenida en FFDM y DBT en funcién de la distancia del borde al foco del tubo
de rayos X (a) Tubo en movimiento continuo. (b) Tubo con movimiento step and shoot

El ruido es un parametro muy relevante en FFDM y DBT debido a las caracteristicas (tamafio y

atenuacion) de las lesiones presentes en la mama. Las proyecciones en DBT son muy ruidosas al
obtenerse con una carga del tubo (mAs) muy baja y sin rejilla antidifusora. Bajos estas
condiciones, el ruido electrénico puede ser una contribucidén sustancial al ruido total. El ruido
estructural se elimina aplicando aplanamientos de campo que remueven la falta de uniformidad
en la respuesta de la matriz de detectores y en el haz de radiacién incidente. El procedimiento
conlleva obtener imdgenes bajo condiciones de exposicién bien definidas que luego son
sustraidas de las imdgenes utiles. El ruido estructural puede ser importante en las proyecciones
de DBT si el aplanamiento de campo se hace con imagenes adquiridas en la proyeccion central.

La figura 14 muestra la dependencia del ruido total y del ruido cuantico con las proyecciones.

2.5
' 16
2
14 —o— Proy 02
s 912 «<@-- Primera proy
o Ei1o0 @ Ultima proy
=1 =t
= . orov 08 o 0.8
oFrey Q06
® Primera proy. 2 04
0.5
o Ultima proy. 0.2
0.0
0 0 50 100 150 200 250 300
(1] 50 100 150 200 250 300
ESAK (uGy / proy) ESAK (uGy / proy)
(a) (b)
Figura 14. Variacién de (a) ruido total y (b) fraccidon del ruido cuantico en funcién de la angulacion de la
proyeccién. La primera y Ultima proyecciones son las asociadas al angulo mayor. (Datos en %)
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En el dominio de frecuencias espaciales, el ruido se caracteriza a través de su espectro (NNPS)
gue informa de la amplitud de las fluctuaciones de la seial para cada frecuencia espacial. Al igual
gue en el dominio espacial, el espectro del ruido presenta variaciones en funcién del angulo de
la proyeccion y con respecto al que se obtiene cuando el equipo opera en la modalidad de FFDM

como consecuencia de la variacidon de las distintas contribuciones.

7.1.4. Control Automatico de la exposicion: Relacidn-contraste-ruido

La visibilidad de una lesidon en una imagen mamografica estd determinada por su coeficiente de
atenuacion (contraste inherente), tamafo, formay ruido presente. El cociente entre el contraste
y el ruido (RCR) es una medida de la visibilidad de la lesion. Como se ha indicado, el contraste
inherente de las lesiones presentes en la mama es muy similar a la de los tejidos mamarios, de
manera que el ruido puede afectar radicalmente a su visibilidad. El ruido es mayor en las
proyecciones con mayor inclinacion (primera y ultima) y aumenta con el volumen de mama al
generarse mas radiacién dispersa. Ambos aspectos se muestran en la fig. 15, en la que también
se han incluido los planos reconstruidos en foco para que pueda observarse el efecto del ruido

en la reconstruccion.

PROYECCIONES PLANO EN FOCO
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Figura 15. Imagenes de
una sefial de 2 mm de Al
en las proyecciones
primera (columna izda.),
central (columna centro)
y ultima (columna dcha.)
del barrido de DBT. La
ultima columna muestra
el plano en foco obtenido
en la reconstruccion. Las
imagenes de la primera
fila se obtuvieron sin
afiadir ningun espesor de
material sobre la sefial.
Lasimagenes dela22y 32
fila fueron obtenidas
colocando sobre la sefial
2,5cmy 4 cm de PMMA
respectivamente.




7.2. Reconstruccion: planos o cortes

Si bien las métricas para evaluar los planos reconstruidos son esencialmente las mismas que las
utilizadas en las proyecciones, los procedimientos y objetos de prueba difieren. Esto afiade la
tarea extra de definir y fabricar los objetos de prueba mas adecuados. En los trabajos de
Marshall??, Hu?? y Zhao*? se investigan metodologias para estimar la MTF, la NNPS, la resolucion
en profundidad y la dispersién de artefactos utilizando hilos de tungsteno y bolas con diametros

del orden de las micras.

7.2.1. Resolucion en los planos reconstruidos (XY-MTF)

La resolucidn en los planos reconstruidos depende esencialmente del rango angular de la DBT y
de los algoritmos de reconstruccion y procesado de la imagen. Puede medirse en el dominio
espacial obteniendo imagenes de hilos de tungsteno con didmetros menores o iguales a las 100
u*? insertados sobre una lamina de PMMA (fig.16a y 16b) que se colocan ligeramente inclinados
para evitar el efecto de pixelizacién. La resolucidon se caracteriza por la anchura a media altura
de la funcidn de dispersidn de linea determinada a partir de las imagenes del hilo. En el dominio
de frecuencias, la MTF puede estimarse a partir de la transformada de Fourier de la funcién de
dispersion de linea obtenida con los hilos (fig. 15a) o a partir de la funcién de dispersién de borde.
Es importante sefalar que los algoritmos de reconstruccion no cumplen la condicién de ser

aplicaciones lineales y, por tanto, el procedimiento no es riguroso.

(a) (b)
Figura 16. Hilos de tungsteno de 100, 50 y 25 um para medir la MTF en la direccién
paralela (a) y perpendicular (b) al movimiento del tubo.
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La medida de la MTF en los planos reconstruidos se ve criticamente afectada por la sombra (fig.
17) que se genera en los bordes de los objetos que son perpendiculares a la direccion del
muestreo (movimiento del tubo). Este artefacto denominado “overshooting” es consecuencia del

filtro de rampa tipico de la FBP que se aplica a bajas frecuencias.*® El artefacto de overshooting

no aparece con los algoritmos de reconstruccidn de retroproyeccién simple e iterativos.

Figura 17. Artefacto de overshooting. Las imagenes de la bola del centro (b) y de la sefial de Al de la derecha (b)
se han obtenido con el algoritmo de reconstruccién de retroproyeccion simple (BP) que no origina el artefacto.
El overshooting es mucho mas marcado en los sistemas con un rango angular mayor (bola c).

En los hilos ligeramente inclinados también aparece este artefacto (fig. 16) afectando de forma
determinante a la MTF cuyo maximo se desplaza hacia frecuencias mayores (figs. 17ay 17b). Este
efecto también se observa en los dos minimos que aparecen en la funcidn de dispersion de linea

medida a partir de las imagenes de los hilos (fig. 17c).

El movimiento del tubo origina una pérdida de resolucion importante (fig. 17a). La influencia del
mayor o menor rango angular en la resolucién en el plano se ve modulada por aspectos como

son el “binning” o el caracter estacionario del detector.

7.2.2. Resolucién en profundidad (Z-PSF)

La resolucién en profundidad estd determinada por el rango angular de la DBT y los artefactos
generados por los algoritmos de reconstruccion (fig. 18a). Puede ser medida en el dominio
espacial a partir de la funcién de dispersién de punto (PSF) determinada con una bolita de
aluminio inmersa en un espesor determinado de PMMA o con un hilo de tungsteno de calibre
inferior a 100 um colocado en cufia (fig. 19).2%23 La resolucion se calcula en ambos casos como la

anchura a media altura de la PSF.

22


http:frecuencias.40

4 5 [} 1

2 3 2 3
Frequency (Ip/mm) Frequency (Ip/mm)

(a) | (b) | (c)

Figura 18. MTF calculada a partir de la funcion de dispersion de linea asociada a un hilo de tungsteno orientado (a) paralela
al movimiento del tubo; (b) perpendicular al movimiento del tubo. Los resultados se muestran para varios sistemas de
DBT. (c) Funcion de dispersion de linea.

La PSF sobremuestreada en la direccidn z se construye midiendo el valor del pixel a lo largo de la

sefial del hilo o de la bola en una regidn de interés extraida de su imagen en el plano (x,y) (fig.

19c¢). Al punto con valor de pixel maximo se le asigna el origen de coordenadas de la PSF (x e y

igual a 0). Este punto se encuentra en el plano en foco del hilo o bola. El resto de valores de pixel

medidos a lo largo del perfil del hilo corresponden a planos fuera de foco. La distancia (p) entre

cada uno de estos puntos y el origen de la PSF son los valores del eje de abcisas de la PSF. El valor

de la anchura a mitad de altura de las PSF sobremuestreada caracteriza la resolucion en z. Puesto

gue los planos reconstruidos son de 1 mm de espesor, cabe esperar que el valor de este

pardmetro sea igual o menor a 1 mm. Sin embargo, suele tener un valor mayor debido

fundamentalmente a los artefactos fuera de plano.

15° FBP (FWHM = 4.6 mm)
0.9F 15 FBP + lter. (3.3 mm) s
50° FBP (2.2 mm) 4

40° FBP (1.3 mm)
0.7+  25°iter. (1.3 mm)

- 0
m Distance from plane (mm)
Figura 19. (a) Funcion de dispersidon de punto (PSF) obtenida con distintos valores del rango angular y
algoritmos de reconstruccion; (b) Bloque de PMMA con los hilos de W en cuiia; (c) ROI utilizado para
obtener la PSF.
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7.2.3. Funcidn de dispersion de artefactos (FDA)

La dispersion de los artefactos se manifiesta con la presencia de imagenes borrosas asociadas a
las estructuras de mayor contraste (fig. 9a). La FDA se determina utilizando un maniqui formado
por pequefias bolas (1 mm de didmetro) de tungsteno o aluminio embutidas en una placa de
PMMA?Z3% distribuidas a distancias fijas unas de otras formando una matriz que cubre todo el

campo de radiacién (fig. 20)

L [ ] L ] * L
L [ ] L ] L ] [ ]
L] [ ] L ] * [ ]
plano
-20mm - 10 mm -5 mm en foco +5mm +10mm +20mm

Figura 20. Arriba, maniqui de bolas disefiado para medir la dispersion de artefactos. Las bolas estan
equiespaciadas a una distancia de 5,5 cm. Abajo, imagen de la bola en el plano en foco y en los planos fuera
de foco.

La funcién de dispersién de artefactos se calcula de acuerdo con la expresién:

RDSR (z)  VPBnax(2) — VP (2) _af(zo)

FDA = =
RDSR (zy)  VBnax(2o) — VPf(ZO) O-f(z)
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RSDR es la relacién diferencia de sefial-ruido. zo denota la posicion del plano en foco y z la de un
plano cualquiera. VPmax es el valor maximo del pixel en la bola o en el rastro que deja en cada
plano. VPs es el valor del pixel del fondo. ¢ representa el ruido (desviacién estandar). Los valores
de la FDA obtenidos para cada plano se ajustan a una gaussiana (fig. 20) cuyo valor maximo
corresponde al plano en foco. La dispersion de artefactos se mide como la anchura a mitad de

altura de la gaussiana resultante del ajuste.

8. CALIDAD DE IMAGEN EN TOMOSINTESIS

La calidad de imagen en mamografia se evalla tradicionalmente con maniquies fisicos que
contienen objetos de prueba que simulan las lesiones de interés. La validez de estos maniquies
en DBT es muy limitada. En primer lugar, contienen todos los objetos de prueba en un mismo
plano imposibilitando analizar la capacidad del sistema para mostrar lesiones que se encuentran
a distintas profundidades. En segundo lugar, las imagenes de estos maniquies muestran los
objetos de prueba sobre fondos uniformes, lo que impide valorar la efectividad del sistema para
eliminar las estructuras fuera del plano en foco. La tarea de deteccién sobre fondos uniformes
difiere mucho de la que se realiza sobre los fondos anatémicos presentes en las imdagenes de

mamas reales.

Figura 21. Maniqui de mama fabricado utilizando una impresora 3D

Recientemente se han propuesto maniquies matematicos o computacionales utiles para generar

modelos de mama con distribuciones realistas de los tejidos mamarios.>”>® Estos maniquies
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permiten analizar el impacto de distintas condiciones de adquisiciéon de imagenes para optimizar
tecnologias existentes y también para el disefio de nuevas modalidades (“virtual framework”)3.
Paralelamente se investiga en el disefio de maniquies 3D con distintas caracteristicas>®® asi
como en su fabricacion utilizando impresoras 3D (fig. 22). 6162 Estos maniquies son necesarios
para llevar a cabo tareas de control de calidad, aceptacidn de equipos y comparacion del

funcionamiento de distintos sistemas.

8.1. Estudios clinicos.

La falta de herramientas adecuadas para valorar la eficacia diagndstica de la DBT ha llevado a
poner en marcha estudios clinicos!?!41>1718 que se centran en comparar con la mamografia
digital, definir protocolos de examen y evaluar la imagen sintética. Los indicadores de calidad de
estos estudios son la tasa de canceres detectados, el tamafio de estos canceres, la tasa de

rellamadas y el valor predictivo positivo.

La mayoria de los estudios se caracterizan por ser retrospectivos y se utilizan muestras
enriquecidas para asegurar la presencia de lesiones. Los radidlogos invitados a participar han de
tener una experiencia demostrada en la lectura de las imagenes mamograficas y en las imagenes
de DBT. El numero de pacientes incluidas junto con el nimero de radidélogos determinan la
potencia estadistica del estudio. La sensibilidad y especificidad de las distintas técnicas
comparadas o evaluadas se mide en términos del drea bajo la curva ROC (Receiver Operating

Characteristic).3

8.2. El maniqui TOR MAM

El maniqui fisico TORMAM (Leeds Test Objects Ltd.) tiene un disefio que le hace parcialmente
adecuado para DBT. Como puede observarse (fig. 23), el maniqui incluye un fondo estructurado
en el que se han insertado grupos de microcalcificaciones de distinto tamano. El andlisis de la
deteccidn de estas microcalcificaciones en el plano en foco y en la imagen sintética y su
comparacién con la imagen FFDM proporciona informacion valiosa sobre el funcionamiento de

la DBT (fig. 23).
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El fondo uniforme del maniqui contiene fibras, grupos de microparticulas y objetos circulares de
bajo contraste. Las imagenes de esta parte del maniqui pueden ser analizadas utilizando métodos
convencionales basados en observadores humanos, medidas cuantitativas o modelos de
observador.®*5 En el primer caso, el andlisis de las imagenes consiste en determinar visualmente
el numero de objetos de cada tipo que se detectan y su nitidez. Las medidas cuantitativas aportan
valores de la RCR de los objetos de bajo contraste que simulan nédulos o la funcién de dispersién

de linea de las fibras que simulan espiculas (fig. 3).
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Figura 22. Esquema del maniqui TORMAM (Leeds Test Objects Ltd)

Las medidas cuantitativas estan asociadas a lo que detectaria el observador ideal o bayesianoy
se alejan del resultado que se obtiene cuando las imagenes las evaltan observadores humanos.
En este ultimo caso, la evaluacién suele ser un procedimiento largo y costoso. Como alternativa,
se introducen los modelos de observador para tratar de predecir los resultados que se obtendrian
con un observador humano. Consisten en algoritmos matemdaticos mds o menos complejos segun
su grado de similitud con la respuesta del sistema visual humano. El mas simple de todos ellos es
el “non-prewhitening matched filter” (NPW) basado en la utilizacidon de una plantilla adaptada a
las caracteristicas geométricas de los objetos a detectar y a las propiedades del sistema de
imagen. A partir del analisis de la correlacion de la plantilla con las imagenes del maniqui se
determina un parametro, indice de detectabilidad d’, que caracteriza la visibilidad de los

diferentes detalles.
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9. DOSIMETRIA EN LOS EXAMENES DE TOMOSINTESIS

El tejido glandular es el que presenta una mayor probabilidad de radioinduccion de cancer de
todos los tejidos que componen la mama. En la version revisada de la ICRP-2007° se propuso
elevar el valor del factor de peso asociado a este tejido de 0.05 (afio 1991) a 0.12. Este
incremento unido a otros factores (riesgo atribuible a lo largo de la vida de induccion de cancer
mortal) hace que aproximadamente se duplique el riesgo de induccién de cancer mortal por
unidad de dosis efectiva debido a la exposicion de la mama a las radiaciones ionizantes.®’ Las
nuevas modalidades de imagen para mama como el PET, la TC o la DBT conllevan valores de dosis
gue pueden llegar a duplicar los debidos a la mamografia digital. Por este motivo, la rapida
expansioén de la DBT ha despertado una gran preocupacion. A ello hay que afadir que su uso en
el ambito clinico fue aprobado con la condicidon de ir acompafiada por una mamografia
convencional (Food and Drug Administration (FDA))®® aumentando el grado de preocupacién. Los
resultados obtenidos en estudios clinicos sobre la capacidad diagndstica de la DBT invitan a
realizar este examen de forma rutinaria y son muy pocos los casos que la utilizan como técnica
complementaria para el diagndstico de casos complejos. La mayoria de los resultados clinicos
proceden de investigaciones hechas en el marco de programas poblacionales de deteccidn
precoz de cancer de mama lo que ha originado un debate sobre su inclusidn en este contexto.
Esta situacidon pone de relieve la necesidad de abordar estudios para determinar los valores de

dosis de radiacién impartidos con esta modalidad.

La Comisién Internacional de Unidades Radioldgicas (ICRU)®® recomienda la dosis glandular
promedio (MGD) como magnitud radioldgica para estimar el riesgo asociado a los examenes
mamograficos. La MGD es una magnitud que no puede medirse directamente y se estima a partir
del kerma en aire sin retrodispersién (K) medido en la superficie de entrada de la mama. El valor
del kerma se multiplica por un factor de conversion de kerma a MGD que ha sido estimado por
diferentes autores utilizando métodos de Montecarlo (MC). Su valor depende de la calidad del
haz de rayos X y del espesor y glandularidad de la mama. Los valores del factor de conversion
obtenidos en los distintos estudios presentan diferencias debido a que en su célculo se utilizan

distintos cddigos de MC, espectros de radiacidon, modelo de la mama y geometria del problema
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(configuracién del equipo, medida de la dosis, etc). Los protocolos europeos’®’!72 y del
Organismo Internacional de la Energia Atdmica’® (OIEA) recomiendan el uso del factor de
conversion calculado por Dance y col.”* mientras que los protocolos norteamericanos’ 76

(Estados Unidos y Canadd) se basan en los resultados de Wu’”-’8, Boone’® y Sechopoulos.8%8!

(d) g (e)
Figura 23. Imagenes del maniqui TORMAM: (a) FFDM; (b) DBT: Plano en foco;(c) Imagen sintética; Vista
aumentada de las microcalcificaciones en la imagen sintética (d) y en la imagen FFDM (e)

9.1. Estimacidn de la glandularidad.

La proporcién de tejido glandular presente en la mama es dificil de estimar por lo que

inicialmente se asumid que la mama promedio de la poblacién estaba compuesta por 50% de
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tejido glandular y 50% de tejido graso.”* La introduccion del dispositivo de control automatico de
exposicién en los mamodgrafos permitid comparar la atenuacidon de las mamas con la de
materiales fabricados para simular distintas proporciones de tejido glandular. Estos
estudios®?8384 mostraron una dependencia entre el porcentaje de tejido glandular y el espesor
de mama y la edad. Dance y col.8> establecieron una relacién polinédmica (tercer grado) entre el
porcentaje de tejido glandular y el espesor de la mama. Los coeficientes de este polinomio
dependen del grupo de edad considerado: 50-64 afios o 40-49 aios que se corresponden con los
dos grupos habitualmente invitados a los programas de deteccidn precoz. Con esta relacién, el
porcentaje de tejido glandular varia entre el 100% para mamas de espesor en torno a 2 cm hasta

un 3% - 5% (dependiendo del grupo de edad) para mamas de 11 cm de espesor.

Los métodos visuales de estimacion de la glandularidad se basan en la apreciacidn del porcentaje
de glandularidad que hacen los radidlogos en las mamografias y su clasificacion de acuerdo con
los criterios BI-RADS®® (mama con predominio graso, mama con densidades fibroglandulares
aisladas, mamas heterogéneamente densas, mamas extremadamente densas (fig. 2b)). Los

resultados obtenidos presentan una gran variabilidad debido a la subjetividad del procedimiento.

La introduccion de los detectores digitales ha posibilitado el desarrollo de algoritmos que estiman
la glandularidad en funcién de los valores de los pixeles de la imagen. Estas técnicas pueden ser
planares®’o volumétricas®®° segin que el porcentaje de tejido glandular se calcule por unidad
de area o de volumen. Las técnicas volumétricas tienen en cuenta el espesor de mama ademas
del valor del pixel.° Los resultados sobre la proporcion de tejido glandular obtenidos con estos
algoritmos estdan muy por debajo del 50% considerado como el estandar y en torno a un 15% en
promedio.®! En general, los valores estimados con ambos métodos son inferiores a los derivados

a partir de los polinomios de Dance y col.

9.2. Métodos dosimétricos en DBT

9.2.1. Métodos dosimétricos en el marco europeo

De acuerdo con las Guias Europeas, la dosis glandular promedio asociada a una imagen

mamografica convencional (FFDM) se calcula a partir de la siguiente expresion®-92;
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D@)=K-g-c-s (1)

donde K es el kerma en aire (mGy) en la superficie de entrada de la mama. El factor de conversién
de kerma a MGD ha sido descompuesto en tres factores: g (mGy/mGy) convierte el kerma en
aire a dosis glandular asumiendo una glandularidad de la mama del 50%. Su valor esta tabulado
en funcion del espesor de la mama comprimida y de la capa hemirreductora (CHR). El factor ¢
corrige para glandularidades distintas del 50%. Su valor depende del espesor y glandularidad de
la mama y de la CHR. El factor s corrige cuando se usan espectros distintos al de Mo/Mo. En el

caso de tener un anodo/filtro de W/AI, el factor s depende también del voltaje (kVp).??

La metodologia para el cdlculo de la dosis de radiacidén para una proyeccién simple de angulo
0; de la DBT se basa en multiplicar por un factor (factor tomo (t(6)) la MGD impartida en una
adquisicion FFDM7>8>%2 ytilizando el valor de kerma correspondiente a esa proyeccion. Este
factor da cuenta del mayor depdsito de energia que se origina al aumentar el angulo de incidencia
0; del haz de radiacién como consecuencia del mayor recorrido de los fotones de rayos X dentro
de la mama al atravesar un espesor mayor. Por tanto, el factor tomo depende del angulo de
incidencia de cada proyeccién DBT y del espesor de la mama. Su valor se determina por métodos
de Monte Carlo8>%y estd comprendido entre 1, para 6; = 0°, y 0.8 para los angulos de incidencia

mas extremos. La MGD total del barrido se obtiene sumando las dosis de todas las proyecciones.
9.2.2. Métodos dosimétricos en el marco norteamericano

La dosis glandular promedio asociada a una imagen mamografica convencional (FFDM) se calcula

de acuerdo con la metodologia propuesta en el protocolo de la ACR”° seglin la expresion:

DgNMamo = Xcr - DgNO (2)
donde Xcr es la exposicidn expresada en Roentgens (R) medida con el tubo en el angulo 02. DgNp

(mGy/R) es el factor de conversidon de exposicidn a dosis glandular. Su valor esta tabulado para

distintas combinaciones anodo/filtro, kVp, y espesores y glandularidad de lamama.’”"’®
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La metodologia propuesta por la “American Association of Physicists in Medicine” (AAPM) para
el calculo de dosis en DBT’® es similar a la metodologia europea. La dosis impartida en una
proyeccion de tomosintesis se estima a partir de la dosis para FFDM asociada a esa proyeccion
multiplicada por el coeficiente de dosis glandular relativa (RGD(6)) estimado por Sechopoulus®.
Este factor, equivalente al factor tomo del método europeo, depende del espesor y tamafio de
la mama asi como del dngulo de la proyeccién. No depende de la calidad del haz empleado ni de
la glandularidad de la mama. La dosis glandular total asociada a un barrido de tomosintesis se

obtiene sumando las dosis de todas las proyecciones.

9.3. Protocolos clinicos e imagen sintética

Los estudios clinicos iniciales llevados a cabo para evaluar la capacidad diagndstica de la
tomosintesis evidenciaron que los resultados para la deteccidén de las microcalcificaciones eran
peores cuando se utilizaban los planos reconstruidos de la DBT.?4%>%6°7 Por esta razén, la FDA®8
decidié aprobar el uso de la tomosintesis incluyendo en el protocolo de examen la obtencion de
una mamografia de proyeccién (Modo COMBO). En funcién de esta exigencia, los fabricantes
proponen protocolos que difieren entre si. El protocolo mas extendido consiste en dos imagenes
FFDM por mama en las vistas CC y MLO y una tomosintesis en la vista MLO. El sistema
comercializado con mayor implantacién emplea un protocolo consistente en dos imagenes por

mama en las vistas CCy MLO tanto en FFDM como en DBT.

La inclusion de la imagen FFDM dentro del protocolo de examen de la DBT da lugar a valores de
dosis que superan claramente las impartidas en un examen de mamografia digital. Con el fin de
disminuir estos valores, se han desarrollado algoritmos para construir una imagen sintética a
partir de la informacion contenida en los planos reconstruidos.’®% Esta imagen sustituiria a la

imagen FFDM consiguiendo un ahorro importante de dosis.

