UNIVERSIDAD POLITECNICA DE VALENCIA
DEPARTAMENTO DE INGENIERIA QUIMICA Y NUCLEAR

ENL

UNIVERSIDAD
POLITECNICA
DE VALENCIA

INDICADORES DE CALIDAD DE IMAGENES DIGITALES
EN PROGRAMAS DE CONTROL DE CALIDAD EN
MAMOGRAFIA

TESIS DOCTORAL

Presentada por:
Juan Manuel Campayo Esteban

Dirigida por:
Dr. 1. I. Gumersindo Jesus Verda Martin.

Dr. C. F. Francisco Rdédenas Escriba.

Valencia, Diciembre de 2005.






(X3
nunca es tarde
si la dicha es buena”

A mis hijos,
Ana 'y Gonzalo






Agradecimientos

A mis directores de tesis Gumersindo Verdt y Francisco Rodenas

A Logistica y Acondicionamientos Industriales S.A. (LAINSA), en su conjunto,
tanto a la Direccion, que me ha permitido y ha animado a la realizacion de esta tarea,

como a mis compaifieros que me han apoyado y ayudado a que sea posible.

A la Oficina del Plan del Cancer, de la Conselleria de Sanidad de la Comunidad
Valenciana, personalizada en la jefa de servicio Lola Salas, por la informacion

facilitada y el apoyo a proyectos como este.

A los servicios de radiodiagnostico del Hospital Clinico Universitario de Valencia y

Dr. Peset por permitir la realizacion de pruebas sobre sus equipos.

A mis compaiieros de trabajo, tanto del Hospital Clinico, como de LAINSA, con

mencion especial para Arturo, Javier y Vigent.

Por ultimo mi gratitud para Patricia, entusiasta, trabajadora incansable que me ha
ayudado y animado de forma constante practicamente desde el inicio hasta su

conclusion.






RESUMEN

La valoracion de la calidad de la imagen de un fantoma radiografico es uno de
los ejes fundamentales en un completo programa de control de calidad de
equipamiento radiografico. Para poder realizar un diagnostico adecuado en
radiodiagnostico, es necesario que los objetos con bajo contraste y didmetro puedan
ser distinguidos del fondo. Asi pues, la evaluacion de la calidad de la imagen
obtenida en estos términos es muy util para caracterizar las propiedades fisicas en el

proceso de la cadena de imagen.

En esta tesis se ha desarrollado un método para analizar la calidad de la imagen
digital de un fantoma mamografico por medio de técnicas de proceso automaticas.
Se han aplicado a unidades de mamografia convencional y a sistemas mamograficos
de radiografia computarizada. El uso del sistema digital permite la adquisicion de la
imagen directamente, evitando asi la digitalizacion necesaria para el analisis
automatico de la imagen obtenida por un equipo tradicional de revelado. Las
técnicas usadas para el tratamiento de la imagen son técnicas estandares como la
umbralizacion de la imagen para detectar los objetos, el crecimiento regional a
través de pixeles semilla, la utilizacion de operadores morfoldgicos para determinar
la forma y tamafio de los objetos, etc. Este estudio permite la obtencion de la
informacion sobre las caracteristicas de los fantomas, muy dificil de obtener
mediante la observacion directa debido a su pequefio tamafio y moderado contraste.
El objetivo final de este trabajo es obtener uno o mas parametros para caracterizar la
referencia en la calidad de imagen del fantoma de una manera objetiva. Estos
parametros serviran para comparar las imagenes obtenidas en diversos centros
mamograficos, asi como para estudiar la evolucion temporal de la calidad de la

imagen producida por una instalacion de diagnostico mamografico determinada.






EXTRACTE

La valoraci6 de la qualitat de la imatge d'un maniqui radiografic és un dels
eixos fonamentals en un complet programa de control de qualitat d'equipament
radiografic. Per a poder realitzar un diagnostic adient en radiodiagnostic, cal que els
objectes amb baix contrast i diametre puguen ser distingits del fons. Aixi doncs,
l'avaluacio de la qualitat de la imatge obtinguda en aquests termes és molt atil per a

caracteritzar les propietats fisiques en el procés de la cadena d'imatge.

En aquesta tesi s'ha desenvolupat un metode per a analitzar la qualitat de la
imatge digital d'un maniqui mamografic per mitja de técniques de processament
automatiques. S'han aplicat a unitats de mamografia convencional i a sistemes
mamografics de radiografia computaritzada. LWs del sistema digital permet
l'adquisicio de la imatge directament, per la qual cosa s’evita la digitalitzacio
necessaria per a l'analisi automatica de la imatge obtinguda per un equip tradicional
de revelatge. Les técniques utilitzades per al tractament de la imatge son técniques
estandards com la llidaritzacio de la imatge per a detectar els objectes, el creixement
regional mitjangant pixels llavor, la utilitzacid d'operadors morfologics per a
determinar la forma i grandaria dels objectes, etc. Aquest estudi permet 1'obtencioé de
la informaci6 sobre les caracteristiques dels maniquins, molt dificil d'obtenir per
mitja de l'observacio directa a causa de la seua petita grandaria i moderat contrast.
L'objectiu final d'aquest treball és obtenir un o més parametres per a caracteritzar la
referéncia en la qualitat d'imatge del maniqui d'una manera objectiva. Aquests
parametres serviran per a comparar les imatges obtingudes en diversos centres
mamograficos, i també per a estudiar I'evolucio temporal de la qualitat de la imatge

produida per una instal-lacio de diagnostic mamografic determinada.






ABSTRACT

The image quality assessment of a radiographic phantom image is one of
the fundamental points in a complete quality control programme of a radiographic
equipment. In the radiographic technique it is necessary that objects with low
contrast and diameter could be distinguish of its background, to carry out a suitable
diagnosis. So, the quality of the obtained image is very useful to characterize the

physical properties of the imaging chain.

In this thesis a method has been developed to analyse the digital image
quality of a mammographic phantom by means of automatic process techniques,
obtained by a film-screen and computed radiography mammographic equipments.
The use of digital system allows the directly acquisition of the image, avoiding the
digitisation that it is necessary for the automatic analysis of the image obtained by a
traditional film-screen equipment. The techniques used for the image treatment are
standard techniques as the image thresholding to detect objects, the regional growing
for pixels pooling, the morphological operator application to determine the objects
shape and size, etc... This study allows the obtention of information about the
phantom characteristics, that due to its small size and lowly contrast can be obtained
very difficultly by direct observation. The final aim of this work is to obtain one or
more parameters to characterize the reference phantom quality image in an objective
way. These parameters will serve to compare images obtained at different
mammographic centers and also, to study the temporal evolution of the image

quality produced by determined mammographic equipment.
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referencia para cada una de las distintas imagenes.

Figura 5.5: Grafico del SNR de las zonas de tejido glandular, graso y de referencia
para cada una de las distintas imagenes.

Figura 5.6: Gréfico del ratio glandular/grasa de las zonas de tejido glandular y grasa de las
distintas imagenes

Figura 5.7: Imagen obtenida en distintas condiciones kilovoltaje: 26kv, CAE:+0,
carga: 20mAs: IQF;,,=131.1301

Figura 5.8: Imagen obtenida en distintas condiciones kilovoltaje: 28kv, CAE:+0,
carga: 12mAs, IQF;,, =126.1511

Figura 5.9: Imagen obtenida en distintas condiciones kilovoltaje: 30, CAE: +0,
carga: 8mAs, IQF;,, =124.7972
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1.1 Justificacion

El cancer de mama constituye una de las principales causas de mortalidad en la
poblacion femenina, siendo la primera causa de muerte por cancer en la misma. En
Espafia se diagnostican cada afio 13.000 nuevos casos, de los que alrededor de un
30% concluiran con la muerte de la paciente. La probabilidad de que una mujer
espafiola padezca cancer de mama antes de los 80 afios se sitiia en torno al 6%. La
morbilidad de la enfermedad depende, en un alto grado, de su deteccion y

tratamiento en una etapa inicial en su desarrollo.

La mamografia se ha consolidado como la técnica mas efectiva para la deteccion
temprana del cancer de mama. Practicamente la totalidad de los paises desarrollados
cuentan, dentro de los programas de salud publica con programas de deteccion
precoz del cancer de mama en el que se incluye la realizacion de exploraciones
mamograficas a mujeres asintomaticas comprendidas en un margen de edad
(habitualmente entre los 45 y 65 afios). Si como resultado de la exploracion
mamografica, se sospechara la presencia de malignidad, se suele confirmar el
diagnostico con otras técnicas complementarias como la ecografia o la realizacion

de biopsias.

En la exploracion mamografica suelen realizarse, al menos en la primera
exploracion, dos mamografias por mama; una con proyeccion craneo-caudal y otra
oblicuo-medio-lateral. Las imagenes obtenidas son evaluadas por radidlogos
expertos; normalmente en los programas de cribado (screening) mamografico suele
realizarse una segunda evaluacion de las imagenes por un segundo radidlogo, al

objeto de evitar que queden exploraciones patoldgicas sin diagnosticar.
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El uso de la técnica mamografica para la deteccion precoz del cancer de mama
implica, necesariamente, al hacer uso de las radiaciones ionizantes, la
administracion de una cierta dosis de radiacion. El uso de estas radiaciones
ionizantes, puede, por otra parte inducir el cancer de mama a los individuos
examinados. En experiencias de investigacion se ha constatado la induccion de
tumores mamarios en ratones expuestos a radiacion. Estudios epidemiologicos sobre
mujeres expuestas por razones médicas, asi como los estudios realizados sobre los
supervivientes de la bomba atomica de Hiroshima, constatan la induccién de cancer

de mama como consecuencia de la exposicion a radiaciones ionizantes.

Este hecho hace que se ponga en duda, incluso, la conveniencia de implantar
programas de cribado mamografico mediante la técnica mamografica. Voces
autorizadas se manifiestan en este sentido, tal como lo hace el profesor Samuel S.
Epstein', presidente de la Coalicion para la Prevencion del Cancer y profesor de
Medicina Medioambiental y Ocupacional de la Escuela de Salud Publica de la
Universidad de Illinois (Chicago). Este experto apunta a la mayor radiosensibilidad
del pecho premenopausico como un factor de incremento de riesgo de induccion de
cancer mamario por exploraciones mamograficas. Segun este experto se pueden
lograr resultados tan efectivos como los mamograficos mediante técnicas de
autoexploracion y la realizacion de examenes clinicos realizados por especialistas,

sin el riesgo radioldgico asociado.

En los programas de cribado mamografico suele obtenerse un indice de deteccion
de algunos casos por cada mil mujeres exploradas (3-5 por mil). Lo que no se tiene
es la certeza absoluta de que la deteccion precoz cambie el desarrollo normal de la

enfermedad, esto es, si el diagnostico precoz permite retrasar la muerte frente a la

! Diario médico 11 de Febrero 2002.
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deteccion de la misma cuando se hubieran manifestado los sintomas clinicos. De los
diferentes indicadores utilizados para evaluar la eficacia de los programas de cribado
mamografico el mas usado suele ser la tasa de deteccion. Este indice da una idea de
la bondad del programa no del beneficio que induce a la poblacion sobre la que se
aplica. Quiza el indicador mas significativo para evaluar el beneficio sea la tasa de
mortalidad; parece que existe un consenso generalizado en que esta tasa se reduce
cuando el programa de cribado se aplica a poblaciones de mujeres comprendidas
entre los 50 y 65 afios, no estando muy aceptado que para mujeres mas jovenes el

programa esté justificado.