Los estudios clinicos comparativos entre FFDM e imagen sintética publicados hasta la fecha
concluyen que no existen diferencias significativas en la tasa de deteccién ni en los falsos
positivos cuando se utiliza la DBT con la imagen sintética frente a la DBT con la imagen FFDM si

bien todos estan hechos con el mismo sistema DBT.100.101
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2. MOTIVACION HIPOTESIS Y OBJETIVOS

La motivacién de esta tesis surge de la falta de una experiencia previa en el funcionamiento y
caracterizacién de los sistemas de tomosintesis. La diversidad de configuraciones posibles se
materializa en los distintos equipos comercializados haciendo necesario definir herramientas y
ensayar procedimientos que permitan caracterizar el funcionamiento de estos equipos, evaluar

su calidad de imagen y estimar los valores de dosis de radiacion impartidas.

Objetivos:

1. Estimacién de los valores de dosis glandular media de los examenes de tomosintesis.
Comparacion con los valores de dosis de mamografia convencional.

2. Comparacion de las dosis estimadas con los métodos dosimétricos recomendados en
América del Norte (EE.UU. y Canadd) y en Europa.

3. Analisis del impacto en los valores de dosis del protocolo de examen de tomosintesis
recomendado por cada fabricante.

4. Desarrollo de maniquis para la evaluacién de la calidad de imagen en tomosintesis de
mama y del software necesario para evaluar las imagenes.

5. Evaluacion de diferentes equipos de tomosintesis de mama comercializados haciendo
uso de las herramientas desarrolladas

6. Andlisis de la calidad de laimagen sintética empleando maniquis e imagenes de pacientes.

7. Andlisis de métodos automaticos de computacion de la densidad de la mama basados en
los exdmenes de tomosintesis.

8. Estimacion de los valores de dosis glandular media de los exdmenes de tomosintesis
utilizando la densidad de mama computada. Comparacién con los valores de dosis

obtenidos con los valores de densidad habituales.
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3. MATERIALES METODOS Y RESULTADOS

Esta tesis estd compuesta por 5 publicaciones en campo de la imagen médica y radiologia. Cada

una de ellas constituye una subseccidn de esta seccion, que es el capitulo 4 de esta tesis.
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[2] Garayoa J, Hernandez-Giron |1, Castillo M, Valverde J, Chevalier M. Digital breast
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1. Comparacion de los valores de dosis calculados con dos modelos distintos.

Castillo M, Chevalier M, Calzado A, Garayoa J, Valverde J.

Comparative study of patient doses calculated with two methods for breast digital
tomosynthesis. Estudio de los valores de dosis a pacientes en examenes de tomosintesis de

mama estimados con dos métodos distintos.

Revista de Fisica Médica 2015, 16(3), 35-46.

Abstract

In this study, the average glandular doses (DG) delivered in breast tomosynthesis
examinations were estimated over a sample of 150 patients using two different methods. In
method 1, the conversion factors air-kerma to DG used were those tabulated by Dance et al.
and in method 2 were the ones from Feng et al. The protocol for the examination followed in
the unit of this study consists in two views per breast, each view composed by a 2D acquisition
and a tomosynthesis scan (3D). The resulting DG values from both methods present
statistically significant differences (p=0.02) for the 2D modality and were similar for the 3D
scan (p=0.22). The estimated median value of DG for the most frequent breasts (thicknesses
between 50 and 60 mm) delivered in a single 3D acquisition is 1.7 mGy (36% and 17% higher
than the value for the 2D mode estimated with each method) which lies far below the
tolerances established by the Spanish Protocol Quality Control in Radiodiagnostic (2011). The
total DG for a tomosynthesis examination (6.0 mGy) is a factor 2.4 higher than the dose

delivered in a 2D examination with two views (method 1).
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Estudio de los valores de dosis a pacientes
en examenes de tomosintesis de mama
estimados con dos metodos distintos

Comparative study of patient doses calculated with two methods for
breast digital tomosynthesis
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Madrid.
2 Servicio de Proteccién Radiologica. Fundacion Jiménez Diaz. Madrid.

Fecha de Recepcion: 17/11/2014 - Fecha de Aceptacion: 27/07/2015

En este trabajo se ha estimado la dosis glandular promedio (Dg) asociada al examen de tomosintesis de mama en una
muestra de 150 pacientes can dos métodos distintos. En el método 1 se han utilizado los factores de conversién kerma-aire
a Dg tabulados par Dance y col. y en el método 2, los calculados por Feng y col. El protocolo del examen seguido en la
unidad de mama del estudio consiste en dos proyecciones por mama y, en cada proyeccion, se adquiere una imagen 2D y
un barrido de tomosintesis (3D). Los valores de D¢ estimados con ambos métodos presentan diferencias estadisticamente
significativas para la modalidad 2D (p = 0.02) y son similares en la modalidad 3D (p = 0.22). En el intervalo de espesores
de mama mas frecuente (50-60 mm), la mediana de la distribucion de Dg del barrido 3D es 1.7 mGy (36% y 17% superior
al de la imagen 2D estimado con cada metodo) y es inferior a las tolerancias para la imagen 2D del Protocolo Espanol de
Control de Calidad en Radiodiagnostico (2011). La dosis total del examen de tomosintesis (6.0 mGy) supera en 2.4 veces la
Dg de un examen 2D de dos proyecciones (método 1).

Palabras clave: tomosintesis de mama, dosis glandular, mamografia digital.

In this study, the average glandular doses (D¢) delivered in breast tomosynthesis examinations were estimated over a sample
of 150 patients using two different methods. In method 1, the conversion factors air-kerma to Dg used were those tabulated by
Dance et al. and in method 2 were the ones from Feng et al. The protocol for the examination followed in the unit of this study
consists in two views per breast, each view composed by a 2D acquisition and a tomosynthesis scan (3D). The resulting D¢ values
from both methods present statistically significant differences (p = 0.02) for the 2D modality and were similar for the 3D scan
(p = 0.22). The estimated median value of D¢ for the most frequent breasts (thicknesses between 50 and 60 mm) delivered in
a single 3D acquisition is 1.7 mGy (36% and 17% higher than the value for the 20 mode estimated with each method) which
lies far below the tolerances established by the Spanish Protocol Quality Control in Radiodiagnostic (2011). The total D¢ for a
tomosynthesis examination (6.0 mGy) is a factor 2.4 higher than the dose delivered in a 2D examination with two views (method 1).

Key words: tomosynthesis (DBT), mean glandular dose, digital mammography.

Introduccion localizacion en procedimientos de biopsia y terapia.

Los signos patoldgicos asociados al cancer de mama

El cancer de mama es una de las principales causas
de muerte entre las mujeres'? y de ahf la importancia
de la deteccion precoz de esta patologia. La mamo-
grafia (imagen de rayos X de la mama) es la principal
herramienta utilizada en los programas de deteccién
precoz poblacionales y juega un papel relevante en
el diagnostico del cancer de mama asi como en su

* Correspondencia
Email: chevalier@med.ucm.es

son calcificaciones, nodulos (masas), distorsiones y
asimetrias. Las dificultades mas importantes para la
deteccion con rayos X de estas lesiones se deben a
que presentan una atenuacién muy similar a la de los
tejidos sanos en las que estan inmersas y a la super-
posicion de tejidos que se produce al proyectar el volu-
men mamario en una imagen 2D. Esta superposicion

Rev Fis Med 2015;16(3):35-46
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puede enmascarar o simular una lesién, lo que dificul-
ta su deteccion o genera falsos positivos. Las técnicas
de tomosintesis de mama de reciente implantacion
clinica resuelven de forma eficaz el problema del sola-
pamiento de tejidos tal y como se pone de manifiesto
en diversos estudios clinicos.37 En esta modalidad de
imagen, el tubo de rayos X se mueve describiendo un
arco alrededor de un centro de rotacion cuya localiza-
cién depende del fabricante. Durante este movimiento
se adquiere una serie de proyecciones de baja dosis
con el tubo posicionado en determinados angulos
mientras la mama permanece comprimida.810 A partir
de estas proyecciones se reconstruye un conjunto
de planos de 1 mm de espesor paralelos al soporte
de la mama (véase la fig. 1) utilizando algoritmos de
reconstruccion similares a los empleados en tomo-
grafia computarizada. Diversos estudios evidencian
que la tomosintesis presenta una sensibilidad menor
que la mamografia digital 2D para la deteccion de las
microcalcificaciones.!! Por esta razén, la Food and
Drug Administration (FDA)'2 aprobé el uso clinico de
la tomosintesis de mama condicionado a la obtencion
de una imagen 2D junto al barrido de tomosintesis
(modalidad COMBO).

El barrido de tomosintesis (3D) estd en principio
disefiado para que la dosis total impartida sea equi-
valente a la de una mamografia 2D. Sin embargo, la
recomendacion de hacer el examen en la modalidad
COMBO (2D + 3D) supone como minimo duplicar
las dosis aumentando el riesgo de este examen. La
solucién que han propuesto algunos fabricantes para
reducir las dosis consiste en sintetizar la imagen 2D a
partir de la informacién contenida en los planos recons-
truidos. Diversos estudios demuestran que la “ima-
gen sintetizada” presenta una capacidad diagnostica
similar a la de la imagen 2D3°16 por lo que la FDA ha
aprobado su utilizacién.!” La generacion de la imagen
sintetizada requiere disponer de una licencia adicional

Tubo
rayos X re=——
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Angulo tomografico

Pala de

compresion Eie z
Mama Nt —t—d s, ': ;
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Tablero : F . en foco
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rotatorio
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Fig. 1. Esquema del funcionamiento de un equipo de to-
mosintesis de mama.
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lo que limita su disponibilidad en todos los sistemas
instalados. Consecuentemente, se requiere hacer estu-
dios dosimétricos que determinen los valores de dosis
impartidos en los examenes de tomosintesis tanto en
la modalidad COMBO como en la de solo barrido 3D
asi como evaluar la reduccién en la dosis que lleva
aparejado el uso de la imagen sintetizada. Esto es
especialmente importante de cara al posible uso de la
tomosintesis en programas poblacionales de deteccion
precoz de cancer de mama.

El objetivo de este trabajo ha sido la estimacion de
los valores de dosis glandular media (Dg) impartidos a
una muestra de pacientes en los exdmenes de tomosin-
tesis en las modalidades 3D y COMBO. Esta estimacién
se ha hecho de acuerdo con la metodologfa propuesta
por Dance et al.'8 (en la que esta basada el Protocolo
Espafiol de Control de Calidad en Radiodiagnéstico.
Revision 201119) y con la propuesta por Sechopoulos
et al.?® (en la que se basa el método de la American
Association of Physicists in Medicine).?!

Material y métodos

Equipo de tomosintesis

El equipo de tomosintesis utilizado en este trabajo
es el modelo Sefenia Dimensions de Hologic (Hologic
Inc, Bedford, USA), compuesto por un tubo de rayos X
con anodo de wolframio (W) (Varian Medical Systems
Inc., CA), dos filtros de Rh y Ag de 50 pm de espesor
para la obtencién de imagenes 2D y un filtro de Al con
700 pm de espesor para la adquisicién 3D. Ademas
el equipo dispone de una rejilla antidifusora que se
emplea solamente para la adquisicion de las mamogra-
fias 2D. El detector de la imagen es de selenio amorfo
unido a una matriz de transistores del tipo TFT presen-
tando alta velocidad de adquisicion y gran eficiencia de
borrado de imégenes remanentes. Las dimensiones del
detector son de 24 cm x 29 cm con un tamario de pixel
de 70 um. La distancia foco-detector es de 700 mm y
la distancia tablero-detector es de 25 mm), dejando un
espacio de aire entre ambas superficies.

Durante el examen de tomosintesis, el tubo se
mueve de forma continua describiendo un arco con
un angulo total de 15° (-7.5° a 7.5°) y se adquieren
15 proyecciones equiangulares (incremento angular
de 1.1°) con los mismos mAs. El eje de rotacion se
encuentra en la superficie del detector, que gira a la vez
que el tubo de rayos X, manteniéndose perpendicular
al eje central del haz en todo momento (véase la fig. 1).

El protocolo de examen seguido en la unidad de
mama para cada paciente consiste en 2 proyecciones
por mama (craneo caudal (CC) y medio lateral oblicua
(MLQ)). Para cada proyeccion se hace un estudio en la
modalidad COMBO de modo que en una Unica compre-
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sién de la mama se realizan las adquisiciones 2D y 3D
con una duracién total de 3.7 s.

Las adquisiciones se hacen habitualmente con
control automatico de exposicion en la modalidad
“Autofiltro”. En esta modalidad se seleccionan de forma
automatica los parametros anodoffiltro y kVp en funcién
del espesor de mama comprimida determinado por la
altura de la pala de compresion. En las adquisiciones
2D, el filtro seleccionado es de Rh para espesores
menores que 70 mm y Ag para espesores superiores.
La tensitn seleccionada automaticamente varia en fun-
cion del espesor de mama a razon de 1 kVp por cada
5 mm, tanto en 2D como en 3D. La carga del tubo
(mAs) se selecciona automaticamente a partir de la
atenuacion de la mama estimada en un predisparo que
en 2D consiste en una exposicion previa de 5 mAs si el
espesor de mama es menor que 50 mm y 10 mAs si
es superior. En 3D la carga del predisparo es de 5 mAs
y se hace Unicamente en la primera proyeccién. Estos
valores, aunque bajos, contribuyen también a la dosis
que se deposita en la mama. Los valores de los mAs y
de las dosis almacenados en la cabecera DICOM son el
resultado de la suma de los valores del predisparo y del
disparo principal.

Muestra de pacientes

El estudio se ha llevado a cabo durante los afos
2012 y 2013 en un gran hospital de la Comunidad de
Madrid en el que se hacen examenes de diagnostico y
de cribado aunque no participa en el programa pobla-
cional de deteccién precoz de cédncer de mama de la
Comunidad de Madrid. Se recogieron datos de dos
muestras de pacientes. La primera en el afio 2012 tras
la instalacion del sistema (96 pacientes) y la segunda
(50 pacientes) en el afio 2013, tras un cambio del tubo
de rayos X del equipo. Este cambio repercutié en el valor
de los rendimientos y de las capas hemirreductoras. En
la seleccion de pacientes se cuidé que no hubiese por
azar un exceso de las mamas menos frecuentes como
son las demasiado delgadas o gruesas para minimizar
sesgos en los valores de dosis.

Los datos relativos a los examenes se extrajeron de
las cabeceras DICOM de las imagenes almacenadas en
el PACS del hospital. Se obtuvieron la edad y el espesor
de mama asi como los factores radiograficos utilizados
para adquirir cada una de las imagenes: proyeccion,
kVp, mAs, anodo y filtro.

Calculos dosimétricos

El indicador del riesgo asociado a la mamografia
es la dosis promedio en tejido glandular (Dg) por ser
éste el tejido que presenta una mayor sensibilidad a la
radiacion. De acuerdo con la definicién de Dg hecha
por la Comisién Internacional de Unidades Radiolo-
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gicas (ICRU, 2005)22 su valor se calcula multiplicando
el kerma aire en la superficie de entrada de la mama
(sin retrodispersion) (ESAK) por unos factores que
convierten esta magnitud en Dg. En este trabajo se
han considerado los factores de conversién calcula-
dos por Métodos de Monte Carlo (MC) por Dance y
col. 182325 (método 1) y por Sechopoulos y col 20212627
(método 2) por ser los mas utilizados en diferentes
&mbitos, 19,2830

Método 1

La D¢ asociada a la imagen 2D en la proyeccién cra-
neo-caudal (CC) se estima de acuerdo con la siguiente
expresion:

Dg=K-.g-cs (1)
donde K es el ESAK, el factor g es el factor de conver-
sion del ESAK a dosis glandular asumiendo una glandu-
laridad de la mama del 50%, ¢ es un factor que corrige
para glandularidades distintas del 50% vy el factor s
corrige cuando se usan espectros distintos al de Mo/Mo.
Los factores de conversién han sido calculados por MC
por Dance y col.242° Los factores g y ¢ estan tabulados
para distintos valores de la capa hemirreductora (CHR)
y espesor de mama comprimida (de 1 a 11 cm). El
factor ¢ estd ademas tabulado para distintos valores del
porcentaje de tejido glandular presente en la mama. EI
factor s depende de la combinacion anodoffiltro y, en el
caso de la combinacion W/AI, depende también de la
tensién del tubo.?s

La dosis asociada al examen de tomosintesis com-
pleto se estima de acuerdo con la expresion:18

Degr=Kr-g-c-5-T (2)
donde g, ¢ y s tienen el mismo significado que en (1)
y Kr es el ESAK total debido a todas las proyecciones
de tomosintesis medido con el tubo en la proyeccién
de 0°. El factor T representa la suma de las contribu-
ciones a la dosis total de cada una de las proyecciones
del barrido de tomosintesis. Su valor esta tabulado por
Dance vy col. para el equipo concreto utilizado en este
trabajo.18

Método 2

Estéd basado en el trabajo de Feng y col.2’ en el
que se particulariza el método para el célculo de Dg
propuesto por Sechopoulos?® a las caracteristicas espe-
cificas (geometria y espectros) del equipo de Hologic.
La D¢ asociada a la imagen 2D en proyeccion CC se
calcula de acuerdo con la expresion:

D¢ = Kgc-DgN (3)
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donde Kge es el ESAK medido en la intersecciéon del
rayo central del haz con el detector y DgN es el fac-
tor de conversién Dg normalizada que depende de la
glandularidad y espesor de la mama y del espectro
de rayos X. Los valores de DgN (mGy/mQGy) estan ta-
bulados para espesores de mama entre 2 y 8 cm en
proyeccion CC y distintos valores de la glandularidad.?’
La D¢ asociada al examen de tomosintesis se estima
segun la ecuacion:

DGT = KRCT . DGN (4)
donde Kger es el ESAK total debido a todas las proyec-
ciones medido en la proyeccion 0° del barrido en el
mismo punto de referencia definido en 2D. DgN (mGy/
mGy) es el factor de conversidn D¢ normalizada tabula-
do para espesores de mama entre 2y 8 cm en proyec-
cién CC y distintos valores de la glandularidad. Este
factor de conversién equivale al factor RGD(«) definido
en trabajos previos de Sechopoulos y col 2% para @ = 0°
y su valor ha sido calculado por métodos de MC para las
caracteristicas especificas (geometria y espectros) del
equipo de Hologic.

Medida de los rendimientos y de la capa
hemirreductora

El ESAK se ha calculado a partir de los rendimien-
tos (mGy/mAs) del tubo de rayos X para las distintas
combinaciones anodoffiltro y kVp utilizados en la adqui-
sicion de las imagenes. Para ello se utilizd una camara
de ionizacion Radcal (Model 20x6-6M, Radcal Corp.,
Monrovia, Ca) y electrémetro Radcal (Model 2026C)
con correccion automatica por presién y temperatura.
La incertidumbre y precision del dosimetro son del 5% vy
3% respectivamente. La capa hemirreductora (CHR) se
midié siguiendo el método de haz estrecho y utilizando
un conjunto de filtros de aluminio de 0.1 mm de grosor
(7 ud) y de 0.2 mm de grosor (1 ud). Tanto el espesor
de los filtros como su composicién fueron comprobados
para garantizar su pureza (99.9%) y homogeneidad.
Ambos parametros se midieron durante la realizacion de
los controles de calidad anuales. Para obtener los valo-
res correspondientes a los kVp utilizados clinicamente,
los valores medidos de los rendimientos y la CHR se
ajustaron respectivamente a una recta (R” = 0.999) y a
un polinomio de 2° grado (R? = 0.997).3!

El valor del ESAK utilizado para estimar la Dg con
los métodos 1 y 2 ha sido el calculado a partir de los
rendimientos medidos con la camara colocada centrada
lateralmente y @ 6 cm de la pared del torax (Protocolo
Espafiol de Control de Calidad en Radiodiagnéstico).!®
Esto supone subestimar aproximadamente en 1% los
valores de D¢ obtenidos con el método 2 debido a la
diferencia en la posicion de medida (rayo central) asu-
mida en los calculos de MC.
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Determinacion de la glandularidad
de la mama

La glandularidad de la mama varia mucho entre
mujeres y a lo largo de la vida y es un parametro dificil
de estimar. La aproximacion seguida en este estudio se
basa en la publicacién de Dance y col.?* que establece
el valor de la glandularidad (proparcion de tejido glan-
dular por peso) en funcion de la edad y del espesor de
mama comprimida. Siguiendo esta aproximacion se
agruparon las mujeres en dos categorias: 40-49 afios
y 50-64 anos. En cada categoria se ha calculado la
glandularidad para todos los espesores de mama de la
muestra a partir de los ajustes polinémicos obtenidos
en la referencia 24. Las pacientes con edades fuera de
estos intervalos fueron incluidas en el grupo correspon-
diente. Esta aproximacion se basa en los ajustes polino-
micos propuestos en el estudio de Beckett y col.?2 que
relacionan la glandularidad con el espesor para varios
grupos de edad. En el trabajo referenciado, las pacien-
tes con edades superiores a 64 afos estan incluidas
en el grupo de 60-88 afos y tienen una glandularidad
que en promedio es un 23% inferior a la estimada por
Dance para el grupo de 50-64 afios considerando el
intervalo de espesores de las pacientes mayores de
nuestra muestra (45-65 mm). De acuerdo con esto, la
D¢ estimada en este trabajo para esas pacientes (27)
estaria sobreestimada en un 2.3%. Un resultado similar
se obtiene a partir de los datos del trabajo de Yaffe y
col.33 en el que se propone una relacion lineal entre la
glandularidad volumeétrica y la edad. A partir de esa rela-
cion se estima que los valores de Dg para las pacientes
mayores de 64 afos estarian sobreestimados en 3.5%
como méximo. Considerando esta relacion lineal,*? las
mujeres mas jévenes (2) tendrian una glandularidad
un 11% superior a la del grupo joven. Por tanto su
inclusion en este grupo supone una subestimacion de
la Dg en 2% considerando un espesor de 55 mm. Las
incertidumbres en los valores de Dg de estas pacientes
son inferiores a las asociadas con la determinacion de
la glandularidad de la mama estimadas en un 10.3%
en el trabajo de Yaffe y col 33 y entre 4% y 8% en el de
Beckett y col.?

Incertidumbres de los calculos de los valores
de dosis

Los factores que contribuyen a la incertidumbre
de los valores de Dg son los debidos a: i) la exactitud
y precisién del dosimetro utilizado (5% y 3%); ii) la
exactitud en la medida del espesor de mama (£1 mm);
iii) la incertidumbre del célculo de los factores ¢y g
(método 1) debida a erraores en la determinacién de la
CHR (10% para +0.05 mm Al i) la incertidumbre
derivada de los célculos de MC (3%-5%). Finalmente,
la variable que mas contribuye a la incertidumbre de
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esta magnitud es la falta de informacién sobre el porcen-
taje real de tejido glandular presente en la mama de cada
paciente. Considerando todos estos factores la incerti-
dumbre en D¢ puede llegar a ser de hasta un 30%.34

Analisis estadistico de resultados

Los parametros estadisticos de las distribuciones de
valores de los distintos paréametros analizados se han
estimado utilizando el paquete Statgraphics Centurion
XVI (Statpoint Technologies, Inc, EEUU). Se aplico la
prueba no paramétrica U de Mann-Whitney (Wilcoxon)
de comparacion de medianas (con un nivel de signifi-
cacion p del 5%) incluida en el paguete mencionado
para estudiar si las diferencias entre muestras tienen
significacion estadistica. Las pruebas de contraste de
normalidad (contraste de asimetria y curtosis y gréfico
cuantil-cuantil con un nivel de significacion p del 5%)
se han hecho con el programa Epidat 4.1.3°

Resultados

Poblacidn y parametros de exposicion

En la fig. 2 se muestra la distribucion de pacientes
por intervalos de edad junto con el espesor de mama
promedio para cada intervalo. El rango de edades de las
pacientes fue de 33 a 88 afnos con un promedio de 55
afios y una mediana de 54 afios. El rango de espeso-
res de mama fue de 19 a 90 mm con un promedio de
55.6 mm y una mediana de 57.0 mm.

El porcentaje de pacientes en el grupo de edad de
50-64 afios fue de 45.6%. Por encima de los 64 afios
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Fig. 3. Histograma de tensiones en 2D y 3D para cada
combinacién anodoffiltra.

hubo un 18.8% del total. En el grupo de las més jévenes
(40-49 afios) se encontraban un 34.2%.

Con respecto a las técnicas radiogréficas utilizadas en
la modalidad 2D, la combinacion W/Ag se selecciond en
el 13% de las veces y en el 87% restante se selecciond W/
Rh. Las tensiones empleadas mayoritariamente en esta
modalidad (88%) estan entre 28 kVp y 32 kVp (véase
la fig. 3) y el rango se extiende desde 25 kVp a 36 kVp.

En la modalidad 3D las tensiones més habituales
(89%) estan entre 29 kVp y 35 kVp (véase la fig. 3)
y el rango se extiende desde 26 kVp a 44 kVp. En la
fig. 4 puede observarse que, en la modalidad 3D, los
mAs seleccionados de forma automatica por el equi-
po dependen del espesor de mama aumentando de
forma lineal dentro del intervalo de 5 mm de espesor
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Fig. 2. Ordenada izquierda: histograma de edad. Ordenada
derecha: espesor promedio de mama (mm) para cada
intervalo de edad. Las barras de error corresponden a +1
desviacion estandar de la media.

Fig. 4. Valores de carga de tubo (mAs) por espesor de
mama comprimida en 2D (W/Rh 6 W/Ag) v 3D (W/AI). Los
valores representados para 2D corresponden a los mAs
promedio por intervalo de espesor.
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Tabla 1. Estadisticos de las distribuciones de Dg (mGy) de las modalidades 2D y 3D (proyeccion CC) estimadas con los
métodos 1 y 2 para espesores bajo compresion entre 20 y 80 mm y para una mama tipica de 55 mm (50-60 mm) (ES:

desviacion estandar).

20 30
Método 1 (Dance) Método 2 (Sechopoulos) Método 1 (Dance) Método 2 (Sechopoulos)

Mediana 123 1.36 1.75 1.68

Rango intercuartil 0.71 0.87 0.95 0.97
Promedio (+ES) 1.35+003 151 +0.04 1.81 £+ 0.04 1.74 + 0.04

Min-Max 0.46-3.86 0.41-4.48 0.69-4.40 0.57-4.79

Mama 50-60 mm Mediana 1.26 1.42 1.71 1.66

{Promedio +ES) (1.39 + 0.04) {1.55+0.05) (1.83 + 0.06) (1.78 = 0.06)

para el cual los kVp se mantienen constantes. En la
modalidad 2D se observa una mayor fluctuacion de los
mAs seleccionados por el equipo dentro del intervalo
de constancia de los kVp. Esta diferencia entre ambas
modalidades se justifica por la mayor penetrabilidad del
haz utilizado en la modalidad 3D.

Valores de dosis a pacientes

Comparacion de los valores de dosis obtenidos
con los métodos 1y 2

Los valores de Dg estimados con los dos métodos
para las modalidades 2D y 3D se han comparado en
el intervalo de espesores de mama comprendido entre
20y 80 mm. El resultado de esta comparacion muestra
que para la modalidad 2D existen diferencias estadis-
ticamente significativas (p = 0.018). Los valores de
D¢ estimados con el método 2 son aproximadamente

25
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un 10% mayores que los estimados con el método 1
(véase la tabla 1) como puede también apreciarse en la
fig. b(a) en la que se comparan graficamente los valores
promedio de dosis por intervalos de espesor.

Para la modalidad 3D, las diferencias no son esta-
disticamente significativas (p = 0.22 (>0.05)). Los valo-
res de D estimados con ambos métodos son muy simi-
lares como puede deducirse a partir de los valores de
la mediana y del rango intercuartilico (véase la tabla 1)
y apreciarse en los resultados mostrados en la fig. 5b.

En lo que sigue, se utilizaran los resultados obteni-
dos con el método 1 por ser el que se propone en el
Protocolo Espariol? para estimar las dosis glandulares.

Valores de dosis por modalidad

Los valores de Dg para el modo COMBO se han
obtenido sumando para cada paciente y proyeccion las
Dg correspondientes a la imagen 2D vy al barrido 3D. Las

3
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Fig. 5. Valores de D¢ (mGy) para la proyeccion CC calculados con los métodos 1 y 2 para mamas con espesor entre 20 y
80 mm: (a) 2D; (b) 3D. (Valores de dosis promediados por intervalos de espesor de 10 mm).
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Tabla 2. Estadisticos de las distribuciones de valores de Pg (mGy} por modalidades obtenidos con el método 1 para la pro-

yeccién CC (*ES: desviacién estandar).

Modo N° casos Mediana Rango intercuartil | Cuartil Inf.-Cuartil Sup. Media + ES* Min-Max.
2D 294 123 0.72 0.93-1.65 1.36+0.03 0.46-3.86
3D 294 177 0.98 1.27-2.25 1.83+0.04 0.69-4.39

COMBO 294 258 1.72 2.28-4.00 3.20+0.07 1.23-6.54

Tahla 3. Valores de D (mGy) por imagen (2D), por barrido

(3D) y por proyeccion (COMBQ) para la proyeccion CC por

intervalos de espesor (mm). Valores aceptables por imagen 2D y por examen convencional 2D de dos proyecciones. (ES:

desviacion estandar).

Espesor 20 TOMOSINTESIS COMBO VALORES ACEPTABLES
(mm) Mediana Media + (ES) Mediana Media + (ES) Mediana Media + (ES) | Porimagen |Porexamen (2 proy.)

>30 - <40 0.8 0.79=0.03 098 180T 1.74 1.80£0.05 <15 <3.0
>40 - <50 1.03 1.02 £0.02 1.34 1.7+£0.1 2.36 2.35+0.05 <2.0 <4.0
>50 - <60 1.26 139+0.04 1.71 1.83+0.06 298 320+006 <25 <5.0
>60 - <70 163 1.76+0.06 213 211+006 4.15 4.20+0.0% <3.0 <6.0
>70-<80 1.85 2102 268 251008 4.74 51+02 <4.5 <9.0
>80 -<90 2.0 21+01 32 3.0+03 56 57+03 <6.5 <13.0

distribuciones de valores de Dg de las tres modalidades
no siguen una distribucion normal (véase la fig. 6) de
acuerdo con los resultados de las pruebas de contras-
te aplicadas (2D y 3D: p =0; COMBO: p = 0.01). En
consecuencia, los descriptores de las distribuciones
elegidos han sido la mediana, los cuartiles y los rangos
intercuartilicos (véanse las tablas 1 y 2). También se
han incluido los valores medios observandose que estos

superan a las medianas sobre todo en el caso 2D debi-
do al sesgo positivo de las distribuciones.

La mediana (media) de la distribucién de valores de
D¢ impartidos en el barrido 3D es un 44% (35%) supe-
rior al valor asociado a la modalidad 2D. En el modo
COMBO, la mediana (media) es un 142% (135%)
superior al asociado a la modalidad 2D y un 68% (75%)
con respecto a la modalidad 3D (véase la tabla 2).
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Fig. 6. Histograma de valores de Dg (mGy) estimados con
(b) COMBO (2D+3D).

el método 1 para la proyeccion CC: (a) imagen 2D y 3D;
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Fig. 7. Distribucion de valores de D¢ (mGy) por espesor estimados para las muestras: (a) 2D (dosis por imagen), en azul
W/Ag y en rojo W/Rh; (b) 3D (dosis por barrido); (c) COMBO (dosis por proyeccién). Las lineas continuas representan los
valores aceptables por imagen (verde) y por examen de dos proyecciones (azul) incluidos en el PECCR.'®
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las proyecciones CC y MLO estimados con el método 1 corres-

pondientes a los examenes 2D, 3D y COMBO para mamas con espesor entre 20 y 110 mm (*: Los valores corresponden

a las medianas).

Espesor (mm) 20 TOMOSINTESIS COMBD
Proyeccion cc MLO cC mLo [HH nMLo ce MLO
Promedio +ES | 54.2+0.7 | 57.0+08 | 1.36+0.03 | 1.46+0.04 | 1.83+0.04 | 1.98+0.04 | 3.20+0.07 | 3.44+0.08
Mediana 55.5 58.0 1.23 1.35 177 195 2.98 3.33
Rango interc. 18 17 0.71 0.80 0.98 1.07 72 1.90
5cm-6 cm* - - 1.25 1.30 1.78 1.78 298 3.17

Estos porcentajes dependen del intervalo de espeso-
res considerado (véase la tabla 3). Para los espesores
més frecuentes (50 mm-60 mm), la mediana de la Dg
impartida en un barrido de tomosintesis es un 36%
superior a la impartida en una adquisicién 2D, La dosis
en el modo COMBO es 2.4 veces mayor que el valor de
D¢ de la adquisicion 2D y 1.74 veces mayor que el valor
asociado al barrido 3D.

Comparacion con los valores de referencia
propuestos en el PECCR!®

Los valores de Dg (medianas y promedios) para
las modalidades 2D y 3D por intervalos de espesor de
mama de 10 mm no superan los valores aceptables
incluidos en el PECCR!® (véase la tabla 3). Este mismo
resultado puede apreciarse en las fig. 7(a) y 7(b) en
las que se muestran las distribuciones de dosis en
funcién del espesor de mama comprimida. Los valores

correspondientes a la modalidad COMBO son también
inferiores a los valores aceptables para un examen 2D
de mama de dos proyecciones realizado con el mismo
sistema y su distribucién se encuentra entre los valores
aceptables por imagen y los valores aceptables por exa-
men (véase la fig. 7c).

Comparacion de valores de dosis por proyeccion

Las distribuciones de valores de D¢ para las pro-
yecciones CC y MLO presentan diferencias estadistica-
mente significativas en las tres modalidades (p < 0.03)
siendo la mediana de las distribuciones correspondien-
tes a la proyeccion MLO (véase la tabla 4) superiores
en aproximadamente un 10% en todos los casos (7.5%
para las medias). Este resultado coincide con lo encon-
trado en otros trabajos?® y se debe al mayor espesor de
mama (5% en promedio) en la proyeccién MLO. Estas
diferencias superan el error sistemaético introducido

7
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Fig. 8. Valores de dosis glandular promedio (mGy) para la proyeccién CC por intervalos de espesor de mama comprimida (10
mm) para las modalidades 2D, 3D y COMBO para los dos grupos de edad.
Grupo Joven (GJ): simbolos rojos; Grupo Mayor (GM): simbolos azules.
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por el sistema en la medida del espesor. Las pequefias
diferencias observadas en D¢ cuando se selecciona el
intervalo de espesores méas frecuentes (5 cm-6cm)
se deben esencialmente a una proporcion distinta de
mujeres jovenes y mayores que, de acuerdo con la
aproximacion seguida en este trabajo, presentan por-
centajes de tejido glandular diferentes.

Comparacidn de los valores de dosis glandular por
grupos de edad

El anélisis comparativo de los valores de D¢ obteni-
dos para los dos grupos de edad mostrd que no existian
diferencias significativas en ninguna de las modalidades
de imagen (p = 0.2 y 0.7 para 2D y 3D respectivamen-
te). En la fig. 8 puede observarse que los valores de
dosis del grupo de menor edad son ligeramente supe-
riores en todos los casos (11% para 2D y COMBO y
3% para 3D) en el intervalo de espesores comprendido
entre 50 y 60 mm.

Discusion y conclusiones

En este estudio se ha obtenido que los valores de
dosis estimados para el barrido 3D con los métodos de
célculo propuestos por Dance y Sechopoulos (métodos
1y 2) no presentan diferencias estadisticamente signi-
ficativas. Este resultado es coincidente con el encon-
trado por Dance y col.18 En el caso del examen 2D, las
diferencias son estadisticamente significativas siendo
superiores los valores calculados con el método 2. Este
resultado se justifica por las distintas metodologias de
célculo de los factores de conversion seguidas en cada
método (Monte Carlo, geometria, espectros, etc.) ya que
las dosis se han computado partiendo del mismo valor
del kerma y de los mismos porcentajes de glandulari-
dad para cada mama.

Segln los resultados obtenidos, la mediana de
los valores de Dg en 3D supera en un 44% al valor
correspondiente para 2D. Si consideramos los valores
estimados con el método 2, este porcentaje se reduce
a practicamente la mitad (24%) debido a la superiori-
dad de los valores de Dg estimados con el método 2
para la modalidad 2D. Los valores de dosis obtenidos
para equipoes de un mismo modelo dependen en gran
medida de la calibracién del control automatico de
exposicién. Por ejemplo, en el articulo de Dance et al.18
en el que se usa un sistema de tomosintesis analogo
al de este estudio, la D¢ de la la modalidad 2D es en
promedio un 34% superior a la de este trabajo. Esto
reduce el incremento de la Dg del barrido 3D a un
20% respecto a la modalidad 2D. Hay que tener en
cuenta que en ambos casos se ha utilizado el mismo
método tanto en el calculo de la dosis (método 1) como
para asignar los valores de glandularidad a las mamas
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individuales. En el trabajo de Feng y col.,2” en el que
se basan las estimaciones hechas en este trabajo con
el método 2, los incrementos de dosis de la modalidad
3D estan entre un 8%, para mamas de 50 mm y 50%
de glandularidad, y un 83%, para mamas de 60 mm y
14.3% de glandularidad. Estos valores son consistentes
con la estimacion del 18% obtenida para estas mamas
con el método 2 teniendo en cuenta gque en nuestro
caso la glandularidad promedio para las mamas con
espesores entre 50 mm y 60 mm es del 30%.

La dosis total impartida a una mama promedio (50-
60 mm, 30% glandularidad) en un examen de tomo-
sintesis de acuerdo con el protocolo de examen de la
instalacién (dos adquisiciones en el modo COMBO, una
por prayeccion) es 6.0 mGy (método 1). La sustitucion
del examen 2D por el de tomosintesis implicarfa multi-
plicar por un factor 2.4 las dosis del examen 2D de dos
proyecciones por mama (4.8 en caso de que el proto-
colo seguido en el examen convencional sea de una
proyeccién por mama). Este incremento de las dosis se
reduce cuando se considera el nimero no despreciable
de mamografias localizadas y/o de proyecciones adicio-
nales que se realizan cuando no se dispone de la moda-
lidad de tomosintesis en una unidad de mama dedicada
al diagndstico. La importancia del incremento de dosis
del examen de tomosintesis debe ser sopesado frente a
su sensibilidad en la deteccion de las patologias de la
mama. Los trabajos clinicos realizados hasta la fecha en
los gue se compara la tomosintesis con la mamografia
2D o se analiza la sensibilidad de la tomosintesis en
la deteccion de lesiones asociadas con el cancer de
mama muestran mejoras importantes sobre todo para
la deteccion de masas y asimetrias. En estos estudios
se ha encontrado también una reduccion importante de
falsos positivos y de falsos negativos.®# Es importante
destacar el valor de estos resultados por haber sido
obtenidos con cohortes muy numerosas de pacientes.

Una alternativa que permite reducir los riesgos
asociados con la modalidad COMBO es la utilizacién
de una imagen sintetizada generada a partir de la infor-
macion contenida en los planos reconstruidos. Esta
imagen sustituye a la adquisicién 2D, lo que supone
una reduccion de la dosis del 41% (método 1). El valor
de la dosis glandular impartida a una mama tipica
(50 mm-60 mm) se reduciria a 3.4 mGy considerando
dos proyecciones y un barrido por proyeccion.
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2. Calidad de imagen y ahorro de dosis con la imagen sintetizada

Castillo M, Garayoa J, Estrada C, Tejerina A, Benitez O, Alcazar A, Valverde J, Chevalier M.
Tomosintesis de mama: mamografia sintetizada versus mamografia digital. Impacto en la dosis.

Revista de Senologia y Patologia Mamaria 2015, 28(1), 3-10.

Abstract

Objective: To compare the detectability and visibility of lesions in synthesized and digital
mammography. To estimate the dose saving due to the use of synthesized images in
tomosynthesis examinations. Patients and methods: Seven observers scored the detectability
and visibility of objects simulating microcalcifications in digital and synthesized images of a
phantom. Four observers retrospectively assessed the images from a sample of 20 patients with
histologically confirmed lesions. Mean glandular dose values were retrospectively estimated in a
sample of 50 patients. Results: The detectability and visibility of microcalcifications in the
structural background of phantom images were 50% and 100% higher, respectively, for
synthesized images. The visibility of the findings in the clinical images was similar for both types
of images, except for distortions, which were better visualized on synthesized images (p = 10-5).
Sixteen percent of malignant findings were not detected in digital images and 7% were
undetected in synthesized images. The mean glandular dose per breast for a two-view
examination (average breast) was 3.2 mGy (digital mammography), 4.1 mGy (tomosynthesis) and
7.3 mGy (digital mammography + tomosynthesis). Conclusions: The detectability and visibility of
synthesized images was comparable to that of digital mammography. Replacing digital

mammography with synthesized imaging would result in a dose saving of 44% (average breast).
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PALABRAS CLAVE Resumen

Tomosintesis de Objetivo: Comparar la delectabilidad y la visibilidad de las lesiones en la imagen sintetizada y
mama; en la mamografia digital. Estimar el ahorro de dosis que supondria utilizar la imagen sintetizada
Imagen sintetizada; en los examenes de tomosintesis.

Calidad de imagen Pacientes y métodos: Siete observadores evaluaron la detectabilidad v la visibilidad de objetos
clinica; similares a microcalcificaciones sobre las imagenes sintetizadas v mamografias digitales de un
Calidad de imagen maniqui. Cuatro observadores evaluaron retrospectivamente las imagenes de 20 pacientes con
técnica; lesiones histologicamente corroboradas. Se estimaron retrospectivamente los valores de dosis
Dasis glandular glandular promedio en una muestra de 50 pacientes.

Resultados: La detectabilidad y la visibilidad de las microcalcificaciones sobre el fondo estruc-
tural de las imagenes del maniqui fue del 50 v del 100%, respectivamente, superior en la imagen
sintetizada. La visibilidad de los hallazgos en las imagenes clinicas fue similar en ambos tipos de
imagen, exceptuando las distorsiones, mejor visualizadas en la imagen sintetizada (p=10"").
Un 16% de hallazgos malignos no se detectaron en las imagenes de mamografia digital v un
7% en las imagenes sintetizadas. La dosis glandular promedio por mama para un examen de 2
proyecciones (mama promedio) fue de 3,2mGy (mamografia digital), 4,1 mGy (tomosintesis) y
7,3mGy (mamografia digital + tomosintesis).

Conclusiones: La detectabilidad y la visibilidad de la imagen sintetizada es equiparable a la
mamografia digital. La sustitucion de la mamografia digital por la imagen sintetizada supondria
un ahorro de dosis del 44% (mama promedio).

© 2014 SESPM. Publicado por Elsevier Espafa, 5.L.U. Todos los derechos reservados.
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3. Comparacion entre la mamografia convencional y la sintetizada

Garayoa J, Hernandez-Girén |, Castillo M, Valverde J, Chevalier M.

DIGITAL BREAST TOMOSYNTHESIS: IMAGE QUALITY AND DOSE SAVING OF THE SYNTHESIZED
IMAGE

En: Eds. Fujita H., Hara T., Muramatsu, C. editors. IWDM 2014 Lecture Notes in Computer
Science (LNCS); 2014; 8539:150-7. DOI: 10.1007/978-3-319-07887-8 22

Abstract

In this paper, the impact on image quality and dose reduction related to the use of a
synthesized 2D image in digital breast tomosynthesis examinations is analyzed. 2D and 3D
images of the TORMAM phantom were acquired at clinical conditions. Syntesized 2D images (C-
View) were also obtained. Seven observers scored the detectability and visibility of
microcalcification (MC) clusters in both types of images. Low contrast objects were studied
measuring contrast-to-noise ratio (CNR) and applying a non-prewhitening matched filter (NPW)
model observer. Glandular doses were estimated from a sample of 50 patients. The
detectability and visibility of the microcalcification clusters were higher in C-View than in 2D
images (50% and 100%, respectively). CNR values were higher for C-View for all contrasts. The
NPW got slightly higher detectability values for the lowest contrast details in C-View. We have

estimated a dose reduction of 43% by replacing the conventional 2D by the C-View image.
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Abstract. o this paper, the impact on image quality and dose reduction related
o the vse of i synthesized 21 image in digital breast omosynthesis examina-
tions 15 analyzed. 20 and 31 iimages of the TORMAM phantom were acquired
ab elinical conditions, Syntesized 21 images (C-View) were alse obrained, Sev-
en ohservers scored the detectability and visibility of microcaleitication (M)
cluswers in hoth types of images. Low contrast objects were sludicd measuring
conteast-to-noise rativ (CNR) and applying a non-prewhitening matched filter
(NPW) medel observer. Glandular doses were estimated from a sample of 50
patients. The detectabnlity and visibility of the microealeification clusters were
higher in C-View than in 2D images (50% and [(K%. respectively). CNR val-
ves were higher for C-View for all contrasts, The NPW ot slightly higher de-
teetability values for the lowesl contrast details i C-View. We have estimated a
dose reductiom of 3% by replacing the conventional 20 hy the C-View image.

Keywords: Digital breast womosynthesis, synthetic 213 breast image, glandular
dose, image guality, mode! observer.,

1 Introduction

Digital breast tomosynthesis (DBT) is a radiographic rechnique based on the acquisi-
tion af a series of 2D low-dose projections over a limited angular range from which
the whole breast volume is reconsiructed in 3D slices. These 3D slices have the
advantage of reducing tissuc superposition which improves lesion detectability partic
ularly in dense hreasis | 1].

Several clinical studies involving a large number ol patients have proved the bene-
fits of this technique especially when DBET is vsed in combination with digital con-
ventional mammography (2D [2]. The breast radiation dose involved in this practice
(as il was approved by the FDA)Y approximalely doubles the one delivered in 2D con-
ventional mammography [3]. The main motivation to follow this protocol (2D+3D)

T Bugita, T Vs, anad C Mursmatsu (Fas e IWHM 2014, ENCS B539, pp. 150 157, 2004,
43 Sprinaer Internarional Publishing Swirzerland 2014
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4. Evaluacion de los aspectos técnicos de la calidad de imagen en equipos clinicos
de tomosintesis de mama.

Rodriguez-Ruiz A, Castillo M, Garayoa J, Chevalier M.

Evaluation of the technical performance of three different commercial digital breast

tomosynthesis systems in the clinical environment.

Phys Med. 2016 Jun; 32(6):767-77. doi: 10.1016/j.ejmp.2016.05.001.

Abstract.

The aim of this work was to research and evaluate the performance of three different digital
breast tomosynthesis (DBT) systems in the clinical environment (Siemens Mammomat
Inspiration, Hologic Selenia Dimensions, and Fujifilm Amulet Innovality). The characterization
included the study of the detector, the automatic exposure control, and the resolution of DBT
projections and reconstructed planes. The modulation transfer function (MTF) of the DBT
projections was measured with a 1mm thick steel edge, showing a strong anisotropy (30-40%
lower MTFO.5 frequencies in the tube travel direction). The in-plane MTF0.5, measured with a
25um tungsten wire, ranges from 1.3 to 1.8lp/mm in the tube-travel direction and between 2.4
and 3.7Ip/mm in the chest wall-nipple. In the latter direction, the MTF peak shift is more
emphasized for large angular range systems (2.0 versus 1.0lp/mm). In-depth resolution of the
planes, via the full width at half maximum (FWHM) from the point spread function of a 25um
tungsten wire, is not only influenced by angular range and yields 1.3-4.6mm among systems.
The artifact spread function from 1mm diameter tungsten beads depends mainly on angular
range, yielding two tendencies whether large (FWHM is 4.5mm) or small (FWHM is 10mm)
angular range is used. DBT delivers per scan a mean glandular dose between 1.4 and 2.7mGy
for a 45mm thick polymethyl methacrylate (PMMA) block. In conclusion, we have identified and

analysed specific metrics that can be used for quality assurance of DBT systems.
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The aim of this work was to research and evaluate the performance of three different digital breast
tomnsynthesis (DRT) systems in the clinical environmenrt (Siemens Mammomart Inspirarion, Hologic
Selenia Dimensions, and Fujililm Amulet Innovality). The characterization included the study of the
detector, the automatic exposure control, and the reselution of DBT projections and reconstructed planes.

The modulation transfer function (MTF) of the DBT projections was measured with a | mm thick steel
edge, showing a strong anisotropy (30-40% lower MTF; 5 [requencies in the tube travel direction). The in

Aeywads : plane MTF;;, measured with a 25 pm tungsten wire, ranges from 1.3 to 1.8 lp/mm in the tube-travel
Digital breast romosynthesis s . o L : A : .
Image quality direction and berween 2.4 and 3.7 [p/mm in the chest wall-nipple. In the latter direction, the MTF peak

shift is more emphasized for large angular range systems (2.0 versus 1.0 lp/mm). In-depth resolution of
the planes, via the full width at half maximum (FWHM} from the point spread function of a 25 pm tung-
sten wire, is not only influenced by angular range and yields 1.3-4.6 mm among systems. The armfact
spread function frem 1 mm diameter tungsten beads depends mainly on angular range, yielding twe ten-
dencies whether large (FWHM is 4.5 mm) or small (FWHM is 10 mm] angular range is used, DBT delivers
per scan a mean glandular dose between 1.4 and 2.7 mGy for a 45 mm thick polymethyl methaciylate
(PMMA] block.
It conclusion, we have identified and analysed specific metrics that can be used for guality assurance of
DBT systems.
w2016 Assaciazione Italiana di Fisica Medica, Published by Elsevier Ltd, All rights reserved,

Mean glandular dose
Quality conrrol

1. Introduction

Breast cancer is the second most common type of cancer in the
world and it is the second cause of death in women in developed
countries after lung cancer [1]. Early detection through breast
screening programs could significantly reduce breast cancer mor-
tality [2]. However, the two-dimensional nature of conventional
mammography (FFDM) generates tissue superposition, which
leads to a reduction in sensitivity {lesions can be masked by the
anatomical background) and specificity (normal features in the
breast can overlap and appear like a lesion of interest). Digital
breast tomosynthesis (DBT) is an imaging technology extension
incorporated into a FFDM system, which can overcome this limita-
tion by generating a quasi-3D image of the breast, and hence
reduce the effect of overlapping structures |3/,

* Corresponding author at: Radiology Department, Radboud University Medical
Cenfra, Post 766, Radiology, PO Box 9101, 6500 HB Nijmegen, The Netherlands,
dro.RodriguezRuizdrac rume.nl {A. Rodripuez-Ruiz).