La justificacion de las exploraciones mamograficas en los programas de cribado
parte de la obtencion de un beneficio neto positivo, de manera que el riesgo asociado
a la exploracion sea superado ampliamente por los beneficios derivados de un
diagnostico certero. Para ello se hace necesario asegurar que se dan las condiciones
para lograr el correcto diagnostico. Un requisito basico para que un programa de
cribado tenga éxito es que las mamografias contengan suficiente informacion
diagnodstica para que sea posible detectar canceres de mama usando una dosis de
radiacion tan baja como sea razonablemente posible. Esto debe ser exigible a todas y
cada una de las mamografias realizadas, incluso a las que no se realizan como

consecuencia de un programa de cribado.

La deteccion del cancer de mama es, por consiguiente, muy dependiente de la
calidad de la imagen mamografica. Debe exigirsele a la prueba mamografica que
cumpla unos estrictos requisitos de calidad. Para ello es necesaria la implantacion de
un programa de garantia de calidad integral que contemple los aspectos médicos,

organizativos y técnicos.
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En el marco del programa de Garantia de Calidad se inscribe el control de calidad
del equipamiento que permita asegurar que funciona de forma constante, siendo
capaz de mantener el nivel de calidad exigible que se logra al alcanzar los siguientes

objetivos:

e FEl radidlogo dispone de imdgenes que tienen la mejor informacion
diagnéstica posible cuando se emplea la técnica radiografica apropiada. Las
imagenes deberian contener por lo menos el nivel de informacion definido

como aceptable, necesario para detectar las lesiones mas pequefias.

e La calidad de la imagen es estable con respecto al contenido de
informacion y la densidad Optica, y es consistente con la obtenida por otros

centros.

e La dosis en mama es tan baja como sea razonablemente posible (ALARA?)

para la informacion diagnostica requerida.

El control de calidad debe abarcar todos los parametros fisicos y técnicos que
tengan influencia en la calidad de la imagen. En general deben ser monitorizados los

siguientes componentes del sistema:

- Generador de rayos X (sistema de produccion de rayos X y los sistemas de

control).
- Receptor de imagen.

- Sistema de procesado de imagen.

2 ALARA, acronimo de la expresion inglesa “As Low As Reasonably Achievable”
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- Sistemas de visualizacion.

Los parametros que determinan la idoneidad del funcionamiento de estos sistemas
y su intervalo de aceptacion se encuentran definidos en diferentes protocolos. En
algunos de ellos no existe un consenso sobre su medida y evaluacion y, en general,
la interrelacion de todos ellos aporta un elevado grado de complejidad a la hora de

decidir sobre la bondad del sistema.

Dado el gran nimero de variables que contribuyen a la formacion de la imagen
mamografica y por tanto a su calidad, resulta imposible el control de todas y cada
una de ellas previamente a la realizacion de una exploracion o una serie de ellas. Se
establece una vigilancia periddica sobre cada parametro, diferente segiin su

potencial indice de variacion.

Si se fija las condiciones operativas de una instalacion de diagndstico
mamografico, de manera que pueda asegurarse que se cumplen los estandares de
calidad establecidos para poder lograr una imagen de calidad diagndstica, debemos
asegurar el mantenimiento del sistema. Este objetivo puede lograrse mediante la
realizacion de pruebas sencillas que permitan asegurar su constancia. La obtencion
de imégenes de fantomas realizadas en las mismas condiciones iniciales y su

comparacion es una herramienta muy util para este fin.

Este técnica, implantada de forma extensiva en las unidades mamograficas
dedicadas a los programas de cribado, siendo probadamente eficaz es, sin embargo,
susceptible de ser mejorada. La comparacion de la imagen obtenida, dia a dia, es
evaluada y comparada con la “imagen de referencia”. La evaluacién y comparacion
se realiza mediante técnicas visuales, muy susceptibles a la subjetividad del

observador.
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El contenido de informacion de una imagen puede definirse en términos de
contraste y detalles minimamente visibles, caracterizado por la curva contraste-
detalle. Se puede valorar la eficacia de un sistema y la constancia del mismo
mediante medidas como la resolucion, contraste y umbral de sensibilidad para unas

condiciones determinadas de exposicion.

El riesgo asociado a la exploracion obliga a su control y minimizacion mediante
programas de optimizacion de la técnica mamografica. En los programas de control
de calidad del equipamiento mamografico se incluye aspectos dosimétricos, en
especial, si las unidades son destinadas a programas de cribado. La magnitud que
mejor estima el riesgo de induccion de cancer de mama es la dosis media en tejido
glandular, entre otras razones porque es en tejido glandular donde se producen la
totalidad de los cénceres de mama. Esta magnitud es de dificil evaluacion,
obteniéndose estimaciones a partir de otras magnitudes directamente medibles como

el Kerma en aire a la superficie de entrada (ESAK).
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1.2 Objetivos

Ante todo lo expuesto nos planteamos, como primer objetivo de la presente tesis
ensayar un método de evaluar las imagenes obtenidas en las instalaciones dedicadas
a radiodiagnostico mamografico mediante el examen de imagenes digitalizadas de
los fantomas mamograficos empleados en el control periddico (diario en las
unidades dedicadas a cribado). La digitalizacién de la imagen del fantoma permite el
tratamiento individualizado de los diferentes elementos de test que lo constituyen, de
manera que a cada uno le podemos aplicar el algoritmo que mas informacién nos

proporcione.

El uso de fantomas como elementos capaces de ofrecer un indice de calidad de
imagen es una técnica empleada en las instalaciones de radiodiagnodstico
mamografico desde que se es consciente de la necesidad de establecer programas de
calidad, lo que se corresponde, practicamente, con el inicio de la aplicacion de la
técnica a programas de cribado. No obstante, la evaluacion de las imagenes
obtenidas de estos fantomas siempre ha sido engorrosa; la evaluacion debe ser
realizada por un “radiologo experto” y determinar el grado de visualizacion de los
elementos de test que componen la imagen. Este sistema de evaluacion presenta el
inconveniente de estar ligado a la agudeza visual del evaluador, asi como a la

disponibilidad del mismo.

La digitalizaciéon de la imagen del fantoma mamografico en las unidades de

diagnostico se planteaba como portadora de los siguientes beneficios:

e Permite el registro y analisis objetivo de la imagen mamografica.
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e Su evaluacion se hace independiente de la disponibilidad de evaluadores
expertos; pudiendo evaluarse por personal técnico una vez obtenida la

imagen.

e Permite la “comparacion” directa o objetiva con una “imagen de
referencia” pudiéndose verificar la constancia en la calidad de las imagenes

obtenidas en la instalacion.

e Permite comparaciones con otros centros, lo que facilita la uniformidad de
la calidad ofrecida por un conjunto de centros participantes en un programa

de cribado.

e  Puede ser enviada para su reevaluacion a otro centro, siendo un sistema
que permite el control centralizado de las diferentes unidades y optimizar

los recursos.

Todo esto que se plantea como una posibilidad muy razonable que permite la
tecnologia disponible se fundamenta en la obtencién de estimadores fiables y
suficientemente sensibles aplicados a las imagenes digitalizadas de los diferentes
elementos de test. El ensayo de diferentes estimadores y su comportamiento en las

imagenes digitalizadas ha marcado el desarrollo de la presente tesis.

La rapida implantacion de sistemas de obtencion de imagenes digitales en
radiodiagnoéstico tanto la radiologia computerizada (CR) como, en menor extension,
la radiologia digital directa (DR), estd induciendo una aceleracion en Ia
digitalizacion de las unidades de mamografia, junto con el cada vez mayor
desarrollo tecnoldgico de este equipamiento. Asi en unidades de radiodiagnostico

digitalizadas donde se habia mantenido el mamodgrafo convencional por el elevado
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coste de un sistema digital y su menor capacidad diagnoéstica, se procede a su
sustitucion cuando la tecnologia permite acceder a niveles de diagndstico similares a
los sistemas convencionales, puesto que mantener un sistema de revelado para un

unico equipo presenta dificultades técnicas y economicas.

Asi un objetivo derivado de la modificacion paulatina de las caracteristicas
técnicas del parque de instalaciones dedicadas a exploraciones mamograficas y de su
presumible futuro inmediato ha sido la aplicacion y adaptacion de los protocolos de
evaluacion de imagenes analdgicas digitalizadas a las imagenes digitales de los
fantomas utilizados obtenidas en mamografos digitales. Esto nos ha permitido la
comparacion con los resultados obtenidos en una instalacion de mamografia digital,
para ver la utilidad de la metodologia existente aplicado en equipos de instalaciones

de mamografia digital.
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1.3 Aportaciones de la tesis

El necesario aseguramiento de la calidad de las imagenes obtenidas en las
instalaciones de radiodiagnostico mamografico puede ser realizado con herramientas
como las desarrolladas y aplicadas en este trabajo, con las ventajas propias del
método de adquisicion y evaluacion; a destacar la inmediatez la objetividad de los
resultados, sin desdefiar la capacidad de transmision remota y su evaluacion diferida,
asi como la flexibilidad, permitiendo la sustitucion de los estimadores de calidad

empleados.

La reflexion realizada en esta tesis sobre las imagenes digitalizadas de fantomas
mamograficos y el analisis de las mismas, proporciona para los equipos de
mamografia digital la capacidad de realizar una vigilancia y control de la calidad de

imagen obtenida con parametros analogos.

Mediante las técnicas desarrolladas en la presente tesis y la aplicacion a distintas
tecnologias de equipos mamograficos, los tradicionales de pantalla-pelicula y los
digitales tales como el de radiografia computerizada, se observa como se puede
obtener un analisis objetivo del estudio de la calidad de imagen obtenida por un

determinado equipo, lo cual repercute en el control de calidad del mismo.

Fruto de los trabajos realizados con el objetivo de elaborar la presente tesis
doctoral, ha sido la presentacion y publicacién de numerosos trabajos sobre el tema
los cuales se enumeran en las paginas finales de este documento. Como se desprende
del numero de aportaciones, la transferencia de informacién que se ha generado en

torno a esta tesis ha sido considerable.
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2.1. Introduccion

Desde su descubrimiento, en el afio 1895 por W.C. Roentgen, se han desarrollado
multiples aplicaciones de los denominados “rayos X”, cuya principal caracteristica
es la de atravesar cuerpos opacos e impresionar placas fotograficas. Sin duda la
aplicacion mas extendida y de mayor trascendencia resulta de su aplicacion a la
técnica médica; desde los primeros inicios se manifestaron como una herramienta

para observar el interior del cuerpo sin dafios aparentes para el sujeto observado.

La aplicacion de los rayos X a pacientes, de los que se obtiene una imagen
anatomica del interior de su cuerpo constituye la especialidad médica que
denominamos radiodiagnostico. De los sistemas iniciales a las instalaciones
modernas hay, como es l6gico en una técnica que tiene mas de 100 afios de

aplicacion, diferencias sustanciales en todos los elementos que la componen.