E-mail address: Aleja

herp:/ fdx.dol.org/ 10.1016/f.jmp.2016.05.001

The technical principle of breast tomosynthesis lies in the
acquisition of a limited number of low-dose X-ray projections
[3], from different locations of the X-ray source along a limited
angular arc {heremafter angular range} (Fig. 1). This way, the struc-
tures at different depths into the breast are imaged at different
positions depending on the tomosynthesis projection angle. The
subsequent reconstruction provides slices {reconstructed planes
throughout the text), usually 1 mm thick. These are parallel to
the breast support table and contain the information of the struc-
tures at that depth. Due to the limited angular range and number
of projections (undersampling in the z-direction), structures at
other depths (out-of-focus) generate artefacts in the different
reconstructed planes.

Several technical optimization studies have been carried out in
order to determine the most suitable DBT parameters for image
quality [4-8|. However, no optimal general configuration has been
found since generally every advantage comes at a cost, which leads
to a wide variety of DBT configurations observed in current com-
mercial systems (see Table 1} The most important differences lie
in the angular range (15-50°), number of projections (9-25),

1120-1797/: 2016 Associazione Italiana di Fisica Medica, Published by Zlsevier Led, All tights reserved,
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5. Evaluacion de dos algoritmos automaticos para estimar la glandularidad

Castillo-Garcia M, MD, Margarita Chevalier, PhD, Julia Garayoa, PhD, Alejandro Rodriguez-Ruiz,
MD, Diego Garcia-Pinto, PhD, Julio Valverde, MD

Automated Breast Density Computation in Digital Mammography and Digital Breast

Tomosynthesis: Influence on Mean Glandular Dose and BIRADS Density Categorization

Abstract

Rationale and Objectives: The study aimed to compare the breast density estimates from two
algorithms on full-field digital mammography (FFDM) and digital breast tomosynthesis (DBT)
and to analyze the clinical implications. Materials and Methods: We selected 561 FFDM and
DBT examinations from patients without breast pathologies. Two versions of a commercial
software (Quantra 2D and Quantra 3D) calculated the volumetric breast density automatically
in FFDM and DBT, respectively. Other parameters such as area breast density and total breast
volume were evaluated. We compared the results from both algorithms using the Mann-
Whitney U non-parametric test and the Spearman’s rank coefficient for data correlation
analysis. Mean glandular dose (MGD) was calculated following the methodology proposed by
Dance et al. Results: Measurements with both algorithms are well correlated (r > 0.77).
However, there are statistically significant differences between the medians (P < 0.05) of most
parameters. The volumetric and area breast density median values from FFDM are,
respectively, 8% and 77% higher than DBT estimations. Both algorithms classify 35% and 55% of
breasts into BIRADS (Breast Imaging-Reporting and Data System) b and c categories,
respectively. There are no significant differences between the MGD calculated using the breast
density from each algorithm. DBT delivers higher MGD than FFDM, with a lower difference (5%)
for breasts in the BIRADS d category. MGD is, on average, 6% higher than values obtained with
the breast glandularity proposed by Dance et al. Conclusions: Breast density measurements
from both algorithms lead to equivalent BIRADS classification and MGD values, hence showing
no difference in clinical outcomes. The median MGD values of FFDM and DBT examinations are

similar for dense breasts (BIRADS d category).
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Digital Breast Tomosynthesis:
Influence on Mean Glandular Dose and
BIRADS Density Categorization

Maria Castillo-Garcia, MD, Margarita Chevalier, PhD, Julia Garayoa, PhD,
Alejandro Rodriguez-Ruiz, MD, Diego Garcia-Pinto, PhD, Julio Valverde, MD

Rationale and Objectives: The study aimed to compare the breast density estimates from two algorithms on full-field digital mam-
mography (FFDM) and digital breast tomosynthesis (DBT) and to analyze the clinical implications.

Materials and Methods: We selected 561 FFDM and DBT examinations from patients without breast pathologies. Two versions of a
commercial software (Quantra 2D and Quantra 3D) calculated the volumetric breast density automatically in FFDM and DBT, respec-
tively. Other parameters such as area breast density and total breast volume were evaluated. We compared the results from both algorithms
using the Mann-Whitney U non-parametric test and the Spearman’s rank coefficient for data correlation analysis. Mean glandular dose
(MGD) was calculated following the methodology proposed by Dance et al.

Results: Measurements with both algorithms are well correlated (r = 0.77). However, there are statistically significant differences between
the medians (P < 0.05) of most parameters. The volumetric and area breast density median values from FFDM are, respectively, 8%
and 77% higher than DBT estimations. Both algorithms classify 35% and 55% of breasts into BIRADS (Breast Imaging-Reporting and
Data System) b and ¢ categories, respectively. There are no significant differences between the MGD calculated using the breast density
from each algorithm. DBT delivers higher MGD than FFDM, with a lower difference (5%) for breasts in the BIRADS d category. MGD is,
on average, 6% higher than values obtained with the breast glandularity proposed by Dance et al.

Conclusions: Breast density measurements from both algorithms lead to equivalent BIRADS classification and MGD values, hence
showing no difference in clinical outcomes. The median MGD values of FFDM and DBT examinations are similar for dense breasts
(BIRADS d category).

Key Words: Breast density; digital mammography; digital breast tomosynthesis; BIRADS categorization; mean glandular doses.
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INTRODUCTION an important component of mammography screening reports
that provides information on mammographic sensitivity and

illions of women undergo breast cancer screen- h ; oy
relative risk of breast cancer. Recently, legislation in several

ing with full-field digital mammography (FFDM)

s " ; US states requires that patients be informed about breast density
every year, The assessment of breast density has been

and the potential for decreased mammographic sensitivity and

increased cancer risk (1). Lately, digital breast tomosynthesis
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(DBT) has been proposed as an imaging modality to over-
come the limitations of the conventional mammography
regarding thicker or dense breasts. The inclusion of DBT as
a screening tool is currently under debate (2), and the higher
dose delivered in DBT with respect to digital mammogra-
phy is a matter of great concern (3-5).

The breast is one of the most radiosensitive organs, and
the estimation of radiation dose delivered to breast tissue is
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4. DISCUSION

En este trabajo de tesis doctoral se aborda el estudio de los sistemas de tomosintesis digital de
mama (DBT) en el dmbito clinico. Se han desarrollado varios trabajos encaminados a evaluar el
riesgo/beneficio asociado a esta nueva modalidad de imagen. El andlisis del riesgo ha conllevado
determinar los valores de dosis impartidos a pacientes y utilizando maniquies. El beneficio se ha
analizado estudiando la calidad de imagen desde diferentes vertientes que involucran tanto

imagenes clinicas como de maniquies.

Las investigaciones de esta tesis doctoral se iniciaron en el afio 2011 con la instalacion de los
primeros sistemas de DBT en nuestro pais. Estdn enmarcadas en un contexto presidido por la
falta de criterios vélidos y objetivos sobre los valores mds adecuados para los parametros de

adquisicion de imagen de esta modalidad.

La aprobacion de la primera patente de un sistema DBT presentada por Nicklason y col.*® (1997)
precede a la comercializacion del primer sistema de mamografia digital en el afio 2000. Los
primeros equipos de DBT comenzaron a comercializarse en el afio 2010 cuando todavia eran y

son objeto de debate las tecnologias digitales mds adecuadas para mamografia.

Buena parte de los trabajos que se han publicado en estos afos estudian prototipos de DBT
asociados a los mamdgrafos digitales comercializados?#%:102:103,104105 | 35 conclusiones que
alcanzan sobre las configuraciones de los parametros de adquisicién de la DBT (rango angular,
nimero de proyecciones, intervalo entre proyecciones) son en general diferentes. Esto es
consecuencia en primer término de la opcién elegida con respecto al rango angular (estrecho o
ancho). En segundo término y, no por ello menos importantes, estan los aspectos relacionados
con minimizar el ruido de las proyecciones del barrido y la duracidn del examen. En este caso
entran en juego las caracteristicas del tubo de rayos X (rendimiento, calidad del haz de radiacion),
de los detectores de imagen y la geometria del movimiento del detector y del tubo de rayos X.
Los algoritmos de reconstrucciéon finalmente son elegidos en base a su velocidad de computacion

y adaptados a las particularidades de cada sistema lo que origina también una cierta casuistica.
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Los estudios desarrollados al margen de los fabricantes presentan una amplia diversidad de
metodologias y métricas aplicadas para medir la calidad de imagen. Los estudios tedricos se
basan en simulaciones de todo el dispositivo de adquisicién de imagen incluidas las imagenes
resultantes tras la aplicacién de los algoritmos de reconstruccién. Los trabajos experimentales se
desarrollan en condiciones de laboratorio un tanto alejadas de la prdctica clinica. Tanto en un
caso como en otro, se adquieren imagenes de objetos que simulan mamas que difieren de unos
estudios a otros (modelos de mama computacionales o maniquies de muy diferentes
caracteristicas). Las estrategias seguidas para valorar la calidad de las imagenes pueden ser
modelos de observador muy sofisticados o medidas mucho mas simples (relacion contraste-
ruido). Las conclusiones de todos estos trabajos son por ello muy variadas también y en algunos

casos contradictorias.

Los interrogantes abiertos sobre la DBT tratan de encontrar respuesta a través de estudios
clinicos. De todos ellos tienen una relevancia especial los desarrollados en el contexto de los
programas de deteccidn precoz de cancer de mama. El nimero importante de pacientes y de
radidlogos y la gran variabilidad de casos y de tipos de lesién proporcionan una informacién de
gran utilidad sobre la validez de la tomosintesis como técnica diagndstica. La limitacion de estos
estudios radica en que no suelen disponer de sistemas de varios fabricantes y, en consecuencia,

las conclusiones solo son vdlidas para el sistema concreto y no existen datos cruzados.

4.1. Valores de dosis promedio en tejido glandular [1]

El objetivo de la contribucion [1] de esta tesis fue el estudio de los valores de dosis de radiacién
impartidos a una muestra de pacientes con un sistema de DBT (Selenia Dimensions, Hologic Inc,
Bedford, USA) recién instalado en un gran hospital de la Comunidad de Madrid. De acuerdo con
el criterio ALARA, la incorporacién de una nueva modalidad de imagen que hace uso de
radiaciones ionizantes conlleva analizar el riesgo asociado asi como valorar si reporta un
beneficio diagndstico superior al de las modalidades existentes. Como ya se ha indicado, la DBT
se basa en la adquisicidn de varias proyecciones y esto implica, en términos generales, que las

dosis de radiacién impartidas son superiores a las de la mamografia convencional.
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Un segundo objetivo del trabajo fue comparar los valores de dosis glandular promedio (DG) que
se obtenian de acuerdo con los métodos dosimétricos de Europa®>°%°3 (en adelante, Método 1)
y de América del Norte”>’® (en adelante, Método 2). El interés de comparar con este segundo
método se deriva de dos aspectos distintos. En primer lugar, de la necesidad de hallar una
justificacién a la diversidad de valores de dosis publicados. En segundo lugar, la directiva europea
2013/59/Euratom obligard, desde febrero de 2018, a incorporar la informacién de dosis estimada
para cada paciente en las pruebas radioldgicas que se haya realizado en Europa. Los equipos
fabricados emplean modelos diferentes para la estimacion de dosis en funcién del pais de origen
del fabricante. La comparaciéon con el Método 2 permitira determinar que método usa el
fabricante.

Para el intervalo de espesores de mama mas frecuente (50 - 60 mm), la mediana de los valores
de DG por vista (CC o MLO) calculados con el Método 1 fue de 1.3 mGy en la modalidad FFDM y
de 1.7 mGy en la modalidad DBT. Ambos valores son inferiores al valor de referencia de DG por
imagen (2.5 mGy) propuesto en el protocolo espafiol.”? Este resultado implica que la sustitucién
de la FFDM por la DBT supone un 31% de incremento en la DG para las mamas mas frecuentes.
El valor de la mediana de DG por vista para la modalidad COMBO (FFDM+DBT) fue 2.98 mGy

excediendo el valor de referencia.

El valor de DG por examen COMBO de dos vistas por mama fue 6.0 mGy frente a 2.52 mGy para
el examen FFDM de dos vistas hecho con el mismo equipo y supera en un 20% al valor de
referencia (5 mGy). En este estudio se concluyé que la sustitucion de la FFDM por la DBT en el
modo COMBO (recomendado por el fabricante) supone multiplicar la DG por un factor 2.4 para

las mamas mas frecuentes.

La comparacién de los valores de DG estimados con los métodos 1 y 2 mostré que no habia
diferencias estadisticamente significativas para la modalidad DBT. Dance y col®® comparan el
valor del factor tomo del Método 1 con el obtenido en el trabajo de Sechopoulus®® (Método 2) y
observan que las diferencias son despreciables coincidiendo con lo obtenido en este trabajo. Para
la modalidad FFDM, los valores DG obtenidos con el Método 2 eran un 10% mayoresy, por tanto,
el incremento en la DG originado al sustituir la FFDM por la DBT es un 10% menor que el obtenido

con el Método 1. Para las mamas con espesores entre 5 y 6 cm, este porcentaje es un 11.5%.
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Para estas mamas, la DG de la modalidad COMBO seria 3.25 mGy que significa un incremento de

la DG en un factor 2.2 frente a la FFDM.

Los sistemas de DBT comercializados tienen diferencias muy remarcables en los métodos de
adquisiciéon (numero de proyecciones y rango angular). Por tanto, es esperable que las dosis
impartidas difieran de unos equipos a otros. El sistema de Hologic estudiado en la contribucion
[1] es el que tiene mayor implantacién en la clinica lo que ha facilitado el desarrollo de estudios
sobre los valores de DG impartidos con este equipo. Sin embargo, en el momento en el que se
desarrollo el trabajo [1] habia pocas publicaciones en las que el objetivo principal fuese el analisis

de los valores de dosis.

Entre ellos, Dance y col.1%(2012) aportan valores de DG calculados con una muestra de pacientes
como parte de una investigacion cuyo objetivo es comparar los valores de DG de las pacientes
con los que se obtienen utilizando los habituales bloques de PMMA empleados en control de
calidad. El valor de DG estimado por estos autores para una mama de 5.3 cm de espesor bajo
compresion es superior al calculado en la contribucién [1] para ambas modalidades: 6% para
FFDM y 20% para DBT. Igualmente son superiores las relaciones entre los valores medios de DG

de las modalidades DBT y FFDM (1.5) y COMBO y FFDM (2.5).

Olgary col.’%7 (2012) obtienen para una muestra amplia de pacientes valores medios de DG que
son 17% superiores a los estimados en [1] para ambas modalidades (FFDM y DBT). La relacidn
entre los valores medios de DG para DBT y FFDM (1.33) y para COMBO y FFDM (2.4) son

ligeramente superiores a los calculados en [1].

Mas recientemente, Bowman y col'® (2015) publican valores de DG para FFDM y DBT estimados
a partir de muestras de pacientes y con maniquies de PMMA para cinco sistemas de tomosintesis.
Estos autores encuentran que las dosis estimadas para las pacientes con espesores entre 5cmy
6 cm en las modalidades de FFDM y DBT son muy similares (2.28 mGy y 2.29 mGy) y muy
superiores a los calculados en otros trabajos. En concreto son un 64% y un 25% mas altos que los
calculados en [1]. De acuerdo con este resultado, la sustitucién de la FFDM por la DBT no
conllevaria ninglin aumento en las dosis y en la modalidad COMBO se impartiria una dosis un

50% superior a la FFDM.
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En el articulo de Svahny col. (2015)% se dan los resultados de una revisién bibliografica realizada
para investigar la relacidn entre los valores de DG para DBT y FFDM. La mayor parte de las
publicaciones revisadas son estudios clinicos en los que se utilizan varios sistemas de DBT con
protocolos de examen diferentes. Los autores concluyen que la relacién entre las dosis de
radiacién para la DBT y la FFDM oscila entre 0.34 y 1 para un examen en el que solo se hace un
barrido por mama. Este intervalo de valores es 0.68 y 1.17 cuando se hacen dos barridos por
mama. En el modo COMBO se obtienen relaciones que van desde 1.03 a 1.5 si el examen incluye

un barrido por mamay 2.0 a 2.23 si se incluyen dos barridos.

Los trabajos revisados evidencian una dispersidon importante en los valores de DG calculados para
equipos del mismo fabricante. Estas diferencias pueden ser debidas a multiples factores entre
los que cabe destacar las caracteristicas de la muestra de pacientes, la calibracién del equipo y
los métodos de cdlculo. La glandularidad asignada a las pacientes es una de las caracteristicas
que influye de forma importante en las estimaciones de DG. Olgar y col.1%” comparan los valores
de DG suponiendo una glandularidad del 50% para todas las pacientes en la muestra y utilizando
las glandularidades estimadas para cada paciente con un algoritmo de cdlculo automatico.
Concluyen que los valores de DG se subestiman en un 16% en promedio cuando se asume una
glandularidad del 50%. La calibracién del control automatico de exposicién (CAE) del equipo
determina la calidad del haz que se emplea en la adquisicién de las imagenes asi como el
producto carga-tiempo. Las DG estimadas en [1] son sistemdaticamente mas bajas debido a que
cuando se instalé el sistema de DBT se pidid a los técnicos de la empresa suministradora que
cambiasen la calibracién del CAE para reducir los valores de dosis. Los valores de los factores de
conversion utilizados para calcular la DG son también una fuente de variabilidad. Tal y como se
concluye en [1], existen diferencias entre los factores de conversion definidos en los métodos
dosimétricos europeo y norteamericano. Hay que considerar también la variabilidad originada
por el célculo particular que hacen algunos autores de estos factores (Olgar y col.). En suma, se
precisa de un consenso mas universal de la metodologia de estimacién de dosis en mamografia
gue posibilite la comparacién directa y realce los posibles errores que cometen los investigadores

en la determinacién de este pardmetro.
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4.2. El valor diagnéstico de la imagen sintética [2, 3]

Los estudios clinicos llevados a cabo muestran resultados muy superiores en cuanto a la
capacidad diagndstica de la tomosintesis sola o en unidn con la FFDM frente a un Unico examen
de FFDM. 131718101 Este beneficio neto ha llevado a buscar alternativas que faciliten el uso de la
DBT reduciendo los valores de dosis y se han encontrado en la sustitucion de la imagen FFDM

por una imagen sintética.

La imagen sintética (IS) se genera con algoritmos computacionales que utilizan la informacion
contenida en los planos reconstruidos de la DBT. La evaluacidn de la calidad de esta imagen es
esencial para asegurar que los artefactos presentes en los planos como consecuencia del
submuestreo de la DBT no obstaculizan la visibilidad de las lesiones de interés. Los algoritmos de
construccién de la IS sufren continuas modificaciones para optimizar su capacidad diagndstica

pudiendo coexistir versiones diferentes en distintas unidades diagndsticas.

El estudio de la calidad de la IS fue el siguiente paso de esta tesis. Se ha llevado a cabo con
experimentos que involucraban imagenes de pacientes y de maniquies. En este Ultimo caso se
han ensayado formas de evaluar la calidad de las imagenes con observadores reales
(observadores humanos) y observadores numéricos. El resultado de estos estudios se recoge en

las contribuciones [2] y [3].

En la contribucién [2] se aborda el estudio comparativo de la imagen sintética (IS) frente a la
mamografia digital con imagenes adquiridas en la modalidad COMBO de pacientes y de un
maniqui (TORMAM). La IS es la imagen generada en el equipo Selenia Dimensions (Hologic Inc,

Bedford, USA) comercializada con la denominacion C-View.

4.2.1. Estudio con pacientes.

En el estudio se incluyeron 20 pacientes (156 imagenes) que presentaban diferentes patologias
corroboradas histolégicamente con BIRADS 3, 4 y 5. Las imdagenes fueron evaluadas por 4
radidlogos con experiencia de mas de 5 afios en mamografia y dos afios en tomosintesis

utilizando un método de puntuacién para la detectabilidad y visibilidad de los hallazgos. Se
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encontré que no existian diferencias estadisticamente significativas en la sensibilidad para la
deteccidn de los hallazgos en ambos tipos de imdgenes. La excepcidn fueron las distorsiones que
se detectaron mejor en la imagen sintetizada. La especificidad de la IS para las distorsiones fue
del 75% que es mayor que la encontrada para la FFDM (43%). Este resultado se invierte para los
nddulos para los que la especificidad de la IS fue del 25% frente al 57% de la imagen FFDM. La
evaluacion de las lesiones benignas y malignas corroboradas con biopsia no presentd diferencias
estadisticamente significativas entre ambos tipos de imagenes. Sin embargo, se observé que el
16% de las lesiones malignas no se visualizaron en la imagen FFDM reduciéndose este porcentaje

al 7% en las IS.

La comparacién con otros estudios es compleja ya que las metodologias seguidas para construir
la muestra de imagenes a evaluar, los criterios seguidos para comparar ambas imagenes y los
analisis estadisticos aplicados para analizar los resultados suelen ser muy diferentes. La discusién
se ha centrado fundamentalmente en los resultados obtenidos en los grandes programas
poblacionales de screening europeos que han desarrollado estudios clinicos especificos para

analizar la capacidad diagndstica de la IS.

En el momento de la realizacion y redacciéon de la contribucién [2] solo existia la publicacion de
Gur y col.*'0 en la que se presentaban los resultados de un estudio observacional retrospectivo
en el que se comparaban ambos tipos de imagenes utilizando las mamografias de una muestra
de 118 mujeres. En este estudio se encontrd una sensibilidad menor para la IS frente a la FFDM
medida en base al nimero de pacientes en las que se observé una lesién sospechosa y tuvieron
gue ser rellamadas para hacer pruebas complementarias. La especificidad, medida por el nUmero
de pacientes en las que o bien no se observd ninguna patologia o bien era benigna, fue muy
similar con ambas imdgenes. Los resultados de este trabajo difieren de los encontrados en [2]
aunque la comparacién no es muy valida. En Gur y col. comparan la sensibilidad y especificidad
de la IS frente a la FFDM ambas utilizadas en combinacién con los planos reconstruidos de la DBT.
En [2] se comparan IS y FFDM directamente sin el soporte de los planos reconstruidos de la DBT.

Otra diferencia significativa entre ambos trabajos son las definiciones de sensibilidad vy
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especificidad consideradas. Por ultimo, la version del software para generar la IS en [2] fue

modificado para generar una IS mejorada en base a los resultados del estudio de Gur y col.

Los estudios de Skaane y col.'® y Zuley y col.!'! publicados posteriormente (2014) aportan
resultados que son mas coincidentes con los reflejados en [2] cuando analizan la capacidad
diagndstica de la IS unida a la DBT (IS+DBT) frente a la FFDM unida a la DBT (FFDM+DBT). La
combinacion de la DBT con la imagen FFDM es un requisito imprescindible del examen de DBT
para asegurar la detecciéon de las microcalcificaciones y, por ello, en muchas de las

investigaciones se comparan la IS frente a la FFDM ambas afiadidas a la DBT.

Skaane y col.1%° compararon la sensibilidad de la IS frente a la FFDM en un estudio retrospectivo
en el que utilizan una muestra de 18000 pacientes participantes en el programa de screening de
Oslo (Oslo Il Trial)Y’. En las conclusiones se destaca un aumento de la sensibilidad de una nueva
version (mejorada) de la IS (IS-2) frente a la primera version (IS-1) de acuerdo con los resultados
de las tasas de deteccion de cancer encontradas. En total se detectaron 7.4 y 7.7 canceres por
cada mil mujeres participantes en el screening para la IS-1+DBT e IS-2+DBT respectivamente. La
tasa obtenida para IS-2+DBT es similar a la obtenida con FFDM+DBT. También se observé que el
cambid a IS-2 produjo una reduccién de los falsos positivos estadisticamente significativa que

pasaron de 4.6% a 4.5%.

En el estudio de Zuley y col.'*! se comparan las dreas bajo la curva (AUC) ROC (Receiving
Operating Characteristic) para determinar las diferencias en sensibilidad de ambas imagenes (IS
y FFDM) obtenidas con una muestra mads reducida de pacientes. En este estudio se investiga
también el valor diagndstico de la IS cuando se usa como una imagen aislada. Se concluye que
los valores de AUC de las imagenes IS y FFDM no presentan diferencias significativas cuando se

utilizan junto (0.916 frente a 0.939) o separadamente de la DBT (0.894 and 0.889).