Desde el inicio de la introduccion de la técnica radioldgica se constatd una
potencial nocividad de las radiaciones empleadas. Los avances en el conocimiento
de los efectos bioldgicos que las radiaciones pueden producir sobre el individuo
expuesto y la necesidad de reducir los niveles de riesgo al nivel mas bajo que sea
razonable alcanzar han provocado un cambio en la demanda de exploraciones

radioldgicas.

Asi, si bien son innegables los beneficios que aporta la técnica, también se es
consciente de los riesgos que entrafia. Un principio basico en proteccion radiologica
es el de justificacion que establece la necesidad de que cualquier técnica radiologica

que se quiera implantar debe implicar un beneficio neto positivo; esto es, que el
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beneficio sea superior al detrimento que aporta. En una actividad de
radiodiagnostico el beneficio obtenido es precisamente el diagndstico, y para poder

obtener un diagndstico certero es preciso disponer de una imagen que lo permita.

14
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2.2. Radiodiagnostico, cadena de imagen

La obtenciéon de una imagen radiografica es un proceso en el que estan
involucrados una seric de elementos que conforman lo que denominariamos

genéricamente cadena de imagen. Esta cadena, la constituyen:

- Sistema generador de rayos X (generador, tubo, carcasa, colimador,...);
cuya funcion es proporcionar radiacion en la cantidad y con calidad
que la técnica especifica requiera.

- Sistema de soporte y adquisicion de imagen (chasis, pantallas de
refuerzo, pelicula radiografica, pantalla fluoroscopica, intensificador de
imagen,...). Debe poseer las caracteristicas geométricas y de eficacia de
deteccion que le sean precisas.

- Sistema de visualizacion de imagen (procesadora radiografica,
negatoscopios, monitor de imagen,...), que permita la evaluacion

diagnostica de la misma.

Cada uno de los elementos que componen la cadena de imagen tiene su relevancia
en la formacion de la misma [19]. Para lograr una imagen de calidad diagnostica es
preciso que todos y cada uno de los elementos que constituyen la cadena se
encuentren en condiciones de funcionamiento adecuadas; esto es, que realicen la
funcion para la que han sido disefiados cumpliendo las especificaciones técnicas de
funcionamiento que le sean propias. Es igualmente necesario que la interaccion entre

ellos sea optima y que no se produzcan incompatibilidades o desajustes.

Analicemos, brevemente, cada uno de los integrantes de la cadena de imagen y su

contribucion a la obtencion de la imagen radiografica [5-7, 37].
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2.2.1. Sistema generador de rayos X.

Lo podemos considerar constituido basicamente por: generador de alta tension y
corriente que alimenta un tubo de rayos X, que a su vez esta en el interior de una

carcasa y un sistema de colimacion y simulacion optico.

El generador es el sistema electro-electronico encargado de suministrar alta
tension de polarizacion entre el anodo y el catodo del tubo de rayos X (kVp), asi
como proporcionar una corriente que circule por el filamento (mA), lo que se realiza
durante un periodo de tiempo determinado (ms). Estos parametros tienen su

trascendencia en el proceso:
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Figura 2.1. Espectros genéricos de rayos X

- Tension (kVp): la tension que suministre el sistema generador caracteriza la
energia maxima de la radiacion X. La tension de polarizacion determina la energia
maxima de los fotones producidos; conforme se aumenta la tension se produce un
aumento de la cantidad de fotones, creciendo el rendimiento de producciéon en una
relacion aproximadamente cubica. Si la tension suministrada supera la energia de

ligadura de los electrones del material anodico se produciran un incremento
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adicional en el rendimiento del equipo debido a la emisiéon de la radiacion

caracteristica.

El tipo de rectificacion que se realice sobre la corriente de entrada determinara la
calidad (energia) de la radiacion. Cuando la forma de onda muestra menor rizado el
rendimiento del equipo aumenta (mejor polarizacion del tubo: radiacion de mayor

energia todo el tiempo que dura la exposicion)
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Figura 2.2. Tipos de rectificacion y su efecto en la generacion de rayos X

- Corriente (mA): la corriente que circula por el filamento del tubo determina la
intensidad de la radiacion. Este pardmetro determina la cantidad de radiacion

que emite el equipo, sin alterar la calidad de la misma.
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- Tiempo (ms): El tiempo en el que circula la corriente por el filamento del tubo,
cuando este estd polarizado determina la cantidad de radiacion que se emplea en

la obtencion de la imagen radiografica.

El tubo de rayos X consiste basicamente en una ampolla de vidrio donde se
generan los rayos X. Estos se producen como consecuencia de la interaccion de los
electrones que procedentes de un filamento incandescente (catodo) impactan con un
elemento de alta densidad (anodo) por efecto de la alta tensién establecida entre

ambos elementos.
La resolucion en una imagen radiografica es funcion, entre otros factores, del

tamaiio del foco de radiacion, como vemos de forma grafica en la Figura 2. 3.
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Figura 2. 3. Esquematizacion del efecto del tamafio de foco en la penumbra de la imagen.

El tamafio del foco viene determinado por el tamafio del filamento, lo que a su vez
condiciona la corriente de paso a través de ¢l. Un filamento muy fino hace que la

corriente que pueda circular por €l sea muy pequeiia, lo que lo inutiliza a efectos
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practicos en las aplicaciones clinicas. Para conseguir disminuir el tamafio efectivo
del foco se recurre a inclinar la superficie del anodo unos 30° respecto a la vertical,

con lo que el efecto aparente es la disminucion del tamafio del foco.

Figura 2.4. Angulacion del anodo y su efecto en el tamaiio de foco efectivo

La emision de radiacion producida por un tubo de rayos X no es uniforme en un
plano normal a la direccion del haz. Los puntos mas alejados del centro, al estar a
mayor distancia del foco emisor reciben menor intensidad de radiacion; atraviesan,

al hacerlo de forma oblicua, mayor espesor de absorbente (vidrio, aceite, filtros,,,).

En la direccion anodo-cidtodo a este efecto se suma el denominado “efecto
anddico o efecto talon” que como consecuencia de la anisotropia de emision de
radiacion de frenado y de la diferencia de absorcion de los fotones en funcion de la
direccion de emision: los fotones emitidos en direcciones mas proximas a la
superficie anodica, al tener que atravesar mayor espesor de material sufren una

mayor atenuacion. En la Figura 2.5 esta representado este efecto.
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Citoda Lnndo

Angulo de
EINIS10TL
Figura 2. 5 Efecto “talon” en el haz de rayos X
El material que constituye el anodo tiene su trascendencia en la calidad y cantidad
de radiacion que puede generar. Asi, cuanto mayor es el nimero atdmico del metal

anodico mayor es el rendimiento de generacion de radiacion de frenado; la seleccion

del elemento anddico permite la generacion de radiacion caracteristica.

Flujo de =~
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Figura 2.6. Espectro de RX para anodos constituidos con elementos
diferentes, obtenidos con la misma corriente catddica (mA)
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La carcasa alberga el tubo de rayos X; tiene dos misiones fundamentales, una de
ellas es la de contener el “refrigerante” necesario para el funcionamiento del tubo y
la otra es de “reducir” la radiacion que, siendo generada por el tubo de rayos X no
lo es en la direccion definida como haz 1til. Esta carcasa esta disefiada e instalada de
manera que trabajando el tubo durante 1 hora con la mayor condicion de carga, el
nivel de radiacion (dosis) medido a un metro de distancia de cualquier punto de la

misma no supere el valor de 1 mGy (radiacion de fuga).

Este condicionado no sélo tiene implicaciones radiologicas desde el punto de vista
de la proteccion radiologica (dosis que recibe el paciente y el personal de
operacion), [18, 33] sino que tiene implicaciones en la imagen, puesto que la
radiacion de fuga, al incidir sobre el soporte de imagen produce un aumento del

ruido y, por tanto, una pérdida de contraste.

La carcasa permite, pues, la salida de la radiacion s6lo en una direccion, a través
de una “ventana”; esta radiacion estd constituida por fotones de un amplio rango
energético. Los fotones muy blandos (de baja energia) seran absorbidos por el
paciente, sin contribuir a la formacion de la imagen. Para reducir su presencia se
recurre a la filtracion del haz, que consiste en interponer materiales absorbentes de
manera que se produce una absorcion de la radiacion mucho mayor para fotones de
baja energia que para los de alta. La filtracion del haz se produce, pues, tanto por lo
elementos intrinsecos al conjunto: filtracion inherente (anodo, ampolla de vidrio,
refrigerante, ventana,...), como por los filtros absorbentes insertados: filtracion

afniadida.
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Figura 2.7. Esquema de la filtracion de un tubo equipado de rayos X. 1 y 2
filtracion inherente, 3 filtracion afiadida

La filtracion total (filtracion inherente mas la filtracion afiadida) de un tubo
equipado depende de la tension maxima de polarizacion. Los valores normalizados
de filtracion minima (y reflejados en el R.D. 1976/1999 sobre criterios de calidad en
radiodiagnostico médico) se corresponden con 1,5 mm de aluminio para equipos con

tension maxima de 70 kV y de 2,5 mm de aluminio para aquellos que superen estas

tensiones.

pr e e —

n°de r 1
fotones | ||
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Energia del foton (KeV)

Figura 2.8. Efecto de la filtracion sobre el espectro de rayos X
Espectro de RX, 90 kVp sin filtrar (linea continua)
Espectro de RX, 90 kVp filtrado (linea de puntos)
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El sistema de colimacion tiene como objeto dirigir la radiacion solo en direccion
al objeto a estudiar y conteniendo solo al objeto de estudio. Suele estar constituido
por sistemas de conos fijos o mordazas moviles que reducen el haz a las

dimensiones deseadas.

Solidariamente al sistema de colimacion suele disponerse un dispositivo que
mediante el empleo de una lampara incandescente y “simulando” la posicion del
foco de rayos X permite visualizar el haz de radiacion y verificar que el objeto a

radiografiar se encuentra dentro del haz util.

| P

Figura 2.9 . Esquematizacion del sistema Optico de simulacion del haz de radiacion
F: Foco rayos X; L: Lampara; E: Espejo

2.2.2.  Sistema de soporte y adquisicion de imagen

La disposicion geométrica que conforman el emisor de radiacion (tubo de rayos
X), el objeto a estudiar (paciente) y el sistema de imagen (chasis radiografico,
intensificador, detector,...) condiciona en gran medida algunos pardmetros de la

imagen; fundamentalmente los que tiene que ver con la resolucion.
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Asi, una disposicion en la que el tubo se encuentre relativamente alejado del
paciente y éste se encuentre muy proximo al sistema de imagen favoreceria la
resolucion del sistema: el tamafio del foco se minimizaria y se reduciria la penumbra

de los objetos que constituyen la imagen.

Dentro de las caracteristicas geométricas que se asocian a un sistema de
adquisicion de imagen es que éste sea normal a la direccion del haz primario, para
conseguir que este sea homogéneo. Se suele dotar al sistema de imagen de
dispositivos para reducir el ruido producido por la radiaciéon dispersa: blindajes
dorsales en chasis radiograficos, rendijas filtrantes, rejillas antidifusoras. Estas
ultimas son especialmente ttiles para poder obtener imagenes con una elevacion del

contraste.