Gilbert y col.?° (2015) analizan la IS en un estudio retrospectivo con un total de 7000 pacientes
pertenecientes al programa de screening de mama britanico (Tommy Trial). La comparacion de
la exactitud diagndstica de cada modalidad se hizo a través del andlisis ROC. Los valores de

sensibilidad estimados a partir de las AUC de las combinaciones FFDM+DBT y SI+DBT fueron 89%
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y 88% respectivamente y no se evidenciaron diferencias estadisticamente significativas entre
ambas combinaciones. Sin embargo, el analisis ROC aplicado mostrd la existencia de diferencias
significativas para la especificidad. Los valores en este caso fueron 69% y 71% para FFDM+DBT y
S| + DBT. En este estudio se encontré que la especificidad para las distorsiones es superior para
la IS coincidiendo con el resultado obtenido en [2]. La especificidad estimada para las masas es

superior también para la IS que es el resultado opuesto al hallado en [2].

En términos generales todos los estudios clinicos publicados concluyen resultados que van en la
misma direccion que los alcanzados en la contribucidon [2] pese a la muestra reducida de
pacientes. La limitacion mdas importante es que todos los estudios analizan la imagen sintética de

Hologic.

4.2.2. Estudio con maniquies.

Los estudios con maniquies tienen la ventaja de poder compararse con mayor facilidad al
eliminarse la variabilidad asociada a los pacientes. Por este motivo, en la contribucién [2] se
incluyd el maniqui TORMAM para estudiar la calidad de la IS y de la FFDM. El maniqui TORMAM
presenta la peculiaridad de contener agrupaciones de microcalcificaciones inmersas en un fondo
estructurado. Ademas contiene objetos de bajo contraste (fibras y masas) incluidos en un fondo
uniforme. Los resultados de la evaluacion visual de la detectabilidad y visibilidad de los objetos
de test evidenciaron diferencias estadisticamente significativas entre la IS y la FFDM. Se
encontraron peores resultados con la IS para la visibilidad de los objetos de bajo contraste y de
las fibras incluidas en el fondo uniforme del maniqui debido a la presencia de artefactos del
procesado. Resultados opuestos se obtuvieron para el fondo estructurado. En este caso, la IS
presentaba ventajas para la detectabilidad de las microcalcificaciones frente a la FDDM. La
conclusién es que las imagenes IS y FFDM del maniqui presentan diferencias significativas. La
detectabilidad de los objetos de bajo contraste en las IS del maniqui es inferior a la mostrada con

las imagenes FFDM.

En la contribucion [3] se cambia el enfoque en lo relativo a la forma de evaluar las imagenes del

maniqui TORMAM. Los observadores reales son sustituidos por observadores matematicos. Se
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utilizan dos figuras de mérito para analizar las diferencias entre las IS y las FFDM del maniqui que
son la relacién contraste-ruido (RCR) y el indice de detectabilidad (d’). Este ultimo pardmetro
constituye la respuesta del modelo de observador considerado que fue el non-prewithening
matched filter (NPW)®°. Los valores de d’ estimados para los discos de bajo contraste del maniqui
incluidos en el fondo uniforme son inferiores para las imagenes IS en contradiccidén con lo que se
obtiene para el pardmetro RCR. Por tanto, el NPW parece reproducir mejor los resultados
hallados con la evaluacion visual en [2]. Estos resultados necesitan revalidarse utilizando un
numero mayor de imagenes al empleado en [3]. También ponen de manifiesto la necesidad de

utilizar maniquis tridimensionales con un disefio mas realista.

Los resultados de las contribuciones [2] y [3] se confirman con los alcanzados por Nelson y col.11?,
En este caso utilizan el maniqui del American College of Radiology (ACR)”> y obtienen peores
resultados para la IS con dos métodos de evaluacion (visual y automatica). El maniqui de la ACR
contiene detalles similares a los incluidos en el TORMAM (fibras, masas y grupos de micros) sobre
un fondo uniforme. Los autores demuestran ademas que un 50% de las IS del maniqui no
cumplen los criterios de aceptabilidad definidos para la acreditacién de unidades de mamografia
en EE.UU. En un segundo trabajo del mismo grupo de investigacion''?® se revalida la peor
detectabilidad de la IS para objetos de bajo contraste. En este caso utilizan dos maniquies, uno
con fondo uniforme y otro antropomarfico producido por impresién 3D a partir de imagenes de
mama adquiridas con un TC. Los objetos de bajo contraste son insertados en sdndwich en ambos
maniquies. La proporcion de detalles de bajo contraste correctamente detectados por un grupo
de observadores es superior en las imagenes FFDM de ambos maniquies asi como en los planos
reconstruidos de la tomosintesis. En este estudio también se concluye que la detectabilidad
empeora en todos los casos cuando se analiza sobre las imagenes del maniqui antropomorfico
debido a su fondo estructurado. Un resultado equivalente es obtenido en un trabajo3® en el que
se simula la adquisicion de tomosintesis utilizando un modelo de mama computacional que
contiene un fondo anatémico realista. En este modelo se insertan objetos de bajo contraste
similares a las masas. La evaluacién de las imdagenes se lleva a cabo utilizando modelos de
observador canalizados. La conclusidon mas relevante es la invariancia de la detectabilidad de las

pequefias masas frente a cambios en los parametros de la adquisicién de tomosintesis (rango
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angular, niumero de proyecciones) cuando el ruido anatdomico prevalece. Este resultado
permitiria explicar la diferencia en las conclusiones que se alcanzan en los estudios clinicos y con
maniquies sobre la detectabilidad de las imagenes sintéticas y digitales. Otro aspecto a
considerar a la hora de interpretar estas diferencias es la tarea que el observador ha de
desarrollar en cada caso. En las imagenes del maniqui el observador conoce de antemano las
caracteristicas de los detalles presentes en la imagen y su posicidon exacta. En el caso de las

imagenes de pacientes no se tiene ese conocimiento previo.

De acuerdo con los valores de dosis estimados para las mamas mas frecuentes (espesor entre 5
y 6 cm), sustituir la imagen FFDM por la imagen IS significa una reduccién del 44% en las dosis
respecto al modo COMBO o un aumento del 26% respecto a las dosis de la mamografia digital

del mismo equipo.

Todos los trabajos hasta ahora discutidos fueron hechos en la misma unidad diagndstica (Servicio
de Radiologia de la Fundacion Jiménez Diaz. Unidad de Mama) utilizando el mismo sistema DBT

(Hologic Inc, Bedford, EE.UU.)

4.3. Caracterizacion de los sistemas de tomosintesis [4]

En la cuarta contribucion de la tesis se aborda la caracterizacién de varios equipos de DBT. La
falta de criterios fundamentados que orienten sobre las opciones de la DBT que proporcionan
una calidad de imagen adecuada y que equilibren el riesgo que implica su utilizacién ahonda en
la necesidad de profundizar en el conocimiento del funcionamiento de estos sistemas. La mayor
parte de los estudios clinicos publicados hasta la fecha en los que se demuestran las ventajas
diagndsticas de la DBT estan limitados al presentar resultados provenientes de un Unico sistema
de DBT (Hologic). Hay bastante menos informacién y en algunos casos ninguna sobre el resto de

los sistemas comercializados.

En [4] se abordd la caracterizacion de los tres sistemas con mayor implantacién en nuestro pais
(Hologic (Dimensions), Fujifilm (Innovality) y Siemens (Inspiration)). Estos tres equipos presentan
caracteristicas diferentes lo cual posibilita extraer conclusiones sobre la validez de los estudios

tedricos. Siemens (en adelante S1) y Fuji operando en el modo de alta resolucidn (en adelante
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S2-HR) tienen un rango angular ancho; Hologic (en adelante S3) y Fuji operando en el modo de
resolucion estdndar (en adelante S2-ST) tiene un rango angular estrecho. El numero de
proyecciones también difiere entre 25 con el sistema S1y 15 para el resto. El muestreo (intervalo
angular entre proyecciones) también difiere entre los sistemas S2-ST y S2-HR. Asimismo, los
estudios publicados dedicados a caracterizar los prototipos de estos equipos muestran diferentes
soluciones para los filtros que acompafan a la FBP que generan diferencias en la calidad de las

imagenes reconstruidas.

La metodologia utilizada en la contribucion [4] esta basada en estudios de optimizacion llevados
a cabo sobre prototipos de sistemas DBT como son los trabajos de Hu y col.?>?% 0 Zhao y col.*!
También se tuvieron en cuenta los primeros trabajos en los que se analiza el funcionamiento de

algunos equipos DBT como son los de Marshall y col.?? o el de Strudley y col.>!

Para llevar a cabo este trabajo fue necesario el desarrollo previo de herramientas destinadas a
las medidas experimentales asi como para el analisis de las imagenes. Se investigaron las
caracteristicas (material, forma y tamafio) de los objetos de prueba y se disefiaron los maniquies
para medir la resolucién en los planos reconstruidos de la tomosintesis (resolucion XY), en
profundidad (resolucidon en Z) y para determinar la dispersion de artefactos (Apéndice 1).
Asimismo se desarrollé el software necesario para evaluar las imagenes de los objetos de prueba
gue se incorporaron como macros del software de analisis de imagen Imagel de libre acceso o

como scripts en MatlLab (Apéndice 2).

En [4] se muestran los resultados alcanzados en el andlisis de varios componentes de los sistemas
de DBT. En concreto, se estudid la funcidn de respuesta del detector y las componentes del ruido
en la modalidad FFDM y en las proyecciones de la DBT; se estimd la RCR de las imagenes FFDM,
de las proyecciones y de los planos reconstruidos para distintos espesores de PMMA; se analizo
la resolucion de las proyecciones, de los planos reconstruidos (MTF-XY) y en profundidad (MTF-
Z); finalmente, se determind la anchura de la dispersidén de artefactos. En uno de los equipos no
estaban disponibles las imagenes de las proyecciones de tomosintesis por lo que no fue posible

analizar su funcién de respuesta, ni la resolucién de las proyecciones.
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La funcidn de respuesta (FR) del detector obtenida afiadiendo 2 mm de Al a la salida del tubo
(IEC-2007) es una funcion lineal para FFDM asi como para las proyecciones en todos los sistemas
analizados. El detector presenta una ganancia (pendiente de la FR) mucho mayor para las
proyecciones de la DBT que para la FFDM para compensar la exposicién mucho mds baja con la
gue son adquiridas. Se observaron ligeras diferencias no significativas entre la funcién de
respuesta de la posicion central y de las proyecciones con mayor angulacién. Estas diferencias
pueden ser fruto de utilizar el aplanamiento asociado a la exposicion en la proyeccion central
para todas las proyecciones lo que justificaria las variaciones en la uniformidad también
observadas en este estudio. También podrian justificarse por la presencia de remanencia o de
una respuesta retrasada del detector (/lag en adelante). Todos los sistemas estan equipados con
detector de Se amorfo que, de acuerdo con estudios previos, presenta problemas importantes
de remanencia.'* La respuesta de estos detectores ha sido mejorada de cara a reducir estos
efectos con el fin de ser utilizados en tomosintesis. Mackenzie y col.!'> analizan la contribucién
la remanencia y del lag al ruido total y concluyen que su contribucidn es prdcticamente

despreciable.

El ruido es un factor limitante en las proyecciones de la DBT. La adquisicion con exposiciones
bajas puede originar un aumento indeseado en la proporcidn de ruido electrénico o estructural,
gue incluso podria superar al ruido cuantico, dando lugar a artefactos en la reconstruccion. Los
resultados de [4] muestran una contribucidon muy superior del ruido cuantico en todos los casos
en buen acuerdo con lo mostrado por otros autores.'> En el sistema S3 se observé que el ruido
estructural era mayor en las proyecciones con mayor angulacion. Este incremento puede ser
fruto de utilizar para todas las proyecciones la imagen de aplanamiento de la respuesta del
detector asociada a la proyeccién central. Mackenzie y col.}*> encuentran un resultado similar
para este mismo equipo cuando comparan la proyeccién central con la imagen FFDM. En general,
en su trabajo muestran que el ruido estructural es superior en las proyecciones de DBT que en la
imagen FFDM para todos los sistemas que analizan si bien para el sistema S3 es mucho mas

notable.

Los resultados relativos al funcionamiento del CAE arrojan informacion sobre la influencia del

numero de proyecciones en la RCR. Se utilizd como sefal una [dmina de Al de 2 mm de espesor
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colocada a 2 cm del soporte de la mama y en sandwich entre placas de PMMA. Los valores de la
RCR en las proyecciones de la DBT son inferiores a los obtenidos para la imagen FFDM
convencional del mismo equipo y son menores que los determinados para los planos
reconstruidos. En la adquisicidn de las proyecciones no se utiliza la rejilla antidifusora. Esto unido
al bajo valor de la exposicion con la que son adquiridas originan un aumento del ruido que reduce
los valores de la RCR. La RCR de los planos reconstruidos es superior a la de las proyecciones DBT
por efecto del realce de contraste que producen los filtros utilizados en los algoritmos de
reconstruccion (Ren y col.''®). En [4] se demuestra que los sistemas con mayor rango angular
presentan valores mas bajos de la RCR. Esto evidencia que el aumento de contraste inherente a
los filtros no es suficiente para compensar la disminucidn de este parametro debida a la mayor
angulacién con la que incide el haz de radiacién. La sefial, en este caso, es menor debido a la
absorcién adicional que se produce cuando el haz de radiacién atraviesa oblicuamente el tablero

de apoyo de la mamay la cubierta protectora del detector.

Strudley y col.®! encuentran para el sistema S3 valores de la RCR medidos en los planos
reconstruidos que son un factor entre 2 y 3 veces superiores a los de la imagen FFDM. Este
resultado difiere del obtenido en [4] donde los valores de la RCR en los planos son inferiores a
los de la FFDM. El resultado es muy relevante ya que el equipo S3 es el que tiene una mayor
implantacién (90% de los centros con DBT). Puede atribuirse a una calibracion distinta del CAE
pero también al empleo de filtros distintos en los algoritmos de reconstruccion que produzcan

un realce de contraste mayor ya que la metodologia de medida es la misma en ambos trabajos.

Las medidas de la MTF en las proyecciones del barrido de DBT hechas utilizando el método del
borde angulado (acero de 1 mm de espesor) mostraron una pérdida importante de resolucién
debida al movimiento continuo del tubo en los tres sistemas analizados. Se observé que la
degradacion de la resolucidn es mucho mas notoria para los sistemas con mayor rango angular
como también se determind en el trabajo de Marshall y col.?? y en el recientemente publicado
de Mackenzie y col.*> Igualmente se encontré que la reduccidn de la resolucién provocada por
el movimiento del tubo es mas importante a medida que aumenta la altura con respecto al
detector coincidiendo con los resultados de Marshall y col.?? y Ren y col.!'” Esto compromete la

visibilidad de las pequefias lesiones situadas a menor profundidad dentro de la mama sobre todo
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en el caso de mamas gruesas. En este trabajo también se comprobd que los sistemas que aplican
un “binning” o unidn de pixeles tienen una pérdida importante de resolucidn incluso en alturas
proximas al detector debido al aumento en el tamafio de pixel. Este resultado es analizado en el
trabajo de Ren y col.''” en el cual obtienen una reduccion del 60% en el valor de la frecuencia
para la que la MTF se reduce al 50% cuando se pasa de un tamafio de pixel de 70 um a 140 um.
En nuestro caso, la reduccién es del 55% para el mismo incremento en el tamafio de pixel en

buena coincidencia con el resultado de Ren y col. con un sistema similar al de este estudio.

La resolucién en los planos reconstruidos (XY-MTF) se midid utilizando hilos de tungsteno para
obtener la funcién de linea premuestreada (LSF). El valor de este parametro es muy dependiente
de los algoritmos de reconstruccién y de los filtros aplicados. Al igual que en el trabajo de
Marshall y col.?21%5, [a XY-MTF presenta una caida importante a bajas frecuencias acompafiada
de un desplazamiento del maximo hacia frecuencias intermedias debido a la presencia del
denominado artefacto de “overshooting”?? Este artefacto es producido por el filtro de rampa
utilizado en el algoritmo de reconstruccion de retroproyeccion filtrada (FBP) y no se observa
cuando se utilizan otros algoritmos como, por ejemplo, el de retroproyeccion aplicado en el S3
cuando opera en el modo “Flat Field”. La resolucidn en los planos es muy anisotrdpica debido al
movimiento continuo del tubo. La comparacidn entre los resultados de los distintos equipos pone
de relieve el largo trecho que existe entre la teoria y la practica. Los estudios tedricos predicen
una resolucion mayor en los planos para sistemas con rango angular estrecho. Sin embargo, el
“pixel binning” utilizado en el sistema S3 origind una pérdida importante de resoluciéon. Este
efecto es muy notable en la MTF medida en la direccién paralela al movimiento del tubo. En la
direccién perpendicular, la MTF de los sistemas con rango angular ancho presenté una caida mas
importante para bajas frecuencias con un desplazamiento muy marcado debido al artefacto de
overshooting que es mds pronunciado en estos sistemas. El maximo de la MTF se encuentra para
una frecuencia de 1 pl/mm en los equipos de rango angular estrecho y en 2 pl/mm en los de

rango angular ancho mostrando un mejor comportamiento para las frecuencias altas.

Los hilos de W tienen la desventaja de romperse facilmente cuando son tensados sobre todo los
hilos de menor calibre. Por este motivo, en [4] se utilizaron hilos de 100 um, 50 umy 25 um con

el objetivo de analizar las diferencias en la XY-MTF obtenidas con cada uno de los calibres. Los
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resultados presentaron una gran variabilidad en los sistemas estudiados que no permitio
proponer un didmetro concreto. Se estudid alternativamente la XY-MTF obtenida con un borde
angulado de 0.2 mm de Al colocado sobre una ldmina de PMMA de 0.5 cm de espesor. Las
diferencias en los valores de la frecuencia para la cual la MTF se reduce al 50% calculados con
ambos métodos (hilos y borde) no siguen un patron comun para todos los sistemas. Este
resultado no permite llegar a ninguna conclusiéon sobre cual de los dos métodos es mas

adecuado.

El limitado numero de proyecciones de la DBT limita la resolucion en profundidad (eje z). La
medida de este parametro se llevé a cabo con un hilo de W colocado en cufia con respecto a las
direcciones x y z e insertado en un bloque de PMMA de 45 mm de espesor para poder estimar la
funcion de dispersion de punto (PSF) premuestreada. La PSF obtenida se ajusta a una gaussiana
cuya anchura a mitad de altura (FWHM) es el indice que se emplea como medida de la resolucion.
Se incluyeron tres hilos de W con distinto calibre para analizar la influencia de este parametro en
la FWHM. Los hilos se dispusieron en tres regiones diferentes del bloque de PMMA para obtener

informacidn sobre la influencia de la posicién del hilo en el campo de radiacién.

De acuerdo con lo encontrado en los estudios tedricos, el valor de la FWHM fue menor para los
sistemas con un rango angular ancho. La comparacién entre los resultados de dos sistemas que
rednen estas caracteristicas (51 y S2-HR) muestra que hay otros factores que influyen en el valor
de este pardmetro como son los filtros de apodizacion incluidos en los algoritmos de
reconstruccion.'8 De forma similar, la comparacién de FWHM para los sistemas de rango angular
estrecho evidencia también el impacto de los algoritmos de reconstruccion. En este caso, el uso
de algoritmos de iteracidon para optimizar la imagen final (S3) produce una mejora en la
resolucion en z.1° Los valores de la FWHM calculados con el hilo de 25 um estan entre 4 mmy 6
mm para los sistemas de rango angular estrecho y entre 2 mm y 3 mm para los de rango ancho.
Estos valores son mayores que el espesor de 1 mm de los planos reconstruidos fijado en todos
los sistemas debido, en este caso, a la ineficiencia en la eliminacion de los artefactos de
reconstruccion al estar el hilo inmerso en un fondo homogéneo sin otras estructuras que se
superpongan. Nostarieh y col*?® demuestran que el rango angular restringido de la tomosintesis

impide eliminar totalmente la superposicion de estructuras. Esto unido a los artefactos de
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reconstruccion produce una dispersién de la imagen de las estructuras que puede propagarse a
través de varios planos. Esta dispersidon es tanto mayor cuanto mayor es la extensién de la

estructura en el plano xy.

También se comprobé la influencia del calibre del hilo de W en el célculo de la PSF. En este caso
si se detectd un cierto patron de comportamiento. La FWHM disminuye con el didmetro del hilo
para los sistemas de rango angular estrecho y permanece practicamente independiente de este

pardmetro para los de rango angular ancho.

Otros autores utilizan una pequena bola de Al con didametro inferior a 25 um para obtener la MTF
tridimensional.?%°3121 E| método, si bien es mas adecuado dado el caracter pseudo 3D de la
tomosintesis, requiere un tratamiento mas laborioso para eliminar el ruido y los artefactos que
perturban las medidas de la MTF en las tres direcciones. La XY-MTF calculada a partir de la PSF
de la bola presenta las mismas caracteristicas que las encontradas con los hilos de W lo que indica

gue son métodos equivalentes.

La funcion de dispersion de artefactos (FDA) proporciona una medida de la extension de los
artefactos generados en el proceso de reconstruccion. Se determina utilizando una matriz de
pequeiias bolas distribuidas de forma equiespaciada sobre una lamina de 0.5 cm de PMMA. La
FDA resulta del ajuste a una gaussiana de la RCR medida para cada bola en cada uno de los planos
reconstruidos normalizada por la RCR de la bola en el plano en foco. La matriz de bolas se coloca
a diferentes alturas para determinar la dispersién en diferentes condiciones. La FWHM de la
gaussiana es un indice de la dispersién de los artefactos de cada bola. El valor de este parametro
en los equipos con rango angular ancho resulté menor que la medida para los sistemas con rango
angular estrecho. Este resultado es consistente con el obtenido para la resolucion en
profundidad. Los valores de FWHM son similares a los reportados por Strudely y col.”!, Maki y

col.>® y los de Bowman y col.2% aun cuando se utilizan métodos ligeramente diferentes.

Los valores de dosis glandular promedio (DG) estimados para distintos espesores de PMMA
fueron siempre superiores para la DBT. Para un espesor de 45 mm de PMMA, la relacién entre
las DG de la DBT y de la FFDM estuvo comprendida entre 1.17 y 2.58. Los dos valores extremos

corresponden al mismo sistema (Innovality, Fujifiim) operado en los modos de resolucion
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estandary alta (15°y 40°). La DG por barrido de DBT estimada para 45 mm de PMMA fue inferior
a los valores de referencia recomendados en los protocolos europeos excepto para el sistema
S2-HR. En concreto, para el sistema S3, esta relacion fue de 1.17 que es un valor mucho menor

que el que se obtuvo con muestras de pacientes (1.3).

En el trabajo de Bowman y col.'?? analizan la equivalencia entre PMMA y la mama estandar para
distintos espesores utilizando las calidades de haz de los sistemas de tomosintesis. En su trabajo
proponen insertar laminas de polietileno para obtener valores de dosis mas representativos de

los que se impartirian a mamas reales.

Esta contribucion constituyé el trabajo fin de master de Alejandro Rodriguez Ruiz llevado a cabo
bajo mi supervision y la de la Profa. Margarita Chevalier. Los resultados fueron presentados al
Congreso Europeo de Radiologia donde recibid el premio a mejor comunicacion presentada por

un cientifico joven.

4.4. Estimacion de la densidad de la mama [5]

La contribucion [5] tuvo como objetivo el andlisis de dos algoritmos para el calculo automatico

de la densidad de la mama.

La densidad de la mama es un factor limitante para la deteccion precoz del cancer de mama en
mamografia. El tejido glandular y las lesiones cancerosas tienen coeficientes de atenuacion muy
similares lo que obstaculiza su deteccién cuando se encuentran inmersas en dicho tejido
reduciendo la sensibilidad de la mamografia. La densidad de la mama es asimismo un predictor
del riesgo de desarrollo de cdncer de mama como se evidencia en diversos estudios.'?>12* Ambos
aspectos estdn siendo considerados en los programas de deteccién precoz de cancer de mama
(screening en adelante) con el objetivo de establecer modalidades de screening en funcién de la
densidad de mama de cada mujer. Por otro lado, la proporcién de tejido glandular determina el
riesgo de induccidn de cancer radioinducido por lo que es un dato necesario para el calculo de la
dosis promedio en tejido glandular. Todos estos aspectos han derivado en la necesidad de
disponer de métodos de estimacién de la densidad que sean mas precisos que los asociados a la

simple inspeccidén visual de la imagen mamografica siempre afectada de una gran variabilidad.
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Los primeros métodos de estimacion cuantitativa de la densidad se basaban en la informacion
contenida en las mamografias obtenidas con pelicula tras ser convenientemente procesadas.'?>
La mamografia digital ha facilitado el desarrollo de algoritmos automaticos basados en el valor
de los pixeles. Con estos equipos es posible obtener, ademds, una medida mds precisa del
espesor de la mama lo que da pie a hacer estimaciones volumétricas de la densidad que estan
reemplazando a las estimaciones automaticas aerométricas o planares. La informacién que
proporcionan los métodos planares estd afectada por la incertidumbre que se deriva de la
superposicion de estructuras que puede originar una sobreestimacion de los valores de densidad.
Las modalidades de imagen 3D como la tomografia computarizada (TC) de mama o la
tomosintesis de mama proporcionan una informacién mucho mayor de la distribucién del tejido
glandular en el volumen mamario. Apoyandose en imagenes de TC, Yaffe et al.'?® reportaron
valores de densidad volumétrica de mama inferiores al 45% para el 95% de las mujeres incluidas
en su estudio. Este resultado es coincidente con el obtenido en trabajos anteriores®?7 en los
que ya se habia concluido que la composicion estandar “50% tejido glandular/50% tejido
adiposo” hasta ese momento asumida no representaba la composicion media de las mamas. Este
resultado es relevante ya que los valores de referencia de dosis propuestos en los protocolos de
control de calidad asi como los métodos de calculo de esta magnitud estaban basados en ese

valor de densidad estandar.