Foco de Rx

. Radiacién
directa

Fotones
T dispersados

Figura 2.10 . Efecto de la rejilla “antidifusora”
Las peliculas radiograficas se utilizan, para ser expuestas en un equipo de rayos X,
dentro de los denominados chasis radiograficos. Estos presentan una disposicion

tipo “libro” en cuyo interior se dispone la placa (pelicula radiografica). El objetivo
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de este dispositivo es, en primer lugar, proteger la placa de la luz visible,
manteniéndola protegida desde que es expuesta hasta el momento de su revelado.

Ademas de la funcion de “proteccion” mencionada, en los chasis se instalan
pantallas de refuerzo que consisten en cartulinas con material fluorescente, de
manera que cuando la radiacion X incide sobre la misma ésta se excita emitiendo luz
visible (verde o azul) que impresiona la pelicula. Con ello se consigue una mayor
ganancia (se emiten mas fotones de luz que los fotones X absorbidos); por otra parte

las peliculas son mas “sensibles” a la radiacién visible que a la radiacion X.

En radiografia convencional se suelen usar peliculas radiograficas de doble
emulsion a fin de obtener una buena eficacia de deteccion: los fotones pueden
contribuir a la formacion de imagen al incidir sobre la pantalla de entrada,
directamente sobre la peliculas o en la pantalla de salida; tras esta ultima se instala
habitualmente una lamina de material de alta densidad (cobre o incluso plomo), de
manera que la retrodispersion de los fotones que “escapan” aumente aun mas la
eficacia de deteccion.

casete pantalla-pelicula

ra
»
pantalla —~T—— _;———: emulzian
. ST .
— base peficula

"@ pantalla ~ Cor=mmr ey ™ emulsidn
- Zell3dc

wentana [0 partallas

Figura 2.11 Chasis radiografico tipico:
disposicion tipo libro, donde las pantallas
reforzadoras (fluorescentes) se disponen en
ambas caras, de manera que componen un
“sandwich” con la pelicula radiografica
que tiene emulsion en ambos lados.

pelicula k
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La imagen latente, estd formada por la luz (radiacion) que ha incidido sobre la
pelicula radiografica y ha sido absorbida por los haluros de plata que componen la
emulsion sensible. La reaccion de “fotodescomposicion”, que es reversible, necesita
un proceso de revelado (estabilizacion a través de la reduccion del ion plata Ag")

que permite la transformacion de la imagen latente en imagen visible.

El ennegrecimiento de una pelicula no se produce de forma lineal con la
exposicion de la misma a la radiaciéon (o luz visible). Una forma de evaluar el
ennegrecimiento (transparencia) es mediante la densidad optica (DO), que se define

como:

DO = -log(Iy/1p)

siendo
Io:intendidad de luz incidente

I;: Intensidad de luz transmitida

La relacion entre la densidad optica (DO) y el logaritmo de la exposicion relativa,
constituye la denominada Curva Caracteristica, que es propia de cada tipo de
pelicula y describe la respuesta de la misma a la exposicion Esta curva, en general

se caracteriza mediante las siguientes parametros:

Velo: densidad optica de la pelicula sin exponer (base+velo).

Sensibilidad o velocidad: se define como el inverso de la exposicion requerida para
producir un efecto dado; en general, en radiodiagnostico, se adopta el reciproco de la
exposicion necesaria para conseguir una densidad de 1,0 por encima de la

base+velo.
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Gradiente medio: representa la “pendiente” de la curva entre dos puntos
(normalmente entre 0,25+velo y 2,0+velo); permite cuantificar la capacidad de
contraste de la pelicula.

Latitud: es el intervalo de exposicion que proporciona densidades Opticas en el
“tramo recto” de la curva y que se corresponden con la zona de densidades opticas

utiles.

Pelicula 1
peticuta 2 Figura 2.12. Curva
caracteristica de dos peliculas
radiograficas  diferentes. La
pelicula 1 posee una sensibilidad
mas baja que la pelicula 2, pero
esta ultima podrd suministrar un
mayor contraste (menor latitud).

Densidad dptica

I
Latituc
pelicula ,z
Latitud

, pelicula 11

Log. exposicion relativa

2.2.3. Sistema de visualizacion de imagen
La imagen “latente” generada en la etapa anterior es, en ésta, adaptada para su

visualizacion. El procesado de la pelicula es un proceso quimico de oxi-reduccion,

que se realiza en las siguientes etapas:
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Revelado: En este proceso se produce la reducciéon de los iones plata “disociados”
por efecto de la radiacion.

Fijado: Se neutraliza la reaccion anterior y se disuelven las sales de i6n plata que no
habian sido alteradas.

Lavado: Retira los restos de fijador presentes sobre la placa.

Actualmente este proceso se realiza en procesadoras automdticas que realizan
secuencialmente los procesos descritos, arrastrando la pelicula mediante un sistema
de rodillos que la van introduciendo sucesivamente en los bafios reactivos. Un

esquema de su funcionamiento puede verse en la figura.

PANEL DE LA PARED
SECCION DE PROCESADO DEL CUARTO OSCURD
DE LA PELICULA

)

~
i
BANDEJA DE ulﬂleiﬁ
A,

¥,
¥
i
VENTILADOR --p -

LY — RODILLG DE TRANSPORTE

[ meverano uano Lavaoa
: - SECCION DE SECADD
I

— TUBOS DE AIRE

<o == RECEPTOR DE RADICGRAFIAS.

Figura 2.13. Seccion de una
procesadora automatica

| ———

1
BOMBAS DEL AMEFORTIADOR

Este es un proceso del que depende grandemente la calidad de imagen. Las

variables que de forma mas significativa influyen en el proceso son:
- El tiempo de procesado; esto es, el tiempo en el que la pelicula estara en

contacto con los diferentes reactivos (el tiempo total del proceso se se sitia

entre los 90 y 210 s) en general el ciclo expandido (largo) implica aumentar el
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contraste y la velocidad de la pelicula (mayor tiempo de reaccién implica mayor
avance de la misma).

- Temperatura del revelador, normalmente situada entre 30°C y 40°C. La
temperatura, normalmente, acelera las reacciones, por lo que a mayor
temperatura la reaccion sera mas completa. En las graficas siguientes se
representa la variacion del contraste, la velocidad y el velo (base+velo) con la
temperatura del revelador.

- Los reactivos, en cuanto a su concentracion (en general una concentracion
elevada implica una mayor velocidad de reaccion) y estado de conservacion

(homogeneidad de la mezcla, sales en suspension, suciedades,...).

o Figura 2.14. Efecto de 1la

st / temperatura, velocidad y
concentracion de revelador en el
/ proceso de revelado

La curva caracteristica de una pelicula radiografica, la curva DO-logE, depende de
factores propios de cada instalacion: tipo de pantallas reforzadoras, tipo de ciclo de

revelado, temperatura de reactivos, concentracion,...
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EVOLUCION NORMAL

SUB-EVOLUCION

Densidad optica

Figura 2. 15. Efecto del procesado en la curva de velocidad de la pelicula radiografica

Una vez obtenida la imagen radiografica, las condiciones donde se ha de evaluar
condicionan el que puedan visualizarse todos los objetos que en ella aparecen.
Aspectos como la iluminacién de la sala y la intensidad de los negatoscopios tienen

en esta fase su trascendencia.
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2.3. Mamografia convencional; cadena de imagen

Anatdémicamente el tamafio y la composicion de la mama varia ampliamente de
una mujer a otra y, probablemente a lo largo. Se puede asumir que la mama esta
compuesta por tejido fibroso, glandular y por tejido adiposo (graso); ambos tipos de
tejidos tienen composiciones diferentes y densidades diferentes, que si bien no son
exageradas, permite su identificacion radiografica (densidad tejido adiposo
0,93g/cm’; densidad tejido glandular 1,06 g/cm’) . Resulta de interés la
identificacion de microcalcificaciones (0,1-0,2 mm de didmetro) que, a menudo, son
el unico signo de anormalidad visible en un céncer precoz.; otros signos de
malignidad pueden ser la presencia de masas tumorales inmersas en tejido glandular

o estructuras fibrosas en tejido adiposo.

El objetivo en mamografia es, por tanto, conseguir imagenes de alto contraste, alta

resolucion y bajo ruido; todo ello con la menor dosis posible [8,10, 21]

Para lograr estos objetivos se disefian instalaciones con caracteristicas especiales
para realizar estas pruebas diagnosticas. Las caracteristicas especificas de este tipo

de instalaciones las podemos resumir en las siguientes [8, 32, 44]:
2.3.1. Equipo generador de rayos X.

A fin de obtener una elevado contraste entre tejidos no muy diferentes
(composicion y densidad) es necesario utilizar equipos que generen rayos X de baja

energia (25-35 kVp); para ello necesitaremos un tubo equipado con anodo de Mo o

Rh, y asi conseguiremos que la energia media se sitie en el rango de interés.
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Es muy comun, en mamografia utilizar “filtros de bordes de absorcion”. Estos filtros
aprovechan la resonancia que se produce cuando se hace incidir un haz de radiacion
cuya energia coincide con algunas de la diferencias de energia de ligadura de los
electrones de las capas internas del filtro (no se produce practicamente atenuacion a

esas energias).

30 -- 4sxi0®* ¥
e - = - 0.030 mm Mo .
& 2B 0,025 mrm R Figura 2.17 Espectro de
% 20 — e salida para un tubo con
w15 anodo de Mo, a 30  KVp
g de tension con filtros de
F: 0 0.03 mm de Mo, o 0.025
g : mm Rh
£ o
5 10 15 20 25 30
Energia (KeV)

Como se ha comentado, resulta de especial interés la posibilidad de visualizar
pequeiios detalles en la imagen (microcalcificaciones, fibras,...), lo que obliga a

utilizar tubos con una mancha focal lo mas pequefia posible (focos 0,1/0,3 mm); un
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aumento de la distancia foco-pelicula reduce la penumbra geométrica, sin embargo
al tener que realizar exposiciones con mayor tiempo (al disminuir la tasa de dosis) se
incrementa la penumbra cinética; resulta necesario adoptar una situacion de

compromiso (Distancia Foco-Pelicula, DFP, ente 60 y 70 mm).

2.3.2. Sistema de soporte y adquisicion de imagen.

Quiza el sistema mas caracteristico de un equipo de mamografia es su sistema de
compresion. Este elemento resulta extremadamente util, dentro de sus caracteristicas
podemos citar: permite uniformizar el espesor de la mama (y con ello la imagen),
disminuye la atenuacion del haz y reduce la radiacion dispersa (menor dosis para
conformar la imagen y mejor contraste), acerca los objetos de interés al soporte de
imagen (aumenta la resolucion), ademas, al “impedir” el movimiento de la mama

reduce la incertidumbre cinética.

La exposimetria automatica, o sistema de control automatico de exposicion (CAE)
es un dispositivo, que si bien no es exclusivo de la técnica mamografica es en ella
donde se muestra especialmente util y critico. Estad constituido por un sistema
detector que interrumpe la exposicion cuando este ha alcanzado una sefial prefijada,
que se corresponde con la dosis necesaria para producir un ennegrecimiento
determinado en la imagen radiografica. El detector se encuentra dispuesto detras del
chasis radiografico, de manera que no interfiera en la imagen; en los equipos de
radiologia convencional, donde, por emplear mayores tensiones el detector es
radiotransparente, el detector se posiciona delante del chasis. La mayoria de los

mamografos permiten situar el detector en dos o mas posiciones (mds o menos
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alejadas de la pared costal) para ser seleccionadas en funcion de la anatomia de la
mama.

Ammadura méwil

BLINDAJE

B PANEL DE
Compresor CGONTROL

Film

Caszete

Chasis

Figura 2.18 Esquema de un mamografo Figura 2.19. Sistema de
mamografia con ocho
detectores para control de
exposimetria.

Para obtener imagenes con un elevado contraste resulta necesario reducir la
contribucion de la radiacion dispersa a la imagen. Las rejillas antidifusoras se
emplean para eliminar (idealmente) la radiacion dispersa, transmitiendo Ginicamente
la radiacion primaria; en condiciones reales transmiten en torno al 70% de la
radiacion primaria y absorben del orden del 80% de la dispersa. El comportamiento
de una rejilla se puede caracterizar por el incremento de contraste que produce y el
incremento de dosis que implica su uso. El incremento de contraste asociado al uso
de la rejilla puede evaluarse mediante el Factor de Incremento de Contraste (FIC)
que se define como el cociente entre el contraste de la imagen con y sin rejilla. El
incremento de dosis puede medirse mediante el Factor de Rejilla (FR) que es el

cociente de la dosis con y sin rejilla.
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Figura 2.20. Variacion del FIC y del FR en funcion del espesor de la mama, para
una rejilla movil (M) y para una rejilla fija (S). Estudio realizado a 28 kV con tubo
de 4nodo de Mo y filtro 0.03 mm Mo.

Las rejillas pueden ser, moviles o fijas, siendo la primera la que mejores

prestaciones ofrece, tanto desde el punto de vista del contraste como de la dosis.

En mamografia el sistema de adquisicion de imagen habitual es el de un chasis con
una unica cartulina de alta definicién, con una pelicula de una sola emulsion, ambas
en contacto. La disposicion del conjunto se hace de manera que la radiacion incida
inicialmente sobre la pelicula y posteriormente sobre la cartulina, de manera que la

dispersion de la luz sea minima.
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pelicula en mamografia

Esta configuracion pantalla-pelicula se disefia de manera que se minimice la
posibilidad de realizar montajes inadecuados: pantalla en lado opuesto al lado de la
pelicula donde se encuentra la emulsion, o insercion del chasis al revés, con el lado

de la pantalla cara al tubo de rayos X.

Los sistemas placa-pelicula de uso mamografico ofrecen una mayor resolucion y
un mayor contraste que en radiologia convencional, pero, por consiguiente presentan

una menor latitud lo que puede ser un problema para mamas gruesas o densas.

El procesado de las peliculas mamogréaficas se considera una etapa critica,
cambios en la velocidad, contraste y velo determinan en gran medida la capacidad
de diagnodstico de una imagen mamografica. De hecho se considera prioritario
establecer un programa de control de calidad a este sistema que incluya medida
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periddica (diaria en unidades dedicadas a screening) de la base mas velo, indice de

contraste y de velocidad

2.3.3. Sistema de visualizacion de imagen.

Las condiciones de visualizaciébn son, en mamografia, mas extremas que en
diagnostico convencional. El nivel de DO de las imagenes es muy superior, lo que
explica utilizar negatoscopios con mayor luminosidad (en diagndstico convencional
es suficiente una luminancia de 1500 cd/m’ en mamografia debe superar 3000
cd/m®) y una gran homogeneidad. La iluminacion de la sala de diagnostico es, por

este motivo, critica (iluminancia inferior a 50 lux).
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2.4. Mamografia digital; cadena de imagen

La técnica radiografica se encuentra, en estos momentos, en un punto de inflexion
en el que la obtencion y evaluacion de imagenes digitales estan sustituyendo
progresivamente a la adquisicion y procesado quimico. Si bien la tecnologia de
revelado ha alcanzado un grado tecnolégico notable mediante procesadoras
automaticas, sistemas luz-dia que presentan comportamientos muy estables y han
reducido considerablemente la manipulacion del material radiografico, la
digitalizacion de los servicios de radiodiagnostico es un hecho imparable. Este
hecho no estd, no obstante, carente de riesgos, ya que el diagnostico en sistemas
digitales implica el dominio de técnicas muy diferentes a las empleadas hasta ahora

y que requieren, por tanto, de un periodo de adaptacion y aprendizaje.

Es precisamente en la mamografia donde la obtencién de imagenes digitales
presenta mayores dificultades [9], no resultando extrafio encontrar servicios de
radiodiagnéstico completamente digitalizados que mantienen las unidades de

mamografia con procesado convencional.

Dentro de las técnicas de obtencion de imdagenes radiograficas digitales
encontramos la denominada Radiologia Computerizada (CR), basada en la lectura
de pantallas fosforescentes. Es la alternativa mas extendida por no implicar cambios
sustanciales en los equipos de rayos X, presentando un tipo de operacioén similar a
los sistemas tradicionales. Basicamente consiste en sustituir los chasis
convencionales pantalla/pelicula por otros con fosforo fotoestimulable; el sistema de

revelado se sustituye en este caso por una unidad lectora.
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El empleo de detectores en los equipos de rayos X da lugar a la Radiografia

Digital (DR). Estos detectores permiten la obtencion de imagenes radiograficas

directamente digitales. Existe una gran variedad de detectores en el mercado y otros

muchos en fase de desarrollo; los mas empleados utilizan como captador un

dispositivo acoplado de carga (CCD) que procesa la imagen obtenida en una pantalla

fosforescente. Los mas avanzados hacen uso una matriz de transistores de silicio

(TFT) acoplados a sistemas de conversion que de forma directa o indirecta

transforman la energia de los rayos X en carga eléctrica.

Las ventajas que presenta un sistema de radiologia digital son las siguientes:

Posibilidad de manipulacién de la imagen, modificando las condiciones de
visualizacion: establecer diferentes filtros de procesado de imagen en
funcidn de las lesiones a identificar,. ..

El amplio rango dindmico del detector permite seleccionar la técnica
radiografica practicamente independiente del mismo; no es de esperar la
saturacion del detector; la sub o sobreexposicion no llevan asociado,
necesariamente, la repeticion de la exploracion.

Las imagenes digitales permiten el empleo de aplicaciones informaticas de
ayuda al diagnostico (CAD'); evaluacion de la imagen a distancia
(teleradiologia).

Integracion de imagenes mamograficas en redes, PACS?.

En los sistemas de Radiografia Digital la imagen se visualiza, casi en

tiempo real.

' CAD: Acronimo de “Compueter Aided Detection”
2 PACS: Acronimo de “Picture Archiving and Comunication Sistems”; sistema de gestion de

imagenes

que incluye su Produccién, intercambio, administracion visualizacion y

almacenamiento
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- Se eliminan las variaciones en la calidad de imagen debidas a fluctuaciones
en la calidad y cantidad de reactivos, temperatura o velocidad de procesado.
- Es posible establecer un programa de control de calidad con pardmetros

numéricos que elimine, o reduzca, la subjetividad del evaluador.

Por otra parte, las desventajas de la mamografia digital son las siguientes:
- La resolucion que proporcionan los sistemas digitales es inferior a la
obtenida por la mamografia convencional.
- Requiere un proceso de aprendizaje y adaptacion. La técnica convencional
esta asumida por técnicos y radidlogos, no asi la digital.

Dificultad en el control y la optimizacion del sistema. No hay, como en el

sistema convencional, una clara relacion entre el aspecto de la imagen y la
dosis suministrada.

- Requiere una inversion econdémica elevada.

Respecto a la cadena de imagen en mamografia convencional desarrollada en el
punto anterior, podemos resaltar las caracteristicas diferenciales de los sistemas

digitales [8-9]:

2.4.1. Generadores de rayos X; aspectos geométricos.

Los equipos generadores de rayos X empleados en mamografia digital son
analogos a los convencionales. Unicamente las especificaciones y posicion del

sistema detector puede introducir algunas variaciones.

A) Dosis de radiacion — ajuste de la técnica.
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En mamografia convencional hay una relacion directa entre el aspecto de la
imagen y la dosis administrada; la subexposicion o sobreexposicion resulta evidente

al observar las imagenes obtenidas, de acuerdo a la densidad optica que presentan.

Los sistemas digitales disponen de software que presenta la imagen con los niveles
de grises correspondientes a una imagen normal, independientemente de si la
imagen ha sido adquirida en Optimas condiciones o si lo ha sido sobre o
subexpuesta. Sin embargo, el nivel de ruido, y por tanto la calidad de la imagen, si
dependen de la dosis aplicada. Existe, el riesgo, de realizar las exploraciones
radioldgicas con cargas superiores a las que proporcionen una imagen de calidad
suficiente debido a que no sea observable la sobreexposicion de la imagen.

Se convierte este parametro, o algin indice del mismo (ej.: indice de dosis a la
entrada), como un referente a la hora de disefiar un programa de control de calidad

en una instalacion de mamografia digital.

B) Calidad de radiacion

La sensibilidad de deteccion de los sistemas digitales difiere de los
convencionales. Asi, es posible modificando la combinacion anodo/filtro y la
tension de trabajo, obtener mejor relacion sefial-ruido (calidad de imagen) con

similares dosis glandulares.

C) Compresion

El objetivo del sistema de compresion en mamografia convencional es triple; sirve
para inmovilizar la mama, reduce su espesor (y por tanto la dosis) y reduce el rango
dinamico de la imagen de la mama (al ser el espesor de la mama comprimida similar
en todo el area a explorar). Este tltimo objetivo carece de sentido en la mamografia

digital, con lo que puede reducirse la fuerza de compresion y aumentar la

confortabilidad de la paciente.
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D) Rejilla antidifusora

El efecto de la rejilla antidifusora, cuyo efecto global conlleva el aumento de la
base de una pelicula radiografica, puede ser compensado por un procesado de la
imagen que elimine este efecto, con lo que podria, en los sistemas digitales,

eliminarse este elemento, con el consiguiente ahorro en dosis.

E) Control automatico de exposicion

El control automatico de exposicion es un elemento basico en mamografia
convencional; se pretende mantener constante el grado de exposicion de la pelicula
independientemente del espesor y composicion de la mama. Consiste, como se ha

comentado en el punto anterior, en un detector situado bajo el chasis.

Este dispositivo, al menos como esta concebido en mamografia convencional, no
es operativo en los equipos digitales. Tan s6lo en los sistemas basados en fosforo

fotestimulable el sistema puede ser de aplicacion.

Los sistemas dotados de detectores digitales directos requieren de modificaciones
estructurales en el disefio del control automatico de exposicion; el detector de
imagen atentia en exceso la radiacion, por lo que no parece adecuado colocar el
detector del CAE tras el mismo. Una alternativa interesante consiste en utilizar el
mismo detector de imagen para controlar la exposicion; para ello se realiza una

pequeiia preexposicion que permite estimar la duracion optima de la exposicion.