Recientemente han sido comercializados dos softwares (Volpara'?® (Volpara Health Technologies
Limited, Wellington, NZ) y Quantra®?® (Hologic Inc., Bedford, MA)) que calculan autométicamente
la densidad volumétrica de la mama. Los valores de densidad proporcionados por ambos
algoritmos han sido comparados en multiples estudios*3° con los estimados por los radidlogos

sobre imdagenes digitales de mama de cara a “validar” sus resultados.

La contribucién [5] es un estudio comparativo de los algoritmos desarrollados por Quantra para
ser aplicados en imagenes digitales FFDM (Q2D) y en las proyecciones de la tomosintesis (Q3D).
El estudio esta parcialmente motivado por la necesidad de determinar la validez de los resultados
obtenidos con el algoritmo Q3D. Este algoritmo sustituye a Q2D cuando las imagenes sintéticas

reemplazan a las FFDM. En el estudio se incluyeron un total de 561 pacientes con edades
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comprendidas entre los 32 y 86 aios. 227 pacientes eran menores de 50 afios y 334 estaban por
encima de los 50 afios. En término medio, ambos grupos de edad presentan patrones de
densidad mamaria diferentes debido a que el tejido glandular es progresivamente sustituido por
grasa a medida que se envejece. En la muestra no se incluyeron a las pacientes con patologias
mamarias demostradas. Todas las pacientes habian sido sometidas a un examen COMBO

(DBT+FFDM) en el que se utiliza la misma compresidn para ambas adquisiciones.

Los dos algoritmos proporcionan una serie de pardmetros, entre ellos, el volumen de mama, Vb,
el volumen de tejido fibroglandular, Vfg, la densidad volumétrica, Vbd, y el area de densidad
mamaria, Abd, (cociente entre el area de tejido fibroglandular y el drea de la mama). Estos son
los cuatro pardmetros que se compararon en el estudio. Con ambos algoritmos, el Vb se estima
a partir del area que cubre la mama en la imagen y de su espesor bajo compresidn en la imagen
FFDM y en la proyeccion central respectivamente. El Vfg de la columna de tejido mamario que
cubre cada pixel se obtiene a partir de las propiedades de la mama (espesor y coeficientes de
atenuacion) y de los factores de exposicion. El volumen total de tejido fibroglandular resulta de
la suma del estimado para cada pixel. El area de densidad mamaria es el cociente entre el drea
de tejido fibroglandular y el area total de la mama. Los dos algoritmos calculan los pardmetros
indicados para las dos vistas (CC y MLO) adquiridas para cada mama. Los valores por mama
resultan de la combinacién de los obtenidos para cada vista y los valores para cada paciente se

obtienen de la combinacién de los valores por mama.

En el estudio se comprueba que los valores para los parametros proporcionados por ambos
algoritmos presentan diferencias estadisticamente significativas pero estdn bien
correlacionados. Los valores de Vbd y Abd calculados con Q2D son mayores que los reportados
por Q3D (8% y 77% respectivamente) en coincidencia con el estudio de Tagliafico y col. 3!
utilizando un algoritmo propio. Las diferencias mds importantes aparecen para las mamas mas
gruesas que atenuan de forma importante la exposicion que llega al detector aumentando el
ruido en la imagen. La magnitud del ruido en las proyecciones de tomosintesis es mayor que en

la imagen FFDM ya que han de ser adquiridas con valores de exposicidn bajos obstaculizando la

medida del valor del pixel.
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Los valores de Vbd estimados por Q2D y Q3D para el 75% de las mamas son iguales o inferiores
a 19% y 17% que son bastante mas bajos que los obtenidos por Yaffe y col.??® En el caso de las
mujeres con edad menor o igual a 50 afios, los porcentajes son 23%y 21% y para las mas mayores
se obtiene el mismo valor, 15%. Este Gltimo resultado es coincidente con el encontrado (16.5%)
por van der Waal'3? para una muestra de 992 mujeres del programa de screening holandés

(edades>50 aiios).

Las medianas de Vbd para la muestra completa analizada en [5] fueron 13% y 12% con Q2D y
Q3D respectivamente. El valor de la mediana en el estudio de van der Waal fue también similar
al de este estudio (12.1%) y ligeramente mayor que el encontrado en la publicacidon de Morris y
col.'33 (9%) con una muestra de 8391 mujeres. Tanto van der Waal como Morris utilizan Q2D
pero en versiones diferentes. Tagliafico y col. obtienen con sus propios algoritmos valores medios
de Vbd para una muestra de 50 mujeres que son muy superiores (53% para FFDM y 41% para
DBT). En el estudio de Ciatto y col.’3* los valores de Vbd estan comprendidos entre 7 y 50%. Las
comparaciones entre los distintos resultados son limitadas ya que hay diferencias sustanciales
en las muestras y en los algoritmos. Se puede concluir que de forma general la composicion

estandar de la mama no es 50%/50%.

Como producto final, Q2D y Q3D clasifican cada mama dentro de una de las cuatro categorias
BIRADS'3>habitualmente utilizadas en los informes de los exdmenes de mamografia. Las
diferencias en los Vbd no se reflejaron en la clasificacién proporcionada por cada uno de los
algoritmos y ambos incluyeron a la mayoria de las mamas en las categorias BIRADS b y ¢ (mamas

con areas dispersas de densidad fibroglandular y mamas heterogéneamente densas).

En este trabajo también se calcularon los valores de dosis glandular promedio (DG) utilizando los
Vbd obtenidos con los dos algoritmos. Se concluyd que no existian diferencias estadisticamente
significativas entre los valores de DG calculados a partir de los valores de densidad obtenidos con
Q2D y Q3D. Las diferencias con las glandularidades calculadas con el método habitual propuesto
en los protocolos europeos (Dance y col.) son importantes y las DG obtenidas con estos valores

estan subestimadas en un 6% en promedio.
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Los valores de DG para la modalidad de DBT son mds altos que para la modalidad de FFDM como
era de esperar. La relacién entre los valores de DG disminuye progresivamente a medida que
aumenta la densidad de la mama. Para las mujeres incluidas en el grupo joven la relacién entre
los valores de dosis de ambas modalidades es 1 para las mamas clasificadas en la categoria de
mayor densidad (categoria d). En el grupo de las mujeres mayores incluidas en esta categoria, la
DG de la DBT es un 5% mayor. Por tanto, el uso de la DBT para el diagndstico de las mamas muy
densas no implica, una penalizacién en término de dosis y si implica un beneficio considerable
teniendo presente que la densidad disminuye de forma considerable la sensibilidad de la

mamografia.
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5. CONCLUSIONES

Esta tesis doctoral presenta un conjunto de resultados obtenidos en la caracterizacion del
funcionamiento de los sistemas de tomosintesis digital de mama. Los resultados se derivan de la
evaluacion del impacto de los exdmenes de tomosintesis de mama en los valores de dosis de
radiacidn a pacientes asi como de la caracterizacién de la calidad de imagen generada con estos
sistemas. Este ultimo aspecto ha sido analizado utilizando herramientas propias disefiadas para
este fin. De forma global, los resultados de este trabajo definen un marco que posibilita afrontar
con un conocimiento mayor el estudio de métodos de optimizaciéon de la dosis y calidad de

imagen con esos sistemas.

Objetivos:

1- Los cdlculos de dosis a pacientes mostraron que la dosis glandular media (DG) impartida en
un barrido de tomosintesis (DBT) supera los valores de dosis asociados a la mamografia
digital (FFDM) para todos los espesores de mama pero son inferiores a los valores de
referencia propuestos en los protocolos europeos.

2- La DG impartida en un examen de DBT en el modo COMBO de dos vistas por mama (CCy
MLO) recomendado por el fabricante del equipo analizado, supera los valores de referencia
establecidos en los protocolos europeos. En este modo, la DG multiplica por un factor 2.4
los valores de DG de los exdmenes de FFDM para las mamas mas frecuentes (5 cm — 6 cm)

3- La comparacién de los valores de DG obtenidos de acuerdo con los protocolos europeos y
americano mostrd que no existen diferencias significativas entre los valores de DG para DBT
pero si con respecto a los valores de FFDM. Esta diferencia origina valoraciones muy distintas
del impacto de la DBT en los valores de DG.

4- La evaluacidn de la capacidad diagndstica de la imagen sintética analizada utilizando una
muestra de pacientes mostrd su no inferioridad con respecto a la imagen digital obtenida
con el mismo sistema. La sensibilidad y especificidad de la imagen sintética fue mayor para
las distorsiones. Estos resultados no son concluyentes debido al reducido numero de

pacientes incluidos en la muestra.
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La evaluaciéon de la capacidad diagndstica de la imagen sintética analizada utilizando el
maniqui TORMAM mostré que la detectabilidad y visibilidad de los grupos de
microcalcificaciones incluidas en el fondo estructurado del maniqui era superior para la IS.
Por el contrario, la visibilidad de la lesiones de bajo contraste fue peor en la IS analizada por
observadores reales y con modelos de observador.

La sustitucion de la imagen FFDM por la sintética implica una reduccién de las dosis de un
44% con respecto al modo COMBO.

Los maniquis fabricado para la evaluacion de calidad de imagen en tomosintesis de mama
posibilitaron las medidas de la MTF asociada a la imagen FFDM, a las proyecciones de DBT y
a los planos reconstruidos de tres equipos de DBT instalados en tres hospitales de la
Comunidad de Madrid.

El movimiento del tubo y la rebinarizaciéon de los pixeles en el detector producen una
reduccién importante de la resolucidon en los tres tipos de imagenes. Los sistemas con rango
angular estrecho presentan mejor resoluciéon en los planos reconstruidos y peor en
profundidad tal y como predicen los estudios tedricos. Ambos resultados estan fuertemente
modulados por los algoritmos de reconstruccién.

Los resultados de la comparacién entre dos algoritmos para el cdlculo automatico de la
densidad mamaria que operan sobre las imagenes FFDM y sobre las proyecciones de DBT
mostré que existian diferencias estadisticamente significativas en los valores de la densidad
reportados por cada uno para la misma muestra de pacientes. Esta diferencia no influyé en
la clasificacion BIRADS producida por cada uno de ellos ni en los valores de DG computados
con las densidades obtenidas en cada caso. Los valores de DG computados utilizando la
densidad estimada por los algoritmos automaticos fueron mayores para la DBT a excepcién
de las mamas densas para las que no se encontraron diferencias. Este resultado facilita el

uso de la DBT con estas mamas mejorando su diagndstico.
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6. TRABAJO FUTURO

Los maniquies fabricados pueden emplearse en nuevos equipos o en aquellos cuyo software sea
actualizado. Disefiar y fabricar un nuevo maniqui que contenga todos los elementos de los
distintos maniquies, esto permitiria realizar las pruebas con un nimero menor de exposiciones.

Es necesario realizar ajustes en el software para emplearlo en los distintos equipos.

Investigar materiales que simulen la atenuacion de los diferentes tejidos presentes en la mama.
Emplear materiales variados para disefiar maniquies que simulen la textura del tejido mamario,
con glandularidad conocida y variable con el fin de comparar la informacién de los planos

reconstruidos con la original que dio lugar al maniqui.
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7. APENDICE
7.1. APENDICE 1. MANIQUIES

7.1.1. Maniqui calculo FDA

El maniqui para el calculo de la funcidn dispersidon de artefactos esta construido sobre un bloque
de PMMA de dimensiones 300 x 240 x 10 mm, en el que se han insertado 20 esferas de 1mm de
diametro siguiendo un patrdon de cuadrados de 55mm de lado. Se han fabricado dos maniquis,

uno con esferas de Tungsteno (W) y otro con esferas de Aluminio (Al).

5mm
240 mm

300 mm

[ L 2 L 2 @ ] 10 mm

[ L @ L L]
@ 55 mm L L @ L ]
° L2000 ° ° 240 mm

300 mm

7.1.2. Maniqui calculo MTF-XY

El maniqui para el cdlculo de la funcion de transferencia de modulaciéon esta construido sobre un
bloque de PMMA de dimensiones 300 x 240 x 10 mm sobre el que colocan tres hilos con un
angulo de ° de respecto al lado de mayor longitud. Los calibres de los hilos de tungsteno son: 25
pum, 50 um y 100 um. Una vez colocados los hilos y tensados se fijan con unos tornillos metalicos
insertados en los lados cortos. Por Ultimo se coloca una placa de PMMA de dimensiones 300 x

240 x 5 mm sobre los hilos, de manera que quedan fijos para evitar vibraciones.
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7.1.3. Maniqui calculo MTF-Z

El maniqui para el calculo de la funcion de transferencia de modulacion en la direccidn Z, esta
construido sobre un bloque de PMMA de dimensiones 230 x 145 x 45 mm cortado por un plano
que forma un angulo de 20° de respecto a la horizontal (cara mayor). Los hilos son colocados
sobre el plano inclinado y de forma paralela a la cara pequefa. Los calibres de los hilos de
tungsteno son: 25 um, 50 um y 100 um. Una vez colocados los hilos y tensados se fijan con unos
tornillos metdlicos insertados en el bloque. Por ultimo se coloca la otra mitad del bloque de

PMMA, atornilldandola con tornillos de PMMA, para que los hilos no sufran vibraciones.

230 mm

145 mm
45 mm

25 um 50 um 100 pum
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7.2. APENDICE 2. SOFTWARE

7.2.1. Calculo de la FDA

El cddigo representado a continuacidn sirve para calcular la funcién dispersion de artefactos. En
primer lugar se indica la posicién aproximada del plano en foco mediante una inspeccion visual
de la serie de imdgenes, asi como el niumero de planos (imagenes) que se analizardn. A
continuacién se selecciona el plano en foco, se binariza y se realiza una mascara de la imagen
para definir los ROIS de interés, correspondientes a la imagen de la bola, sobre los que se van a
realizar las medidas. Posteriormente se realizan las medidas en todos los planos de interés sobre
los ROIS definidos en la mascara, tambien se adquiere la informacién del valor de pixel en un
area préxima al punto de interés en todos los planos de interés moviendo la mdscara en direccién
perpendicular al movimiento del tubo, la medida se realiza a ambos lados de cada ROI. Los datos
medidos se guardan en vectores, uno por cada punto analizado, cuya longitud equivale al nimero
de planos a analizar. Una vez conocidos todos los datos se realizan los calculos, y por ultimo se

imprimen en pantalla los resultados de la FDA y del plano en foco de cada una de las bolas.

T 11111
//MACROS CC MAMOGRAFIA

T T
//CALCULO DE LA DSNR EN CADA PUNTO.

T 111

// MEJORAS "SELECCIONAR PARAMETROS DE FINDMAXIMA Y DE Analyze Particles. CERRAR VENTANAS AL FINAL
print("CALCULO DE LA DSNR EN CADA PUNTO");

run("Set Measurements...","area standard deviation min and max gray value centroid mean");

W = getWidth;
H = getHeight;
getPixelSize(unit,w_px,h_px);

//dimensionales del stack original
Stack.getDimensions(width, height, channels, slices, frames);
print(slices);

//preguntamos al usuario la posicion aproximada del plano en foco inicial
planofoco_inicial = getNumber("Indica (aproximadamente) cual es el plano en foco",1);

//preguntamos al usuario cudntas imagenes quiere analizar

imagenes_inicial = getNumber("Indica cuantas imagenes quieres analizar (no menos de 10)",20);
n=round(imagenes_inicial/2);

if(2*n+1 > slices) n=slices;

//seleccionamos las 2*n+1 imagenes que se encuentran en el entorno del plano en foco indicado por el usuario.
if(planofoco_inicial - n > 0){
i0=planofoco_inicial - n;

}
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else
i0=0;

if(planofoco_inicial + n < slices){
iN=planofoco_inicial + n;
}
else
iN=slices;

Nim=iN-i0+1;

print("nimero de imagenes que se analizardn: " + Nim);
print("imagen inicial: " +i0);

print("imagen final: " +iN);

//Si el tamafio de pixel cambia de un plano a otro (caso de Hologic) hay que cerrar el stack y analizar las imagenes 1 a 1 porque en modo
stack no reconoce los valores de pixel.
var_Hologic = getNumber("éel tamafio de pixel cambia de un plano a otro (caso Hologic)? (Si:1, No:0)",0);
if(var_Hologic == 1) {

inputFolder = getDirectory("image");

images = getFileList(inputFolder);

selectimage(1);

run("Close");

inputPath = inputFolder + images[planofoco_inicial];

open(inputPath);

getPixelSize(unit,w_px,h_px);

run("Close");

}

T T

////PARAMETROS PARA DEFINIR POR EL USUARIO////

d=20; //lado de la ROl en mm para localizar el maximo

dbola = 5; //lado en px de la ROI cuadrada que contiene al punto méx y donde se medira la sefial.
dist = 26; //dist en px a las ROIs laterales en las que se mide el fondo

T

//array auxiliar

x=newArray(Nim);

for (i=0; i<Nim; i++){
x[i]=i;

}

//desv est de las ROis centradas en los puntos
dsl=newArray(Nim);
ds2=newArray(Nim);

ds19=newArray(Nim);
ds20=newArray(Nim);

//media

medial=newArray(Nim);
media2=newArray(Nim);

medial9=newArray(Nim);
media20=newArray(Nim);

//desv est del fondo
dsfondol=newArray(Nim);
dsfondo2=newArray(Nim);

dsfondo19=newArray(Nim);
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dsfondo20=newArray(Nim);

//valor medio del fondo
mediafondol=newArray(Nim);
mediafondo2=newArray(Nim);

mediafondo19=newArray(Nim);
mediafondo20=newArray(Nim);

DSNR1=newArray(Nim);
DSNR2=newArray(Nim);

DSNR19=newArray(Nim);
DSNR20=newArray(Nim);

// creamos una mascara con la imagen de las bolas del plano en foco
open(inputPath);

run("Duplicate...", " ");

run("Clear Results");

run("Find Maxima..." );

run("Analyze Particles..." );

inputFolderRM= getDirectory("Choose a Directory para guardar roi_Manager");
roiManager("Save", inputFolderRM+"\\RoiSet.zip");

roiManager("Delete");

run("Close All");

// medimos todos los valores de las bolas de los planos de interés

i01=i0+1;

run("Image Sequence...", "open=inputFolder number=Nim starting=i01 use");
roiManager("Open", inputFolderRM+"\\RoiSet.zip");

roiManager("Multi Measure");

//roiManager("Delete");

for(k=0;k<Nim;k++){
ds1[k]= getResult("StdDev"+1,nResults-Nim+k);
ds2[k]= getResult("StdDev"+2,nResults-Nim+k);

ds19[k]= getResult("StdDev"+19,nResults-Nim+k);
ds20[k]= getResult("StdDev"+20,nResults-Nim+k);

medial[k]= getResult("Mean"+1,nResults-Nim+k);
media2[k]= getResult("Mean"+2,nResults-Nim+k);

medial9[k]= getResult("Mean"+19,nResults-Nim+k);
media20[k]= getResult("Mean"+20,nResults-Nim+k);

}
//for(k=0;k<Nim;k++){print(medial[k],ds1[k]);}

roiManager("Translate", -40,0);
roiManager("Multi Measure");

for(k=0;k<Nim;k++){
mediafondol[k]= getResult("Mean"+1,nResults-Nim+k);
mediafondo2[k]= getResult("Mean"+2,nResults-Nim+k);

mediafondo19[k]= getResult("Mean"+19,nResults-Nim+k);
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mediafondo20[k]= getResult("Mean"+20,nResults-Nim+k);

dsfondol[k]= getResult("StdDev"+1,nResults-Nim+k);
dsfondo2[k]= getResult("StdDev"+2,nResults-Nim+k);

dsfondo19[k]= getResult("StdDev"+19,nResults-Nim+k);
dsfondo20[k]= getResult("StdDev"+20,nResults-Nim+k);

roiManager("Delete");

roiManager("Open", inputFolderRM+"\\RoiSet.zip");
roiManager("Translate", 40,0);

roiManager("Multi Measure");

for(k=0;k<Nim;k++){
mediafondo1[k]= (getResult("Mean"+1,nResults-Nim+k)+mediafondo1[k])/2;
mediafondo2[k]= (getResult("Mean"+2,nResults-Nim+k)+mediafondo2[k])/2;

mediafondo19[k]= (getResult("Mean"+19,nResults-Nim+k)+mediafondo19([k])/2;
mediafondo20[k]= (getResult("Mean"+20,nResults-Nim+k)+mediafondo20[k])/2;

dsfondo1[k]= (getResult("StdDev"+1,nResults-Nim+k)+dsfondo1[k])/2;
dsfondo2[k]= (getResult("StdDev"+2,nResults-Nim+k)+dsfondo2[k])/2;

dsfondo19[k]= (getResult("StdDev"+19,nResults-Nim+k)+dsfondo19[k])/2;
dsfondo20[k]= (getResult("StdDev"+20,nResults-Nim+k)+dsfondo20[k])/2;

}

//posicién del méx evaluados a través de la max desv est del valor de pixel evaluado en una ROI centrada en el méximo de cada punto.
planos_en_foco=newArray(20);

planos_en_foco[0]=posmaxOfArray(medial) +i0;
planos_en_foco[1]=posmaxOfArray(media2) + i0;

planos_en_foco[18]=posmaxOfArray(medial9) + i0;
planos_en_foco[19]=posmaxOfArray(media20) + i0;

print("Posicidn de los planos en foco para cada bola (plano del méximo VP)");
Array.print(planos_en_foco);
print("");

//CALCULO DE LA SDNR EN CADA PUNTO Y PLANO
for(i=0;i<Nim;i++){

DSNR1[i]= (medial[i]-mediafondo1[i])/dsfondo1[i];
DSNR2[i]= (media2[i]-mediafondo2[i])/dsfondo2[i];

DSNR19[i]= (media19[i]-mediafondo19[i])/dsfondo19[i];
DSNR20[i]= (media20[i]-mediafondo20[i])/dsfondo20[i];
}

//max valor sdnr
pmax=newArray(20);

pmax[0]=maxOfArray(DSNR1) ;
pmax[1]=maxOfArray(DSNR2) ;
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pmax[18]=maxOfArray(DSNR19) ;
pmax[19]=maxOfArray(DSNR20) ;

for(i=0;i<Nim;i++){
DSNR1[i]=DSNR1[i]/pmax[0];

DSNR19[i]=DSNR19[i]/pmax[18];
DSNR20[i]=DSNR20[i]/pmax[19];
}

//Ajuste gaussiano de las DSNR.

//imagel usa la siguiente férmula para la gaussiana:

/1y = a+ (b-a)*exp(-(x-c)*(x-c)/(2*d*d))

//la relacién entre d y la FWHM es: 2*pow(2*log(2),0.5)*d
//print("Ajustes gausianos de las DSNRs de cada punto");

FWHM=newArray(20);
RRR=newArray(20);
pC=newArray(20);

Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR1);
FWHMI0] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
RRR[0]=Fit.rSquared;

pC[O] = Fit.p(3);

Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR2);
FWHM([1] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
RRR[1]=Fit.rSquared;

pC[1] = Fit.p(3);

Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR19);
FWHM[18] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
pC[18] = Fit.p(3);

RRR[18]=Fit.rSquared;

Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR20);
FWHM[19] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
pC[19] = Fit.p(3);

RRR[19]=Fit.rSquared;

//escribimos todos los resultados en un fichero.
f=File.open("");

for(k=0;k<20;k++){
print(f, "bola " + d2s(k+1,0));
print(f,"imagen"+ "\t" + "VMbola" + "\t" + "DEbola" + "\t" + "VMfondo" + "\t" + "DEfondo" + "\t" + "DSNR");
for (i=0; i<Nim; i++) {
if(k==0) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(medial[i],4) + "\t" + d2s(ds1[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo1[i],4) + "\t" + d2s(dsfondo1[i],4) +
"\t" + d2s(DSNR1[i],4));
if(k==1) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(media2[i],4) + "\t" + d2s(ds2[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo2[i],4) + "\t" + d2s(dsfondo2[i],4) +
"\t" + d2s(DSNR2[i],4));

if(k==18) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(medial9[i],4) + "\t" + d2s(ds19[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo19[i],4) + "\t" +
d2s(dsfondo19[i],4) + "\t" + d2s(DSNR19[i],4));

if(k==19) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(media20[i],4) + "\t" + d2s(ds20[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo20[i],4) + "\t" +
d2s(dsfondo20[i],4) + "\t" + d2s(DSNR20[i],4));
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}
print(f,"\n");
}

print(f,"Bola, Posicion del maximo, FWHM del ajsute gaussiano para cada bola, R del ajuste");
for(i=0;i<20;i++){

print(f, d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(planos_en_focoli],0) + "\t" + d2s(FWHM[i],4) + "\t" + d2s(RRR[i],4));
}

File.close(f);

T T

//definiciéon de funciones

function posmaxOfArray(array) {
minval = array[0];
maxval = array[0];
plano=0;
for(i=1; i<array.length; i++) {
if (array[i] < minval ) minval=array[i]; // A new minimum
if (array[i] > maxval ){
maxval=arrayl[i]; // A new maximum
plano=i;
}
}
return plano;

}

function maxOfArray(array) {
minval = array[0];
maxval = array[0];
plano=0;
for(i=1; i<array.length; i++) {
if (array[i] < minval ) minval=array[i]; // A new minimum
if (array[i] > maxval)  maxval=arrayl[i]; // A new maximum
}
return maxval;

}

7.2.2. Calculo MTF-XY

Para el calculo de la MTF XY, definen los perfiles y el angulo aproximado de inclinacién que
debe ser de entre 3 y 6 grados. Después se generan los perfiles y se ordenan. Por ultimo se
realiza el célculo de la MTF.