24.2 Detector

Podemos considerar un detector como un conjunto de elementos detectores
(pixels); cada uno de los cuales tiene una zona sensible, inferior a la que define. El

factor de llenado (fill factor) es, precisamente, la relacion entre la superficie sensible
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y la total, de manera que cuanto mas proximo a la unidad es este valor mas sensible
es el detector, presentando menor ruido. Detectores con menor factor de llenado
muestran mas ruido, pero pueden tener mejor respuesta a altas frecuencias

espaciales.

A) Artefactos especificos del detector
Casi todos los detectores presentan algln tipo especifico de artefacto, ya sean los

sistemas de fosforo fotoestimulable como los de soporte digital directo.

B) Resolucion

La resolucion de un detector no es necesariamente igual a la resolucion en pixel de
las imagenes; da una indicacion de los objetos de menor tamafio que pueden ser
visibles debido al detector. Normalmente viene expresado como pares de lineas por
milimetro (pl/mm) que pueden resolver; esto se realiza normalmente mediante la
estimacion visual de la frecuencia espacial mas elevada que puede determinarse o

bien mediante la “cuantificacion” de la visibilidad de cada frecuencia espacial.

En mamografia digital podemos emplear ambos métodos para estimar la
resolucion del sistema. La frecuencia de Nyquist determina la frecuencia espacial

mayor que puede presentar un detector digital especifico:

F = 1/2*tamafio pixel

Asi un detector digital con tamafio de pixel de 0.1mm implica que la frecuencia de

Nyquist sera de Spl/mm.

Otro parametro interesante es la Funcion de Transferencia de Modulacion (MTF)
que viene a ser una evaluacion de lo bien que se ajusta la sefial obtenida con la sefial
teorica.
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C) Ruido
El ruido en una caracteristica inherente a las imagenes de rayos X. Este ruido tiene
su origen en toda una serie de procesos estadisticos:
- La generacion de la rayos X
- La atenuacion de las materiales
- Latransformacion de los rayos X en luz o carga (segun el detector usado)

- El nimero de electrones generados en cada elemento detector

Y otros procesos que inducen un ruido “electronico” adicional, caracteristico y
dependiente de la electronica asociada al detector:
- El inherente al proceso de lectura de la sefial

- El generado en el convertidor analogico-digital

D) Eficiencia Cuantica de Deteccion (DQE)

La eficiencia cuantica de deteccion es un concepto que combina, para una dosis
suministrada al detector el ruido, el contraste y la resolucion. En su definicion se
introduce el cociente entre la SNR® de “entrada” y la resultante para un sistema

detector a la frecuencia espacial considerada:

DQE = (SNRsalida/SNRentrada)*

La importancia de la DQE es que describe lo “capaz” que es el detector de
convertir una informacion constituida por una imagen de rayos X en informacion en

imagen digital.

E) Rango dinamico y linealidad en la deteccion

? Definida, de una forma mas precisa, en el capitulo 4
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Los detectores digitales presentan, por lo general, mayores rangos dindmicos que
los sistemas convenciones pantalla/pelicula. Esto es importante en mamografia
donde la zona de interés diagnostico estd constituida por regiones constituidas por
espesores delgados (zona exterior de la mama) y otras zonas donde la masa es mayor

(zona mas proxima a la pared toracica).

F) Visibilidad de detalles de contraste

La dificultad de la mamografia es que deben visualizarse simultdneamente
pequefias lesiones con muy buen contraste (microcalcificaciones) y lesiones
mayores con muy bajo contraste (masas). Cada detector presenta su curva de

respuesta al contraste y resolucion.

2.4.3 Procesado de imagen

Para aprovechar el gran rango dinamico que presenta la mamografia digital frente
a la convencional y compensar su menor resolucion espacial es necesario procesar la
imagen obtenida y aplicarle algoritmos adecuados. Dentro de estas “modificaciones”

podemos distinguir dos tipos de procesados [9]:

A) Procesado Primario (calibrado/ajuste)

La imagen inicial consiste en una matriz de sefiales de distinta intensidad
correspondiente a la sefal registrada por cada “celda” detectora (pixel). Cada pixel
puede tener una ganancia diferente. Resulta necesario homogeneizar la respuesta del
detector armonizando la ganancia de los distintos elementos para que la respuesta
del detector sea uniforme. Es corriente, ademas, cuando se produce la averia de un
pixel que el sofware lo “corrija” de acuerdo al contenido de los pixeles contiguos.

Esta imagen inicial es la que emplearemos para caracterizar al sistema detector.
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B) Procesado de evaluacion

El procesado de la imagen consiste, basicamente en seleccionar el rango del
histograma de grises, de manera que se “magnifique” la informacion que se
considere relevante. Esta seleccion puede hacerse, en general, de forma manual o

3

automatica, pudiéndose disponer de “ventanas” prefijadas en funciéon de los
diferentes tipos de mamas o la morfologia a estudiar. Se suele, igualmente, disponer
de ajustes para la obtencion de la copia impresa, donde, a menudo, se realiza el

diagnostico.

2.4.4.Sistema de visualizacion

De la calidad del sistema de visualizacion depende el contraste y la resolucion que
muestra la imagen a los ojos del radiélogo encargado de su evaluacion. La imagen

suele ser evaluada en dos soportes diferentes: monitor video o copia dura (acetato).

A) Monitor de visualizacion

El contraste que puede observarse en un monitor depende de la luminancia del
monitor, de su ruido y de la iluminacién ambiente. El ruido es una caracteristica
dependiente de la calidad del sistema de video, asi como la luminancia. Para obtener
una buena capacidad de contraste es deseable el uso de monitores de alta luminancia
y realizar la observacion con una baja iluminacién ambiente.

La resolucion es una caracteristica del sistema: electronica y pantalla.

B) Copia dura
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La visibilidad de una copia dura depende de la impresora (curva de impresion de
densidad) y de las condiciones de visualizacion: negatoscopio (uniformidad,

luminancia,...) y luz ambiente.

2.4.5.Almacenamiento y transmision

Las imagenes mamograficas digitales requieren de una considerable capacidad de
memoria para su almacenamiento. Esto hace que para optimizar el espacio y agilizar
la transmision de las imagenes mamograficas a través de una red de comunicaciones
sea necesario emplear técnicas de compresion que minimicen su tamafio. Esta

compresion puede introducir artefactos y mermar su calidad diagnostica.
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2.5 Garantia de calidad mamografia.

De acuerdo con la definicion dada por la OMS, un programa de Garantia de
Calidad [5-7] se puede definir como un esfuerzo organizado por parte del personal
de una instalacion para conseguir con seguridad que las imagenes diagnosticas
producidas por dicha instalacion tengan una calidad suficientemente elevada para
que den en todos los casos una informacion diagnostica adecuada, al menor costo

posible y con la minima exposicion del paciente a las radiaciones.

El programa de garantia de calidad requiere una planificacion previa con
participacion de todo el personal implicado en el diagndstico. Se trata de garantizar
de alguna forma que se cumplen de forma continuada los requerimientos necesarios

en cuanto a imagen, costes y dosis para realizar un diagnéstico correcto.

La garantia de calidad en radiodiagndstico esta incluida por ahora en la normativa
de un escaso numero de paises, pero se estd haciendo un gran esfuerzo desde
distintas organizaciones cientificas y organismos internacionales para que sea
implantada en la mayor parte de paises. En nuestro pais se promulgd con este
objetivo el Real Decreto 1976/1999, por el que se establecen los criterios de calidad
en radiodiagnostico [37] donde se establecen los criterios organizativos y
metodologicos que deben establecerse en toda instalacion de radiodiagndstico para
garantizar el objetivo de la misma, obtener los mejores diagnosticos posibles

utilizando las técnicas radioldgicas.

Hay que afiadir que la elaboracion y puesta en marcha de programas de garantia de
calidad no es sencilla y requiere de un tiempo suficiente. Se necesita personal

especializado (normalmente en los paises con programas ya establecidos existe un
48



Estado del arte

técnico por cada veinte equipos y un titulado superior por cada cuatro o cinco
técnicos), equipos de medida adaptados para rayos X, material radiografico especial
(peliculas, liquidos de revelado), junto con la colaboracion y el convencimiento de

los radidlogos de la utilidad del programa.

Los objetivos que se persiguen al establecer un programa de garantia de calidad

son multiples; fundamentalmente:

- Contencion de costos

- Reducciodn de la exposicion a radiaciones ionizantes

- Perfeccionamiento de las imagenes médicas

El Real Decreto 1976/1999 sobre criterios de calidad en radiodiagnostico enumera
unos aspectos minimos a contemplar en el programa de garantia de calidad, que
debera incluir necesariamente
— Detalle sobre justificacion y optimizacion de las exploraciones.

— Medidas de control de calidad del equipamiento radioldgico (equipos de rayos
X, sistemas de procesado, receptores de imagen, sistema de registro de datos y
sistemas de visualizacion de imagen) y de la instrumentacion de medida

— Procedimientos para la evaluacion anual de las dosis recibidas por los pacientes
en los procedimientos mas frecuentes y la calidad de la imagen clinica obtenida.

— Tasa de rechazo o repeticion de imagenes (alrededor del 6-10 % en los sistemas
convencionales, excepto en mamografia donde sera del 1-3%, y del orden del 2-
3 % en los sistemas digitales).

— Verificacion de los niveles de radiacion, con periodicidad anual, en los puestos
de trabajo y en aquellos lugares accesibles al publico. De cara a obtener una
informacion con significacion, al margen de cargas de trabajo mas o menos

constantes, puede convenir llevarla a cabo mediante dosimetros de
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termoluminiscencia situados en los lugares representativos.

En caso de reparacion o intervencion en los equipos que pueda repercutir en la
calidad de la imagen o en la dosis al paciente, se solicitard certificado de la
restitucion del funcionamiento del equipo a las condiciones previas a la averia y de
la verificacion de su correcto funcionamiento. Puede ser de interés utilizar modelos
normalizados para este tipo de certificaciones que podran elaborarse por consenso

entre los fabricantes y los usuarios de los equipos.

El Real Decreto 1976/1999 requiere que los programas de garantia de calidad
describan los recursos humanos y materiales necesarios para realizar los
procedimientos, las responsabilidades y obligaciones de las personas que trabajan en
la unidad o con equipos adscritos a la misma, especificando su nivel de
responsabilidad y autoridad, y el programa de formacién para la utilizacion del
equipo de rayos X, asi como para la proteccion radiologica, entrenamiento

continuado y para el caso especial del uso clinico de nuevas técnicas.

El mismo Real Decreto requiere que también se incluya en el programa de garantia
de calidad el procedimiento para el registro de incidentes o accidentes que puedan
ocurrir en las unidades asistenciales de radiodiagnoéstico, con especial atencion en
las de radiologia intervencionista, los resultados de la investigacion realizada y

medidas correctoras aplicadas.
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2.5.1. Fases de un programa de garantia de calidad

Un programa de garantia de calidad debe abordar el estudio y la evaluacion de

cada una de las fases del proceso de radiodiagndstico [6, 7]:

1. Solicitud de las exploraciones.
2. Realizacion de las exploraciones.
3. Interpretacion de la informacion obtenida.

4. Transmision de esta informacion al médico solicitante.

De las cuatro etapas anteriores la fase de mayor complicacion metodologica es la

segunda, sin que ello reste importancia a las otras tres, ya que pueden llegar a tener

incluso mas repercusion en los resultados finales. Por otra parte es en esta segunda

etapa donde se tiene mas experiencia practica, con lo que se pueden alcanzar

resultados significativos en un plazo razonable de tiempo.

En la elaboracion de un programa de garantia de calidad debe considerarse los

siguientes aspectos:

Establecer una estructura organica adecuada, con asignacion de
responsabilidades, creacion de un comité de garantia de calidad, calendario
de actuaciones, analisis de registros, asignacion presupuestaria y formacion
del personal.

Establecer una adecuada colaboracion entre los radidlogos del servicio, los
radiofisicos responsables de las instalaciones radioldgicas y los técnicos en
la planificacion de los programas de garantia de calidad..

Elaborar planes de formacion del personal de la instalacion de
radiodiagnoéstico, de acuerdo a la tarea que debe desempefiar cada tipo de

trabajador.
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- Realizar una seleccion adecuada de los equipos radioldgicos, lo cual supone
la realizacion de pruebas de aceptacion de los equipos en presencia del
comprador, tras el resultado positivo de las cuales se debe adoptar una
certificacion de equipo homologado.

- Efectuar el mantenimiento de los equipos previsto por el fabricante,
mediante pruebas sistematicas de control periddico que ratifiquen el buen
funcionamiento del mismo.

- Realizar los controles oportunos para garantizar la proteccion radiologica
del personal de operacion y de los pacientes, suministrando dosis tan bajas
como sea posible siguiendo el criterio ALARA [10, 21].

- Llevar a cabo los controles oportunos para garantizar la calidad de las
imagenes, los cuales pueden basarse en el consenso entre la opinién de
varios radiologos, en la visibilidad de ciertos detalles anatomicos de
referencia, la utilizacion de objetos de prueba tales como fantomas, el
analisis de curvas ROC?,...

- Hacer un andlisis periddico de los parametros que tiene mas repercusion en
los costes, tanto directos como indirectos para reducir este parametro en lo

posible.

Se tiende a conseguir un compromiso entre la minima dosis por imagen, el menor
numero posible de imagenes por exploracion y el menor nimero de exploraciones
por paciente, todo ello supeditado a la obtencién de informacion suficiente y de

buena calidad para realizar el diagndstico correctamente.

* Acrénimo del inglés “Receiver Operating Curves”, curvas de evaluacion del
operador, que permiten evaluar la capacidad de observacion del operador
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2.6. Control de calidad en mamografia

Los programas de control de calidad pueden desarrollarse con distintos niveles de
complejidad, dependiendo de los objetivos que se persigan y los medios disponibles.
Dentro de los programas se distinguen tres tipos de controles: pruebas de aceptacion,

estado y constancia [44, §8].

a) Pruebas de aceptacion

El inicio de un programa de control de calidad de los aspectos fisicos y técnicos
comienza en la verificacion de las especificaciones de compra del equipamiento y

que éste se ha realizado conforme a los estandares requeridos.

Antes de la puesta en servicio de una unidad de diagnostico mamografico y previo
a su uso clinico debe ser sometida a la realizacién y superacion de las pruebas de

aceptacion que garanticen su idoneidad.

Las pruebas de aceptacion tratan de demostrar que el equipo cumple las
especificaciones del contrato de compra, las especificaciones de fabricacion del
equipo y las exigencias legales aplicables en cada pais (que tienen en cuenta las
normas CEI, CENELEC, UNE, etc.). Sus resultados deben estar claramente
documentados, ya que serviran como referencia para los posteriores controles de

calidad.

El Real Decreto 1976/1999 obliga, ademas, a que los resultados de las pruebas de
aceptacion sean recogidas en un informe elaborado por el suministrador y aceptado
por el representante del comprador, con objeto de que sirvan de referencia para los

siguientes controles de calidad.
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La norma UNE 66-901-89 (correspondiente a la norma europea EN 29 001) sobre
Sistemas de Calidad (UNE,1989) establece que la verificacion de la instalacion de
un equipo (incluyendo inspeccion, ensayo y seguimiento) debera realizarse por
personal independiente del que tiene la responsabilidad directa de la tarea realizada.
Esta misma norma, en el apartado de "inspeccion y ensayos de recepcion", indica
que el suministrador deberda asegurarse de que los productos recibidos no sean
utilizados hasta que hayan sido inspeccionados o se haya verificado que cumplen los

requisitos especificados.

b) Pruebas de estado.

Una prueba de estado es un control realizado, generalmente, midiendo parametros
técnicos, con el objetivo de establecer el "estado de referencia" de un equipo o
componente en un momento dado. Las pruebas de estado deberan realizarse por

personal cualificado.

Tendran lugar cuando algin componente sustancial del equipo se haya modificado
o cuando, tras realizar una prueba de constancia, se observe un cambio importante

en el funcionamiento del equipo.

¢ ) Pruebas de constancia.

Las pruebas de constancia se inician partiendo siempre de un valor de referencia
de un parametro medido en las pruebas de aceptacion o de estado. Se pretende con
ellas vigilar los parametros mas significativos del funcionamiento de los equipos
para asegurar su estabilidad en el tiempo. Las pruebas de constancia deberan ser
simples, faciles de realizar e interpretar y rapidas de ejecucion y, en lo posible, se
tratara de medidas relativas en las que se compararan los valores obtenidos con los

de referencia iniciales.
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Las pruebas de constancia se realizaran a intervalos regulares o cuando se
sospeche un funcionamiento incorrecto. Las frecuencias para los controles recogidos
en este protocolo deberian entenderse como “minimos”, no excluyéndose la
posibilidad de aumentar su frecuencia si el centro dispone de los medios adecuados
y si la antigiedad del equipo o sus condiciones de funcionamiento asi lo

aconsejaran.

2.6.1. Indicadores de calidad.

El control de la dosis impartida al paciente, conjuntamente con la calidad de la
imagen en exploraciones de radiodiagnostico, puede constituir un primer estimador
sobre el estado global del sistema (equipamiento radioldgico, protocolo de
exploracion, formacion del personal) a partir del cual se decidan actuaciones de
verificacion dirigidas a elementos concretos para corregir comportamientos

anomalos.

2.6.1.1 Dosis al paciente

Para obtener datos de relevancia, las medidas deben realizarse preferentemente

sobre pacientes estandar y no mediante procedimientos de simulacion.
Propone valores de referencia de dosis a la entrada del paciente para una imagen

obtenida en condiciones estandar, aplicables a muestras representativas de pacientes

en una sala o centro y no con caracter individual.
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La adopcién de valores de referencia se exige en la Directiva Europea 97/43 sobre
exposiciones médicas. El Decreto 1976/1999 incluye la sistematica de
determinacion de dosis de referencia como indicador basico de calidad. De acuerdo
con la filosofia del documento EUR 16260, sugiere tomar como proyecciones
radiograficas estandar las de craneo, torax, columna lumbar, pelvis, abdomen y
mama, para el control de la dosis y la calidad de la imagen, con los valores de
referencia de la dosis a la entrada del paciente indicados en la Tabla I. En esta tabla

se incluye también la radiologia dental intraoral.

Para la medida de los parametros relacionados con las dosis que reciben los

pacientes, podran practicarse uno o varios de los siguientes métodos:

- Con dosimetros de termoluminiscencia colocados a la entrada del haz de rayos X
en el paciente.

- A partir de valores de rendimiento medidos con detectores de radiacion (sin
paciente) aplicando las condiciones particulares de las exploraciones de que se trate,
con los datos de pacientes y técnicas radiograficas utilizadas.

- Mediante camaras de ionizacion de transmision, utilizadas en el curso de la

exploracion radioldgica del paciente.
Si las determinaciones tienen lugar sobre pacientes deberan realizarse eligiendo

individuos sin patologias deformantes, normalmente constituidos y de talla y peso

intermedios.
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Tabla 2.1. Valores de referencia de la dosis al paciente

TIPO DE EXPLORACION DOSIS A LA ENTRADA DE
REFERENCIA*
(mGy)

ABDOMEN AP 10
COLUMNA LUMBAR AP/PA 10
COLUMNA LUMBAR LAT 30
COLUMNA LUMBO-SACRA LAT 40
CRANEO AP 5
CRANEO LAT 3
CRANEO PA 5
MAMOGRAFIA 10
PELVIS AP 10
TORAX LAT 1,5
TORAX PA 0,3
DENTAL INTRAORAL PERIAPICAL 7

" Con retrodispersion (segin EUR,1990, el factor de retrodispersion adoptado es 1,08 en
mamografia y 1,35 en el resto). Para radiografia dental intraoral se toma 1,1

Los controles de dosimetria a los pacientes se efectuaran con una periodicidad
minima anual y después de las modificaciones o reparaciones que puedan afectar al

funcionamiento del equipo de rayos X, tal y como se recoge en el RD 1976/1999.

En salas dedicadas a exploraciones simples (sin escopia y con un reducido nimero
de proyecciones por paciente, como lo es en el caso de exploraciones mamograficas)
se determinara el porcentaje de imagenes desechadas y la dosis a la entrada del
paciente en una de las proyecciones estandar (ver tabla en el apartado anterior). De
entre ellas, se elegira la realizada con mayor frecuencia en esa sala, para una muestra
minima de diez estimaciones. Si la dispersion fuera muy importante, convendra

incrementar el tamafio de la muestra.
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En todos los casos se detallaran las condiciones técnicas de la exposicion (valores
seleccionados de tension, intensidad y tiempo o su producto, distancia foco-pelicula,
tamafio de campo, espesor de paciente y sensibilidad de la combinacion pelicula-
hoja de refuerzo o del sistema de imagen que se utilice) de cada proyeccion

controlada.

Cuando los estudios realizados en una sala no incluyan proyecciones con valor de
referencia de dosis establecido, se realizara una simulacion con el método abreviado
que se describe mas adelante. En este caso se controlaran dos tipos de exploraciones
si con el equipo o en la sala en cuestion se llevan a cabo estudios que se asemejen a
torax y abdomen (con técnicas y protocolos claramente distintos, por lo tanto) o se

controlara tinicamente un tipo de exploracion en otras circunstancias.

El método abreviado consiste en simular las condiciones usuales de una
exploracion, colocando un detector de radiacion en la posicion de la entrada del haz
de rayos X en el paciente (20 cm por encima de la camilla o por delante del "bucky"
o soporte de imagen). Se realizard un disparo con técnica manual, eligiendo las
condiciones de exposicion propias de un paciente de 70 kg de peso y 1,70 m de
estatura. Se repetira la operacion acortando y alargando la distancia foco-camara 2

cm.

Opcionalmente, podra utilizarse una camara de transmision para estimar la dosis a la

entrada a partir del producto dosis-area.

Se pueden estimar utilizando dosimetros de termoluminiscencia (TL) colocados
en el centro del campo de radiacion, en contacto con un maniqui como el descrito,

por la cara de entrada del haz. Se reflejaran detalles sobre kV, mAs, tipo sistema de
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imagen, distancia foco-piel (esto es, foco-caimara o foco-maniqui) y distancia foco-

pelicula.