T T T
//MTF (LSF)
T T

// Numero de perfiles
NF=40;
NC=84;
//perfiles en eje x:
coord = newArray(NF*NC);
profile = newArray(NF*NC);
theta=-3.5;
//perfil
for(i=0;i<NF;i++) {
makeline(0,i,NC-1,i);
profile_i=getProfile();
//célculo de las coordenadas correspondientes
for(j=0;j<NGC;j++) {
coord[NC*i+j] = j - i*tan(theta*PI1/180) ;
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profile[NC*i+j] = profile_i[j]-995;

}
///ordenar el perfil
x = newArray(NF*NC);
y = newArray(NF*NC);
for(i=0;i<NF*NC;i++) {
if(i>=1){ n=x[i-1];
}else
n=-1;
dif=1000;
for (j=0; j<NF*NC; j++){
if(coord[j]>n && abs(coord([j]-n)<dif){
dif=abs(coord[j]-n);
nmin=j ;
}
}
x[i] = coord[nmin];
yli] = profile[nmin];
}
//suavizar
xs=newArray(NC-1);
ys=newArray(NC-1);
for(i=0;i<xs.length;i++) {
xs[i]=i;
nn=0;
for (j=0; j<NC*NF; j++){
if(x[j]<=(xs[i]+1) && x[j]>(xs[i])){
yslil=(ys[il+yl[il);
nn++;
}
}
yslil=ys[il/nn;
}
//guardar perfil ordenador en fichero
f=File.open("");
for(i=0;i<xs.length;i++) {
print(f,d2s(xs[i],4)+" "+d2s(ys[il,4));
}
///mtf-alejandro
pixel=0.105;
FN=1/(2*pixel) ;
fbineado=1; //32 pixels en roi, tomamos 32 puntos para perfil
delta=pixel/(fbineado);
L=xs.length;
n=L;
n=n-1;
//Set all bits after the leftmost set bit. Below solution works only if integer is 32 bits
n=n|(n>>1);
n=n|(n>>2);
n=n|(n>>4);
n=n|(n>>8);
n=n|(n>>16);
n=n|(n>>32);
NFFT=n +1;
//correcciones
for(i=0;i<L;i++) {
ysli] = ys[il;
xs[i] = xs[i]*pixel;
}
LF=NFFT/2+1;
freq = newArray(LF);
for(i=0;i<LF;i++) {
freq[i]=1/(2*delta)*i/LF;
}
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MTF = newArray(NFFT);
for (k = 0; k < NFFT; k++) {
sumreal = 0;
sumimag = 0;
for (t=0; t<L; t++) {
angle =2 *3.1416* t * k / NFFT;
sumreal =sumreal+ ys[t]*cos(angle);
sumimag = sumimag-ys[t] * sin(angle);
}
MTF[k]=sqrt(sumreal*sumreal+sumimag*sumimag)/L;

}

FMTF= newArray(LF);
for(i=0;i<LF;i++) {
FMTF[i]=MTF[i];
}
//guardar perfil ordenador en fichero
Plot.create("Simple Plot", "X", "Y", freq,FMTF);
selectimage(1);

7.2.3. Calculo de la resolucion-Z

Para el calculo de la MTF en la direccién Z, en primer lugar se define un ROI rectangular que
incluya la parte del hilo de interés. Se realiza una medida de los valores de pixel del ROI. En
segundo lugar se selecciona el plano 10, se mide el tamafo del pixel y el usuario selecciona el
punto del hilo con mayor intensidad. A partir de este punto se redefine un ROl rectangular, sobre
el que se busca la posicion del pixel con un valor de pixel maximo y se guarda su posicién. Después
se abre el plano 40, se mide el tamafio de pixel y se vuelve a buscar el valor de pixel maximo en
el mismo ROI rectangular y se guarda su posicién. A partir de las coordenadas de los dos puntos

en los planos 10 y 40 se calcula el angulo de la inclinacién del hilo en el plano XY.

En tercer lugar se toma un plano intermedio (el 30) y con ayuda del usuario se busca el punto en
foco, se dibuja un roi rectangular, se mide el fondo y se desplaza el roi para medir en la zona del
hilo. Se ajusta el fondo a un polinomio, y se sustrae el fondo de la imagen del hilo. Sobre esta

ultima imagen se realizan dos lineas y se calcula la inclinacién del hilo en la direccién Z.

T
//Calculo de la resolucién Z - DBT

// v1.0 - Noviembre 2015

// Universidad Complutense de Madrid

// Fisica Médica
I

L=50; //largo de la ROl en mm para computar PSFZ

D =10; //ancho de la ROl en mm para computar PSFZ

dalfa =20 // ancho en pixeles usado para calcular alfa (prop to rango angular e intensidad sefial 20 para 25um, 40 para 50um y
100um)

//*0jo: ver que el ROI sobre el hilo se crea con el angulo correcto, hacer mas estrecho "dalfa" si no.

grad=2; // grado polinomio al que se ajusta el fondo
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run("Set Measurements...","area standard deviation min and max gray value centroid mean");

[ [****%%xxCALCULO DE LA INCLINACION EN PROFUNDIDAD DEL HILO - BETA*****x*//
BX=newArray(2);

BY=newArray(2);

BZ=newArray(2);

setSlice(10);

getPixelSize(unit,w_px,h_px);

print("pixel10: " + w_px);

waitForUser("Marcar con una ROI puntual el centro del hilo de MAYOR intensidad");
roiManager("Add");

run("Measure");

xb_mm = getResult("X",nResults-1);

yb_mm = getResult("Y",nResults-1);

xi=(xb_mm-0.4*L)/w_px;

yi=(yb_mm-0.5*D)/w_px;

xf=2.2*L/w_px;

yf=2*D/h_px;

makeRectangle(xi,yi,xf,yf);

roiManager("Add");

run("Copy");

run("Internal Clipboard");

rename("Plano 10");

getRawsStatistics(nPixels, mean, min, max);

run("Find Maxima...", "noise="+max+" output=[Point Selection]");
getSelectionBounds(x, y, w, h);
print("coordinates=("+x+","+y+"), value="+getPixel(x,y));
BX[0]=w_px*x;

BY[0]=w_px*y;

BZ[0]=10;

close("Plano 10")

setSlice(40);

run("Clear Results")

getPixelSize(unit,w_px,h_px);

print("pixel40: " + w_px);

makeRectangle(xi,yi,xf,yf);

roiManager("Add");

run("Copy");

run("Internal Clipboard");

rename("Plano 40");

getRawsStatistics(nPixels, mean, min, max);

run("Find Maxima...", "noise="+max+" output=[Point Selection]");
getSelectionBounds(x, y, w, h);

BX[1]=w_px*x;

BY[1]=w_px*y;

BZ[1]=40;
BL=sqrt((BX[1]-BX[0])*(BX[1]-BX[0])+(BY[1]-BY[0])*(BY[1]-BY[0]));
close("Plano 40")

BETA=atan(30/BL)*180/3.141592625;

print("beta: " + BETA);

J/******¥*¥*¥BUSCAR CENTRO DEL HILO, AYUDA DEL USUARIOQ******//
setSlice(30);

rename("Plano");

getPixelSize(unit,w_px,h_px);

print("pixel: " + w_px);

print("grado polinomio: " + grad);

waitForUser("Marcar con una ROI puntual el centro del hilo");
roiManager("Add");

run("Measure");

x_mm = getResult("X",nResults-1);

y_mm = getResult("Y",nResults-1);

J/*¥*%%% %% NTERNAL CLIPBOARD DEL HILO*****%//
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selectimage("Plano");
xi=(x_mm-0.5*L)/w_px;
yi=(y_mm-0.5*D)/w_px;
xf=L/w_px;

yf=D/h_px;
makeRectangle(xi,yi,xf,yf);
roiManager("Add");
run("Copy");

run("Internal Clipboard");
rename("Hilo");

//*****¥*¥*¥¥INTERNAL CLIPBOARD DEL FONDO******//
selectimage("Plano");
xibg=(x_mm-0.5*L)/w_px;
yibg=(y_mm-2*D)/w_px;
xf=L/w_px;

yf=D/h_px;
makeRectangle(xibg,yibg,xf,yf);
roiManager("Add");
run("Copy");

run("Internal Clipboard");
rename("Bg");

[[********QUITAR EL FONDO - POLYNOMIAL FIT****%%//
selectimage("Bg");

run("Polynomial Surface Fit",grad);

rename("Poly Bg");

imageCalculator("Subtract create","Hilo","Poly Bg")
rename("Limpio - Poly")

close("Bg")

close("Poly Bg")

close("Hilo")

/[**** %%+ %CALCULO DE LA INCLINACION EN PLANO DEL HILO - ALFA******//
selectimage("Limpio - Poly");

W = getWidth;

H = getHeight;

makeLine(W/2+dalfa, 0,W/2+dalfa, H)
profile_a=getProfile();
makeLine(W/2-dalfa, 0,W/2-dalfa, H)
profile_b=getProfile();

amax =posmaxOfArray(profile_a);
bmax =posmaxOfArray(profile_b);
halfa=abs(amax-bmax);
pend=halfa/(2*dalfa);
alfa=atan(pend)*180/3.14159265;
offset=amax-(W/2+dalfa)*pend;
print("alfa: " + alfa);

[/*x*x%x% % CALCULO DEL ROI SOBRE HILO** %% //
makeLine(0,offset,W/2-dalfa, bmax,W/2+dalfa, amax,W,W*pend+offset)
profile_ROl=getProfile();

Plot.create("Perfiles", "Pixel", "PV", profile_ROI);

[[***x*x%xxTRANSFORMACION A PSF*****% //
distancias=newArray(profile_ROl.length);
PSF=newArray(profile_ROl.length);

xmax= posmaxOfArray(profile_ROlI);
for (i=0; i<distancias.length; i++){
distancias[i]=w_px*(i-xmax)*tan(BETA*3.14159265/180);
}
Array.getStatistics(profile_ROI, min, max,mean, stdDev)
for (i=0; i<PSF.length; i++){
PSF[i]=profile_ROI[i]/max;
}
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/¥ EFREEEAJUSTE GAUSSIANO - ESTIMACION FWHM*** 5%/ /
Fit.doFit("Gaussian", distancias, PSF);

FWHM = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);

R2=Fit.rSquared;

Fit.plot ;

print("fwhm: " + FWHM);

print("r2: " + R2);

//*******************FUNCIONES**************************//

function posmaxOfArray(array) {
minval = array[0];
maxval = array[0];
plano=0;
for(i=1; i<array.length; i++) {
if (array[i] < minval ) minval=array[i]; // A new minimum
if (array[i] > maxval ){
maxval=array[i]; // A new maximum
plano=i;

}

return plano;

}

7.3. APENDICE 3. OTRAS CONTRIBUCIONES

Autores: M Castillo-Garcia, A Rodriguez-Ruiz, M Chevalier, D Garcia Pinto.

Titulo: Quality control in digital breast tomosynthesis: the need for standardization.
Tipo de participacion: Oral

Congreso: European Congress of Radiology

Lugar celebracidn: VIENNA

Fecha: 2017

Autores: A Rodriguez-Ruiz, M Castillo, J Garayoa, M Chevalier.

Titulo: Technical performance of breast tomosynthesis systems: more results.
Tipo de participacion: Oral

Congreso: 1st European Congress of Medical Physics

Lugar celebracién: ATENAS

Fecha: 01-09-2016

Autores: A Rodriguez-Ruiz, M Castillo Garcia, M Chevalier.

Titulo: Results of quality control of three digital breast tomosynthesis systems in the clinical
environment.

Tipo de participacion: Oral

Congreso: European Congress of Radiology

Lugar celebracion: VIENNA

Fecha: 2016

Autores: M. Castillo, J. Garayoa, |. Mahillo, N. Amallal J. Valverde, C. Estrada, A. Tejerina, O.
Benitez, M. Chevalier.
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Titulo: imagen mamografica sintetizada (c-view) versus imagen convencional: resultados de un
estudio clinico.

Tipo de participacion: Poster

Congreso: 22 CONGRESO DE LA MAMA

Lugar celebraciéon: MADRID

Fecha: 2015

Autores: J. Garayoa, |. Hernandez Girdon, M. Castillo, J. Valverde, M. Chevalier.

Titulo: Digital Breast Tomosynthesis: Image Quality and Dose Saving of the Synthesized Image.
Tipo de participacidn: Oral

Congreso: MIPS Medical Image Perception Society

Lugar celebraciéon: GANTE

Fecha: 06-2015

Autores: J. Garayoa, M. Castillo, A. Rodriguez, J. Valverde y M. Chevalier.

Titulo: Ensayo de pruebas especificas para el control de calidad de los equipos de tomosintesis.
digital de mama.

Tipo de participacion: Oral

Congreso: 42 CONGRESO CONJUNTO SEPR Y SEFM 2015

Lugar celebracion: VALENCIA

Fecha: 2015

Autores: J. Garayoa, M. Castillo, J. Valverde y M. Chevalier.

Titulo: Breast tomosynthesis: dose saving and image quality of the synthesized image.
Tipo de participacion: Poster

Congreso: European Congress of Radiology

Lugar celebracidn: VIENNA

Fecha: 2014

Autores: J. Garayoa, M. Castillo, J. Valverde y M. Chevalier.

Titulo: Tomosintesis de mama: ahorro de dosis y calidad de imagen de la imagen sintética.
Tipo de participacion: Oral

Congreso: 1" CONGRESO DE LA MAMA

Lugar celebracion: MADRID

Fecha: 2013

Autores: M. Castillo, J. Garayoa, M. Chevalier, A. Calzado y J. Valverde.

Titulo: Dosis glandular en exdmenes de tomosintesis de mama: estudio preliminar con una
muestra de pacientes.

Tipo de participacion: Poster

Congreso: 3°" CONGRESO CONJUNTO SEPR Y SEFM 2013

Lugar celebracién: CACERES

Fecha: 06-2013

136



8. BIBLIOGRAFIA

' Dobbins JT 3rd, Godfrey DJ. Digital x-ray tomosynthesis: current state of the art and clinical potential. Phys. Med.
Biol. 2003 48(19):R65-106.

2Dobbins JT 3rd. Tomosynthesis imaging: At a translational crossroads. Med. Phys. 2009 36(6):1956-67.
DOI:10.1118/1.3120285.

3 Johns PC, Yaffe MJ. X-ray characterisation of normal and neoplastic breast tissues. Phys. Med. Biol. 1987
32(6):675-95.

4 McCormack VA, dos Santos Silva I. Breast density and parenchymal patterns as markers of breast cancer risk: a
meta-analysis. Cancer Epidemiol Biomarkers Prev. 2006 15(6):1159-69. DOI:10.1158/1055-9965.EPI-06-0034.

5 Boyd NF, Guo H, Martin LJ, Sun L, Stone J, Fishell E et al. Mammographic density and the risk and detection of
breast cancer. N Engl J Med. 2007 356(3):227-36. DOI:10.1056/NEJM0a062790.

6 Stewart BW, Wild CP, editores. World Cancer Report 2014. Lyon, Francia: International Agency for Research on
Cancer: 2014

7 Ferlay J, Steliarova-Foucher E, Lortet-Tieulent J, Rosso S, Coebergh JW, Comber H et al. Cancer incidence and
mortality patterns in Europe: estimates for 40 countries in 2012. Eur J Cancer. 2013 49(6):1374-403.
DOI:10.1016/j.ejca.2012.12.027. DOI:10.1016/j.ejca.2012.12.027.

8 Njor S, Nystrém L, Moss S, Paci E, Broeders M, Segnan N et al. Breast cancer mortality in mammographic screening
in Europe: a review of incidence based mortality studies. J Med. Screen. 2012 19 Suppl 1:33-41.
DOI:10.1258/jms.2012.012080.

9 Alvarez Benito M y Segura Benedicto A. Programas de cribado mamografico: élos beneficios justifican los riesgos?.
Rev. Fis. Med. 2011 12(2):119-122.

10 Andersson |, lkeda DM, Zackrisson S, Ruschin M, Svahn T, Timberg P et al. Breast tomosynthesis and digital
mammography: a comparison of breast cancer visibility and BI-RADS® classification in a population of cancers with
subtle mammographic findings. Eur. Radiol. 2008 18(12):2817-25. DOI:10.1007/s00330-008-1076-9.

1 Gur D, Abrams GS, Chough DM, Ganott MA, Hakim CM, Perrin RL et al. Digital breast tomosynthesis: observer
performance study. AJR Am J Roentgenol. 2009 193(2):586-91. DOI:10.2214/AJR.08.2031.

2 Gennaro G, Toledano A, di Maggio C, Baldan E, Bezzon E, La Grassa M et al. Digital breast tomosynthesis versus
digital mammography: a clinical performance study. Eur Radiol. 2010 20(7):1545-53. DOI:10.1007/s00330-009-1699-
5.

13 Gennaro G, Hendrick RE, Ruppel P, Chersevani R, di Maggio C, La Grassa M et al. Performance comparison of
single-view digital breast tomosynthesis plus single-view digital mammography with two-view digital
mammography. Eur Radiol. 2013 23(3):664-72. DOI:10.1007/s00330-012-2649-1.

14 Svahn T, Andersson |, Chakraborty D, Svensson S, Ikeda D, Férnvik D et al. The diagnostic accuracy of dual-view
digital mammography, single-view breast tomosynthesis and a dual-view combination of breast tomosynthesis and
digital mammography in a free-response observer performance study. Radiat Prot Dosimetry. 2010 139(1-3):113-7.
DO0I:10.1093/rpd/ncq044.

15 Wallis MG, Moa E, Zanca F, Leifland K, Danielsson M. Two-view and single-view tomosynthesis versus full-field
digital mammography: high-resolution X-ray imaging observer study. Radiology. 2012 262(3):788-96.
DOI:10.1148/radiol.11103514.

16 Michell MJ, Igbal A, Wasan RK, Evans DR, Peacock C, Lawinski CP et al. A comparison of the accuracy of film-screen
mammography, full-field digital mammography, and digital breast tomosynthesis. Clin Radiol. 2012 67(10):976-81.
DOI:10.1016/j.crad.2012.03.009.

17 Skaane P, Bandos Al, Gullien R, Eben EB, Ekseth U, Haakenaasen U et al. Comparison of digital mammography
alone and digital mammography plus tomosynthesis in a population-based screening program. Radiology. 2013
267(1):47-56. DOI:10.1148/radiol.12121373.

18 Ciatto S, Houssami N, Bernardi D, Caumo F, Pellegrini M, Brunelli S et al. Integration of 3D digital mammography
with tomosynthesis for population breast-cancer screening (STORM): a prospective comparison study. Lancet Oncol.
2013 14(7):583-9. DOI:10.1016/51470-2045(13)70134-7.

19 Niklason LT, Christian BT, Niklason LE, Kopans DB, Castleberry DE, Opsahl-Ong BH et al. Digital tomosynthesis in
breast imaging. Radiology 1997 205(2):399-406.

137



20 Sechopoulos I. A review of breast tomosynthesis. Part |. The image acquisition process. Med. Phys. 2013
40(1):014301. DOI:10.1118/1.4770279.

21 Kolitsi Z, Panayiotakis G, Anastassopoulos V, Scodras A, Pallikarakis N. A multiple projection method for digital
tomosynthesis. Med. Phys. 1992 19(4):1045-50. D0OI:10.1118/1.596822.

22 Marshall NW, Bosmans H. Measurements of system sharpness for two digital breast tomosynthesis systems. Phys.
Med. Biol. 2012 21:57(22):7629-50. DOI:10.1088/0031-9155/57/22/7629.

2 Hu YH, Zhao B, Zhao W. Image artifacts in digital breast tomosynthesis: Investigation of the effects of system
geometry and reconstruction parameters using a linear system approach. Med. Phys. 2008 35(12):5242-52.
DOI:10.1118/1.2996110.

2 Hu YH, Zhao W, Mertelmeier T, Ludwig J. Image artifact in digital breast tomosynthesis and its dependence on
system and reconstruction parameters. In International Workshop on Digital Mammography 2008 July (pp. 628-
634). Springer Berlin Heidelberg.

25 Ren B, Wu T, Smith A, Ruth C, Niklason L, Jing Z et al. The dependence of tomosynthesis imaging performance on
the number of scan projections. In Proceedings of the 8th International Workshop on Digital Mammography
(Springer Berlin Heidelberg, Manchester, 2006), pp. 517-524.

26 Mainprize JG, Bloomquist AK, Kempston MP, Yaffe MJ. Resolution at oblique incindence angles of a flat panel
imager for breast tomosynthesis. Med. Phys. 2006 33(9):3159-64. DOI:10.1118/1.2241994.

27 Lu'Y, Chan HP, Wei J, Goodsitt M, Carson PL, Hadjiiski L et al. Image quality of microcalcifications in digital breast
tomosynthesis: Effects of projection-view distributions. Med. Phys. 2011 38(10):5703-12. DOI:10.1118/1.3637492.
28 Lu Y, Chan HP, Wei J, Hadjiiski LM. A diffusion-based truncated projection artifact reduction method for iterative
digital breast tomosynthesis reconstruction. Phys. Med. Biol. 2013 58(3):569-87. DOI:10.1088/0031-9155/58/3/569.
29 7Zhou J, Zhao B, Zhao W. A computer simulation platform for the optimization of a breast tomosynthesis system.
Med. Phys. 2007 34(3):1098-109. DOI:10.1118/1.2558160.

30 Wu T, Moore RH, Rafferty EA, Kopans DB. A comparison of reconstruction algorithms for breast tomosynthesis.
Med. Phys. 2004 31(9):2636-47. DOI:10.1118/1.1786692.

31 sechopoulos |, Ghetti C. Optimization of the acquisition geometry in digital tomosynthesis of the breast. Med.
Phys. 2009 36(4):1199-207. DOI:10.1118/1.3090889.

32 Reiser I, Nishikawa RM. Task-based assessment of breast tomosynthesis: effect of acquisition parameters and
quantum noise. Med Phys 2010 37(4):1591-600. DOI:10.1118/1.3357288.

33 Hadjipanteli A, Elangovan P, Mackenzie A, Padraig L T, Wells K, Dance D R et al. The effect of system geometry
and dose on the threshold detectable calcification diameter in 2D-mammography and digital breast
tomosynthesis. Phys. Med. Biol. 2017 62(3):858-877. DOI:10.1088/1361-6560/aa4f6e.

34 Chawla AS, Lo JY, Baker JA, Samei E. Optimized image acquisition for breast tomosynthesis in projection and
reconstruction space. Med. Phys. 2009 36(11):4859-69. DOI1:10.1118/1.3231814.

35 Young S, Bakic PR, Myers KJ, Jennings RJ, Park S. A virtual trial framework for quantifying the detectability of
masses in breast tomosynthesis projection data. Med. Phys. 2013 40(5):051914. DOI:10.1118/1.4800501.

36 Feng SS, D'Orsi CJ, Newell MS, Seidel RL, Patel B, Sechopoulos |. X-ray scatter correction in breast tomosynthesis
with a precomputed scatter map library. Med. Phys. 2014 41(3):031912. DOI:10.1118/1.4866229.

37 Diaz O, Dance DR, Young KC, Elangovan P, Bakic PR, Wells K. Estimation of scattered radiation in digital breast
tomosynthesis. Phys. Med. Biol. 2014 7:59(15):4375-90. DOI:10.1088/0031-9155/59/15/4375.

38 Wu G, Mainprize JG, Boone JM, Yaffe MJ. Evaluation of scatter effects on image quality for breast tomosynthesis.
Med. Phys. 2009 36(10):4425-32. DOI:10.1118/1.3215926.

39 Sechopoulos I. A review of breast tomosynthesis. Part Il. Image reconstruction, processing and analysis, and
advanced applications. Med. Phys. 2013 40(1):014302. DOI:10.1118/1.4770281.

40 Mertelmeier T, Orman J, Haerer W, Dudam MK. Optimizing filtered backprojection reconstruction for a breast
tomosynthesis prototype device. Proc. SPIE 6142, Medical Imaging 2006: Physics of Medical Imaging, 61420F.
DOI:10.1117/12.651380.

41Zhao B, Zhao W. Three-dimensional linear system analysis for breast tomosynthesis. Med. Phys. 2008 35(12):5219-
32.D01:10.1118/1.2996014.

4 Zhao B, Zhou J, Hu YH, Mertelmeier T, Ludwig J, Zhao W. Experimental validation of a three-dimensional linear
system model for breast tomosynthesis. Med. Phys. 2009 36(1):240-51. DOI:10.1118/1.3040178.

138



4 Orman J, Mertelmeier T, Haerer W. Adaptation of image quality using various filter setups in the filtered
backprojection approach for digital breast tomosynthesis. In Proceedings of the 8th International Workshop on
Digital Mammography (Springer Berlin Heidelberg, Manchester, 2006), pp. 175-182.

4 Gordon R, Bender R, Herman GT. Algebraic reconstruction techniques (ART) for three-dimensional electron
microscopy and x-ray photography. J Theor Biol. 1970 29(3):471-81.

% Andersen AH, Kak AC. Simultaneous algebraic reconstruction technique (SART): A superior implementation of the
ART algorithm. Ultrason Imaging. 1984 6(1):81-94. DOI:10.1177/016173468400600107.

4 Gilbert P. Iterative methods for the three-dimensional reconstruction of an object from projections. J Theor Biol.
1972 36(1):105-17.

47 Chen Y, Lo JY, Dobbins JT 3rd. Impulse response analysis for several digital tomosynthesis mammography
reconstruction algorithms. Int J Funct Inform Personal Med. 2008 1(2):189-204. DOI:10.1504/IJFIPM.2008.020187.
“8 Lange K, Fessler JA. Globally convergent algorithms for maximum a posteriori transmission tomography. IEEE
Trans Image Process. 1995 4(10):1430-8. DOI:10.1109/83.465107

4 Wu T, Stewart A, Stanton M, McCauley T, Phillips W, Kopans DB et al. Tomographic mammography using a
limited number of low-dose cone-beam projection images. Med. Phys. 2003 30(3):365-80. DOI:10.1118/1.1543934
S0Wu T, Zhang J, Moore R, Rafferty E, Kopans D, Meleis W et al. Digital tomosynthesis mammography using a parallel
maximum-likelihood reconstruction method. Proc. SPIE 5368, Medical Imaging 2004: Physics of Medical Imaging, 1.
doi:10.1117/12.534446.

51 Strudley CJ, Young KC, Looney P, Gilbert FJ. Development and experience of quality control methods for digital
breast tomosynthesis systems. Br J Radiol. 2015 88(1056):20150324. DOI:10.1259/bjr.20150324.

52 European Reference Organisation for Quality Assured Breast Screening and Diagnostic Services (EUREF). Protocol
for the quality control of the physical and technical aspects of digital breast tomosynthesis systems. Version 1.0.
2015 <http://www.euref.org/european-guidelines/physico-technical-protocol#breasttomo> [Consultado
15/02/2017]

%3 Maki A, Mainprize J, Mawdsley G, Yaffe M. Quality Control of Breast Tomosynthesis for a Screening Trial:
Preliminary Experience. In: Tingberg A, Lang K, Timberg P. (eds) Breast Imaging. IWDM 2016. Lecture Notes in
Computer Science, vol 9699. Springer, Cham.

5 Mainprize JG, Wang X, Yaffe MJ. The effect of lag on image quality for a digital breast tomosynthesis system. Proc.
SPIE 7258, Medical Imaging 2009: Physics of Medical Imaging, 72580R. d0i:10.1117/12.811889.

5> Handbook of Medical Imaging, Volume 1. Physics and Psychophysics. Eds: Richard L. Van Metter, Jacob Beutel and
Harold L. Kundel. SPIE Press Monograph Vol. PM79/SC (Bellingham, WA, EE.UU.). ISBN-13: 978-0819477729. (2000)
56 Samei E, Flynn MJ, Reimann DA. A method for measuring the presampled MTF of digital radiographic systems
using an edge test device. Med. Phys. 1998 25(1):102-13. DOI:10.1118/1.598165.

57 Bakic PR, Albert M, Brzakovic D, Maidment A D, Mammogram synthesis using a 3D simulation. I. Breast tissue
model and image acquisition simulation. Med. Phys. 2002 29(9):2131-9. DOI:10.1118/1.1501143.

%8 Bliznakova K, Bliznakov Z, Bravou V, Kolitsi Z, Pallikarakis N. A three-dimensional breast software phantom for
mammography simulation. Phys. Med. Biol. 2003 48(22):3699-719.

%9 park S, Jennings R, Liu H, Badano A, Myers K. A statistical, task-based evaluation method for three-dimensional x-
ray breast imaging systems using variable-background phantoms. Med. Phys. 2010 37(12):6253-70.
DOI:10.1118/1.3488910.

60 Carton A-K, Bakic P, Ullberg C, Derand H, Maidment ADA. Development of a physical 3D anthropomorphic breast
phantom. Med. Phys. 2011 38(2):891-6. DOI:10.1118/1.3533896.

61 Kiarashi N, Nolte AC, Sturgeon GM, Segars WP, Ghate SV, Nolte LW et al. Development of realistic physical
breast phantoms matched to virtual breast phantoms based on human subject data. Med. Phys. 2015 42(7):4116-
26.D0I:10.1118/1.4919771.

62 Cockmartin L, Marshall N, Zhang G, Lemmens K, Shaheen E, Van Ongeval C et al. Design and application of a
structured phantom for detection performance comparison between breast tomosynthesis and digital
mammography. Phys. Med. Biol. 2017 62(3):758-780. DOI:10.1088/1361-6560/aa5407.

63 Metz CE. ROC methodology in radiologic imaging. Invest Radiol. 1986 21(9):720-33.

64 Barrett HH, Yao J, Rolland JP, Myers KJ. Model observers for assessment of image quality. Proc Natl Acad Sci U S
A. 1993 90(21):9758-65.

139


http://www.euref.org/european-guidelines/physico-technical-protocol#breasttomo

5 Eckstein MP, Abbey CK, Bochud FO. A practical guide to model observers for visual detection in synthetic and
natural noisy images. In: Van Metter RL, Beutel J, Kundel HL, editors. Handbook of Medical Imaging. Physics and
Psychophysics, Vol. 1. Washington, USA: SPIE-The international society for optical engineering 2000 595—-628.

66 |nternational Commission on Radiological Protection. The 2007 recommendations of the International
Commission on Radiological Protection. ICRP publication 103. Ann ICRP 2007 37:1-332

57 Hendrick RE. Radiation doses and cancer risks from breast imaging studies. Radiology. 2010 257(1):246-53.
DOI:10.1148/radiol.10100570

68 Chakrabarti K, Ochs R, Pennello G, Samuelson F (2010) FDA executive summary: meeting of the radiological devices
advisory panel. Gaithersburg, MD: Food and Drug Administration.

% |nternational Commission on Radiation Units and Measurements (ICRU). Patient dosimetry for X rays used in
medical imaging. ICRU Report No. 74, 5, 1-116. 2005

70 European Comission (1996) European protocol on dosimetry in mammography. European Commission,
Luxembourg

" European Commission. European guidelines for quality assurance in breast cancer screening and diagnosis. Fourth
ed. Perry N, Broeders M, de Wolf C, Térnberg S, Holland R, von Karsa L et al. editors. Luxembourg: Office for Official
Publications of the European Communities: 2006. 416 p

72 Sociedad Espafiola de Fisica Médica-Sociedad Espafiola de Protecciéon Radioldgica-Sociedad Espafiola de
Radiologia. Protocolo Espafiol de Control de Calidad en Radiodiagndstico. Revisidn 2011. Senda Editorial, S.A. (2102).
73 Organizacién Internacional de Energia Atdmica (OIEA). Dosimetry in Diagnostic Radiology: An International Code
of Practice. Technical Reports Series No. 457. Viena (Austria). 2007

74 Dance DR. Monte Carlo calculation of conversion factors for the estimation of mean glandular breast dose. Phys.
Med. Biol. 1990 35(9):1211-9.

7> American College of Radiology (1999) Mammography Quality Control Manual. American College of Radiology,
Reston

76 Sechopoulos 1, Sabol JM, Berglund J, Bolch WE, Brateman L, Christodoulou E et al. Radiation dosimetry in digital
breast tomosynthesis: report of AAPM Tomosynthesis Subcommittee Task Group 223. Med. Phys. 2014
41(9):091501. DOI:10.1118/1.4892600.

77 Wu X, Barnes GT, Tucker DM. Spectral dependence of glandular tissue dose in screen-film mammography.
Radiology. 1991 179(1):143-8. DOI:10.1148/radiology.179.1.2006265-148

78 Wu X, Gingold EL, Barnes GT, Tucker DM. Normalized average glandular dose in molybdenum target-rhodium
filter and rhodium target-rhodium filter mammography. Radiology. 1994 193(1):83-9.
DOI:10.1148/radiology.193.1.8090926—-89.

7% Boone JM. Normalized glandular dose (DgN) coefficients for arbitrary x-ray spectra in mammography: Computer-
fit values of Monte Carlo derived data. Med. Phys. 2002 29(5):869-75. DOI:10.1118/1.1472499-875.

80 Sechopoulos |, Suryanarayanan S, Vedantham S, D'Orsi C, Karellas A. Computation of the glandular radiation dose
in digital tomosynthesis of the breast, Med. Phys. 2007 34(1):221-32. DOI:10.1118/1.2400836-232.

81 Feng SS, Sechopoulos I. Clinical digital breast tomosynthesis system: dosimetric characterization. Radiology.

2012 263(1):35-42. DOI:10.1148/radiol.11111789.

82 Geise RA, Palchevsky A. Composition of mammographic phantom materials. Radiology. 1996 198(2):347-50.
DOI:10.1148/radiology.198.2.8596830.

8 Young KC, Ramsdale ML, Bignall F. Review of dosimetric methods for mammography in the UK breast screening
programme. Radiat. Prot. Dosim. 1998 80(1-3):183-6

84 Klein R, Aichinger H, Dierker J, Jansen JT, Joite-Barfuss S, Sdbel M et al. Determination of average glandular dose
with modern mammography units for two large groups of patients. Phys. Med. Biol. 1997 42(4):651-71.

8 Dance DR, Skinner CL, Young KC, Beckett JR, Kotre CJ. Additional factors for the estimation of mean glandular
breast dose using the UK mammography dosimetry protocol. Phys. Med. Biol. 2000 45(11):3225-40.

8 American College of Radiology. Sickles, EA, D’Orsi CJ, Bassett LW et al. ACR BI-RADS® mammography. In: ACR BI-
RADS® Atlas, Breast Imaging Reporting and Data System. Reston, VA, American College of Radiology: 2013.

87 Yaffe MJ. Mammographic density. Measurement of mammographic density. Breast Cancer Res.Research 2008
10(3):209. DOI:10.1186/bcr2102.

8 Hartman K, Highnam R, Warren R, Jackson V. Volumetric assessment of breast tissue composition from FFDM
images. In Lecture Notes in Computer Science (2008).Vol. 5116 LNCS, pp. 33-39.

140



8 Highnam R, Brady M, Yaffe MJ, Karssemeijer N, Harvey J. Robust Breast Composition Measurement —
VolparaTM. In: Marti J, Oliver A, Freixenet J, Marti R. (eds) Digital Mammography. IWDM 2010. Lecture Notes in
Computer Science, vol 6136. Springer, Berlin, Heidelberg.

% Ekpo EU, McEntee MF. Measurement of breast density with digital breast tomosynthesis - a systematic review.
Br J Radiol. 2014 87(1043):20140460. DOI:10.1259/bjr.20140460.

91 yaffe MJ, Boone JM, Packard N, Alonzo-Proulx O, Huang SY, Peressotti CL et al. The myth of the 50-50 breast.
Med. Phys. 2009 36(12):5437-43. DOI:10.1118/1.3250863.

92 Dance DR, Young KC, van Engen RE. Further factors for the estimation of mean glandular dose using the United
Kingdom, European and IAEA dosimetry protocols. Phys. Med. Biol. 2009; 54: 4361-72.

% Dance DR, Young KC, van Engen RE. Estimation of mean glandular dose for breast tomosynthesis: factors for use
with the UK, European and IAEA breast dosimetry protocols. Phys. Med. Biol. 2011 56(2):453-71. DOI:10.1088/0031-
9155/56/2/011.

% Spangler M, Zuley ML, Sumkin JH, Abrams G, Ganott MA, Hakim C et al. Detection and classification of calcifications
on digital breast tomosynthesis and 2D digital mammography: a comparison. AJR Am J Roentgenol. 2011 196(2):320-
4.DO0I:10.2214/AJR.10.4656.

% Kopans DD, Gavenonis S, Halpern E, Moore R. Calcifications in the breast and digital breast tomosynthesis. Breast
J.2011 17(6):638-44. DOI:10.1111/j.1524-4741.2011.01152.x.

% Das M, Gifford HC, O’Connor JM, et al. Evaluation of a variable dose acquisition technique for microcalcification
and mass detection in digital breast tomosynthesis. Med Phys. 2009 36(6):1976. DOI:10.1118/1.3116902

97 Nishikawa RM, Reiser I, Seifi P, Vyborny CJ. A new approach to digital breast tomosynthesis for breast cancer
screening. Proc. SPIE 6510, Medical Imaging 2007: Physics of Medical Imaging, 65103C DOI:10.1117/12.713677.

% Diekmann F, Meyer H, Diekmann S, Puong S, Muller S, Bick U et al. Thick slices from tomosynthesis data sets:
phantom study for the evaluation of different algorithms. J Digit Imaging. 2009 22(5):519-26. DOI:10.1007/s10278-
007-9075-y526.

% Bernard S, lordache R, Souchay H. Method for processing tomosynthesis acquisitions in order to obtain a
representation of the contents of an organ." US Patent Application US20110150178 A1 (2011).

100 Skaane P, Bandos AIA, Eben EB, Jebsen IN, Krager M, Haakenaasen UE et al. Two-View digital breast
tomosynthesis screening with synthetically reconstructed projection images: comparison with digital breast
tomosynthesis  with  full-field digital mammographic images. Radiology. 2014 271(3):655-63.
DOI:10.1148/radiol.13131391.

101 Gilbert FJ, Tucker L, Gillan MG, Willsher P, Cooke J, Duncan KAM et al. Accuracy of digital breast tomosynthesis
for depicting breast cancer subgroups in a UK retrospective reading study (TOMMY Trial). Radiology. 2015
277(3):697-706. DOI:10.1148/radiol.2015142566.

102 Ren B, Ruth C, Stein J, Smith A, Shaw |, Jing Z. Design and performance of the prototype full field breast
tomosynthesis system with selenium-based flat panel detector. Proc. SPIE 5745, Medical Imaging 2005: Physics of
Medical Imaging, 550 (2005); DOI:10.1117/12.595833.

103 Bissonnette M, Hansroul M, Masson E, Savard S, Cadieux S, Warmoes P et al. Digital breast tomosynthesis using
an amorphous selenium flat panel detector. Proc. SPIE 5745, Medical Imaging 2005: Physics of Medical Imaging, 529
(August 30, 2005); DOI:10.1117/12.601622

104 Maidment A D A, Ullberg C, Lindman K, Adeléw L, Egerstrém J, M Eklund et al. Evaluation of a photon-counting
breast tomosynthesis imaging system. Proc. SPIE 5745, Medical Imaging 2005: Physics of Medical Imaging, (2005);
DOI:10.1117/12.597317

105 7hang YH, Chan HP, Sahiner B, Wei J, Goodsitt MM, Hadjiiski LM et al. A comparative study of limited-angle cone-
beam reconstruction methods for breast tomosynthesis. Med. Phys. 2006 33:3781-3795. DOI:10.1118/1.223754
106 Dance DR, Strudley CJ, Young KC, Oduko JM, Whelehan PJ, Mungutroy EHL. Comparison of Breast Doses for Digital
Tomosynthesis Estimated from Patient Exposures and Using PMMA Breast Phantoms. En: Maidment ADA, Bakic PR
and Gavenonis S (Eds.).IWDM 2012, LNCS 7361, pp. 316—321, 2012. (Springer-Verlag Berlin Heidelberg 2012).
DOI:10.1007/978-3-642-31271-7_41

197 Olgar T, Kahn T, Gosch D. Average glandular dose in digital mammography and breast tomosynthesis. Rofo. 2012
184(10):911-8. DOI:10.1055/5-0032-1312877

108 Bouwman RW, van Engen RE, Young KC, den Heeten GJ, Broeders MJ, Schopphoven S et al. Average glandular
dose in digital mammography and digital breast tomosynthesis: comparison of phantom and patient data. Phys
Med Biol. 2015 60(20):7893-907. DOI:10.1088/0031-9155/60/20/7893

141



109 Syahn TM, Houssami N, Sechopoulos |, Mattsson S. Review of radiation dose estimates in digital breast
tomosynthesis relative to those in two-view full-field digital mammography. Breast. 2015 24(2):93-9.
DOI:10.1016/j.breast.2014.12.002.

10 Gur D, Zuley ML, Anello MI, Rathfon GY, Chough DM, Ganott MA, et al. Dose reduction in digital breast
tomosynthesis (DBT) screening using synthetically reconstructed projection images: An observer performance study.
Acad Radiol.2012 19(2):166-71. DOI:10.1016/j.acra.2011.10.003

11 7uley ML, Guo B, Catullo VJ, Chough DM, Kelly AE, Lu AH, et al. Comparison of two-dimensional synthesized
mammograms versus original digital mammograms alone and in combination with tomosynthesis images. Radiology.
2014 271(3): 664-71. DOI:10.1148/radiol.13131530.

112 Nelson JS, Wells JR, Baker JA, Samei E. How does c-view image quality compare with conventional 2D FFDM?.
Med Phys. 2016:43(5):2538. DOI:10.1118/1.4947293.

113 |kejimba LC, Glick SJ, Choudhury KR, Samei E, Lo JY. Assessing task performance in FFDM, DBT, and synthetic
mammography using uniform and anthropomorphic physical phantoms. Med Phys. 2016 43(10):5593.
DOI:10.1118/1.4962475.

114 Rowlands J A, Yorkston. J Flat panel detectors for digital radiography Handbook of Medical

Imaging ed J Beutel et al Vol 1 (Physics and psychophysics) (Bellingham, DC: SPIE) 2000 p 244

115 Mackenzie A, Marshall NW, Hadjipanteli A, Dance DR, Bosmans H, Young KC. Characterisation of noise and
sharpness of images from four digital breast tomosynthesis systems for simulation of images for virtual clinical trials.
Phys Med Biol. 2017 62(6):2376-2397. DOI:10.1088/1361-6560/aa5dd9.

116 Ren B, Wu T, Smith A, Ruth C, Niklason L, Jing Z et al. The Dependence of Tomosynthesis Imaging Performance
on the Number of Scan Projections. In: Astley S.M., Brady M., Rose C., Zwiggelaar R. (eds) Digital Mammography.
IWDM 2006. Lecture Notes in Computer Science, vol 4046. Springer, Berlin, Heidelberg.

117 Ren B, Wu T, Smith A, Ruth C, Niklason L, Jing Z et al. Design and performance of the prototype full field breast
tomosynthesis system with selenium based flat panel detector. Proc. SPIE 5745, Medical Imaging 2005: Physics of
Medical Imaging, pp. 517-524. DO0I:10.1117/12.595833.

118 Mertelmeier T, Orman J, Haerer W, Dudam MK. Optimizing filtered backprojection reconstruction for a breast
tomosynthesis prototype device. SPIE 2006. 6142:61420F. DOI:10.1117/12.651380.

119 Reiser 1, Bian J, Nishikawa RM, Sidky EY, Pan X. Comparison of reconstruction algorithms for digital breast
tomosynthesis. arXiv:0908.2610 [physics.med-ph] https://arxiv.org/abs/0908.2610 (Consultado 07/10/2017)

120 Nosratieh A, Yang K, Aminololama-Shakeri S, Boone JM. Comprehensive assessment of the slice sensitivity profiles
in breast tomosynthesis and breast CT. Med Phys 2012 39(12): 7254-7261. DOI: 10.1118/1.4764908

121 samei E, Murphy S, Richard S. Assessment of multi-directional MTF for breast tomosynthesis. Phys Med Biol.
2013 58(5):1649-61. DOI:10.1088/0031-9155/58/5/1649.

122 Bouwman RW, Diaz O, van Engen RE, Young KC, den Heeten GJ, Broeders MJ, et al. Phantoms for quality control
procedures in digital breast tomosynthesis: dose assessment. Phys Med Biol. 2013 58(13):4423-38.
DOI:10.1088/0031-9155/58/13/4423.

123 McCormack VA, dos Santos Silva I. Breast density and parenchymal patterns as markers of breast cancer risk: a
meta-analysis. Cancer Epidemiol Biomarkers Prev 2006; 15:1159-1169. DOI:10.1158/1055-9965. EPI-06-0034.

124 Boyd NF, Guo H, Martin LJ, et al. Mammographic density and the risk and detection of breast cancer. N Engl J
Med 2007; 356:227-236. DOI:10.1056/NEJM0a062790.

125 Byng JW, Yaffe MJ, Jong RA, Shumak RS, Lockwood GA, Tritchler DL et al. Analysis of mammographic density and
breast cancer risk from digitized mammograms. RadioGraphics 1998 18(6):1587-1598.

126 yaffe MJ, Boone JM, Packard N, Alonzo-Proulx O, Huang SY, Peressotti CL et al. The myth of the 50-50 breast.
Med Phys 2009 36:5437-5443.

127 Klein R, Aichinger H, Dierker J, et al. Determination of average glandular dose with modern mammography units
for two large groups of patients. Phys Med Biol 1997; 42:651-671.

128 Highnam R, Brady M, Yaffe MJ, Karssemeijer N, Harvey J. Robust breast composition measurement—Volpara. In:
Marti J, Oliver A, Freixenet J, et al., eds. Digital Mammography. Proceedings of 10th International Workshop.
Switzerland: Springer International Publishing, 2010; 342—-349. DOI:10.1007/978-3-642-13666-5_46.

129 Hartman K, Highnam R, Warren R, Jackson V. Volumetric assessment of breast tissue composition from FFDM
images. In: Krupinsky E, ed. Digital Mammography. Proceedings of 9th International Workshop. Switzerland:
Springer International Publishing, 2008; 33—39. DOI:10.1007/978-3-540-70538-3_5.

142


https://arxiv.org/abs/0908.2610

130 Ekpo EU, McEntee MF. Measurement of breast density with digital breast tomosynthesis—a systematic review.
Br J Radiol 2015 87:1043. DOI:10.1259/bjr.20140460.

131 Tagliafico A, Tagliafico G, Astengo D, Cavagnetto F, Rosasco R, Rescinito G et al. Mammographic density
estimation: one-to-one comparison of digital mammography and digital breast tomosynthesis using fully automated
software. Eur Radiol 2012; 22:1265-1270. DOI:10.1007/s00330-012-2380-y

132 yan der Waal D, den Heeten GJ, Pijnappel RM, Schuur KH, Timmers JMH, Verbeek ALM et al. Comparing Visually
Assessed BI-RADS Breast Density and Automated Volumetric Breast Density Software: A Cross-Sectional Study in a
Breast Cancer Screening Setting. PLoS ONE 201510(9): e0136667. DOI:10.1371/journal.pone.0136667

133 Morrish OW, Tucker L, Black R, Willsher P, Duffy SW, Gilbert FJ. Mammaographic breast density: comparison of
methods for quantitative evaluation. Radiology 2015; 275:356—365. DOI:10.1148/radiol.14141508

134 Ciatto S, Bernardi D, Calabrese M, Durando M, Gentilini MA, Mariscotti G et al. A first evaluation of breast
radiological density assessment by QUANTRA software as compared to visual classification. Breast 2012 21:503—-
506. DOI:10.1016/j.breast.2012.01.005.

135 D’Orsi CJ, Sickles EA, Mendelson EB, Morris EA et al. ACR BI-RADS® Atlas, Breast Imaging Reporting and Data
System. Reston, VA, American College of Radiology; 2013.

143






	PORTADA
	AGRADECIMIENTOS 
	INDICE
	LISTA DE CONTRIBUCIONES 
	RESUMEN 
	SUMMARY 
	ABREVIATURAS
	1. INTRODUCCIÓN
	2. MOTIVACIÓN HIPOTESIS Y OBJETIVOS
	3. MATERIALES MÉTODOS Y RESULTADOS
	Publicaciones
	1. Comparación de los valores de dosis calculados con dos modelos distintos.
	2. Calidad de imagen y ahorro de dosis con la imagen sintetizada
	3. Comparación entre la mamografía convencional y la sintetizada
	Evaluación de los aspectos técnicos de la calidad de imagen en equipos clínicos de tomosíntesis de mama.
	5. Evaluación de dos algoritmos automáticos para estimar la glandularidad

	4. DISCUSIÓN
	5. CONCLUSIONES
	6. TRABAJO FUTURO
	7. APENDICE
	8. BIBLIOGRAFÍA