Los resultados deberan contrastarse con medidas experimentales sobre pacientes
para verificar fehacientemente la adecuacion de las aproximaciones asumidas o

deducir un coeficiente de correccion.

2.6.1.2. Calidad de la imagen

La evaluacion de parametros que permiten objetivar la calidad de imagen podra
llevarse a cabo con una o ambas de las siguientes opciones:
a) a través de los criterios anatomicos del grupo de expertos de la Comision Europea
(EUR-16260, 1996; EUR-16261, 1996 y EUR-16262, 1999) u otros analogos
propuestos por el radidlogo responsable de la sala o servicio.
b) con objetos de prueba que permitan valorar los parametros fisicos basicos de la
imagen (por ejemplo estimando limite de resolucion espacial, umbral de sensibilidad
para detalles de bajo contraste, etc.) constando por escrito la evaluacion realizada y

las tolerancias establecidas.

Se recomienda realizar controles de imagen al menos una vez al afio y después de
las modificaciones o reparaciones que puedan afectar al funcionamiento del equipo

de rayos X.

2.6.2. Control de Calidad de equipos de mamografia (Protocolo
Espaiiol)

La calidad de las imagenes obtenidas en instalaciones de diagnostico mamografico

debe permitir realizar un diagndstico preciso y certero; esto debe ser asi porque no
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estaria justificado la realizaciéon de una exploracion que, como toda prueba
radiologica, entrafia un riesgo. Esto es especialmente importante si la unidad es
utilizada en los programas de cribado mamografico (screening) [1, 12-13], donde
mujeres asintomaticas (sin patologias que justifiquen la exploracion) son sometidas

a una prueba diagnostica [8, 44].

Para poder asegurar que la imagen posee la calidad exigida es necesario que el
equipamiento se encuentre en condiciones de ofrecer de forma constante un
rendimiento elevado. Para tener constancia de ello, se hace necesario realizar un
Control de Calidad sobre el equipamiento que abarque los aspectos fisicos y técnicos

involucrados en la formacion y obtencion de la imagen.

El control de calidad de los aspectos fisicos y técnicos de la instalacion de
diagnostico mamografico se inicia con la especificacion y compra del equipo
adecuado, que satisfaga las necesidades de rendimiento exigidos, de acuerdo a
estdndares aceptados. Antes de que el equipo se ponga en uso clinico, debe
someterse a pruebas de aceptacion, de manera que pueda asegurarse que cumple
esos estandares. Tras su aceptacion hay que verificar que el rendimiento de todo el
equipamiento se mantiene por encima del minimo establecido, al nivel mas alto

posible.

Los objetivos que, en definitiva, deben alcanzarse con las pruebas de control de
calidad son los siguientes:
- Que el radidlogo disponga, al utilizar la técnica radioldgica apropiada, de

imagenes con la mejor informacion diagnostica posible.
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- Que la calidad de la imagen sea estable y similar a la obtenida en otros centros
de caracteristicas analogas.
- Que la dosis en mama sea tan baja como razonablemente sea posible alcanzar

para lograr el objetivo de diagndstico propuesto.

El protocolo seguido para alcanzar estos objetivos debe abarcar la vigilancia y
monitorizacion de los diferentes componentes y parametros que contribuyen a la
calidad de la imagen:

- Generador de rayos X y sistema de control
- Bucky y receptor de imagen

- Procesado de la pelicula

- Propiedades del sistema (incluyendo dosis)

- Condiciones de visualizacion

En el Protocolo Espafiol sobre los aspectos técnicos del control de calidad en
Radiodiagnostico se establecen los diferentes ensayos y las tolerancias en los
diferentes parametros que definen el estado del equipamiento de una instalacion de
radiodiagnostico mamografico (tablas I y II). Si bien se establecen unos valores de
aceptabilidad, resulta deseable la consecucion de mejora en el resultado de

evaluacion de cualquier parametro.

Varios de los controles de mamografia indicados a continuacion deben realizarse
en condiciones concretas definidas como condiciones de referencia. Otros conviene
realizarlos seleccionando la técnica habitual del centro para obtener las imagenes
mamograficas de una mama de caracteristicas promedio. Estas condiciones se han
denominado condiciones clinicas. Los parametros correspondientes a cada una de

ellas (siempre que no se especifique lo contrario) son:
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Tabla 2.2. Condiciones técnicas de realizacion de ensayos para control de calidad del

equipamiento mamografico

Parametros a seleccionar Condiciones de

Condiciones clinicas

referencia
Foco Grueso Grueso
Rejilla Si Si
Compresor Dentro del haz y en Dentro del haz y en

contacto con el
maniqui

contacto con el
maniqui

Posicion del detector del
CAE

La mas proxima a la pared
del torax

La mas proxima a la pared
del torax

Posicion del selector de
densidades opticas del
CAE

La que mas se aproxime a
la
densidad optica de

La que habitualmente se
utilice en
la practica clinica para una

referencia mama
promedio
Tension del tubo 28 kV La que habitualmente se

utilice en
la practica clinica

Densidad optica de la
imagen

1,0 + base + velo, medida
sobre una imagen del
maniqui estandar en el
punto de referencia

La habitual en las
imagenes clinicas, medida
sobre una imagen

del maniqui estandar en el
punto de referencia

En la Tabla 2.3 se presentan los parametros considerados como esenciales de los

equipos de mamografia y en la Tabla 2.4 los complementarios.
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Tabla 2.3 Parametros ESENCIALES de los equipo de mamografia

Codigo  Parametro Tolerancia Frecuencia
PARAMETROS GEOMETRICOS
MAO004  Coincidencia campo de <+ 5 mm del borde del  Anual / Inicial
radiacion-pelicula tablero en el lado de la y cambios
pared del torax
<+2 % delaDFPen
cualquier lado del
receptor de la imagen
MAO006  Artefactos del equipo sin artefactos Semestral /
Imagen Inicial y
cambios
CALIDAD DEL HAZ
MAO009  Exactitud y Exactitud <+ 1 kV (25-  Semestral /
reproducibilidad de la 31kV) Inicial y
tension Reproducibilidad < 0,5  cambios
kV
MAO10  Filtracion. Capa >0,3 mm Al a 28 kV Anual / Inicial
hemirreductora y cambios
TIEMPO DE EXPOSICION
MAO12  Tiempo de exposicion para <2 s Anual / Inicial
las condiciones clinicas y cambios
RENDIMIENTO
MAO13  Reproducibilidad <5% Anual / Inicial
y cambios
MAO14  Valor del rendimiento >30:Gy/mAsalmdel Anual/Inicial
foco (Mo/Mo, 28 kV y y cambios
Tasa de dosis sin compresor)
>7,5mGy/s ala
distancia foco-pelicula
MAO15  Variacion del rendimiento  Coeficiente de linealidad Anual / Inicial

con el tiempo de exposicion
y la corriente (o el tamafio
del foco)

<0,1

y cambios
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Cédigo  Parametro Tolerancia Frecuencia
REJILLA
MAO16  Factor de exposiciondela <3 (a28 kV) Inicial y
rejilla o del sistema de cambios
rejilla
MAO18  Artefactos de la rejilla Las lineas de larejillano  Semestral /
deben verse en las Inicial y
imagenes cambios
CONTROL AUTOMATICO DE EXPOSICION (CAE
MAO19  Ajuste del CAE para la Densidad Optica Semestral /
posicion central del selector clinica:1,5-1,8 Inicial y
de densidades: Desviacion <+ 0,15 DO cambios
MAO020 Incremento de la DO por  Intervalo ajustable de Semestral /
paso del selector de DO>1 DO Incremento de Inicial y
densidades DO/paso<0,2 DO cambios
MAO021  Reproducibilidad del CAE  En DO < 0,1 DO Semestral /
En dosis <5 % Inicial y
cambios
MAO022  Constancia del CAE Desviacion en DO <+ Semanal /
0,2 DO Inicial y
Desviacion en mAs <+  cambios
15 %
MAO023  Compensacion del CAE Desviacién <+ 0,15 DO  Semestral /
con el espesor, la tension y Inicial y
los modos de operacion cambios

SISTEMA DE COMPRESION

MAO025  Deformacion del compresor Diferencias < 15 mm Anual / Inicial
y cambios
MAO026  Fuerza de compresion Fuerza maxima <300 N Anual / Inicial
Exactitud <+ 20 N y cambios
CALIDAD DE IMAGEN
MAO027  Resolucién a alto contraste > 12 p/mm en el punto ~ Semestral /
de referencia Inicial y
cambios
MAO028  Contraste de la imagen Desviacion <+ 10 % Semestral /
Inicial y
cambios
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Céodigo  Parametro Tolerancia Frecuencia
MAO029  Umbral de sensibilidad a < 1,3 % (objetos de 5 0 6 Semestral /
bajo contraste mm de didmetro) Inicial y

Constancia: Desviacion  cambios
< repro- ducibilidad del
valor de eferencia

DOSIMETRIA

MAO31  Kerma en aire en la <10 mGy Semestral /
superficie de entrada del Desviacion <+ 10 % Inicial y
maniqui estandar cambios

Tabla 2.4. Parametros COMPLEMENTARIOS de los equipos de mamogratia

Codigo  Parametro Tolerancia Frecuencia
RADIACION DE FUGA
MAOO01l  Deteccion y medida de la <ImGyenlhalm Inicial y
radiacion de fuga del foco en un area < 100 cambios
cm’
PARAMETROS GEOMETRICOS
MAO002 Indicador de la distancia Diferencia entre medida  Inicial y
foco-pelicula y especificada < + 2 cambios
MAO003  Coincidencia campo de luz- Diferencias <+ 5 mmen Inicial y
campo de radiacion cada lado cambios
MAO005  Uniformidad del campo de  Diferencias <+ 10 % en Anual / Inicial
radiacion direccion perpendicular 'y cambios
al eje anodo-catodo
MAO007  Factor de ampliacion Segun las Inicial y
especificaciones del cambios
fabricante
MAO008  Tamaifio del foco Las sefialadas en IEC, Inicial y
1982 cambios
TIEMPO DE EXPOSICION
MAOI1  Exactitud y Exactitud <+ 10 % para  Anual / Inicial
reproducibilidad del tiempo t > 200ms y cambios
de exposicion <=+ 15 % para t <200ms

Reproducibilidad < 10 %
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Codigo  Parametro Tolerancia Frecuencia

REJILLA

MAO17  Imagen de la rejilla Imagenes de las laminas, Anual / Inicial
paralelas y sin y cambios
inhomogeneidades
importantes

CONTROL AUTOMATICO DE EXPOSICION (CAE

MAO024  Compensacion del CAE Desviacion <+ 0,15 DO Semestral /

con la tasa de exposicion (o Inicial y
el tamaiio del foco) cambios
CALIDAD DE IMAGEN
MAO030  Visibilidad de pequeiios Constancia: Desviacion ~ Semestral /
objetos o < Reproducibilidad del Inicial y
microcalcificaciones valor de referencia cambios
DOSIMETRIA
MAO032  Dosis glandular estandar / <2 mGy Semestral /
imagen Inicial y
cambios

Las frecuencias de medida indicadas en las tablas son las establecidas como las
minimas requeridas. Cuando aparecen problemas, deberian efectuarse medidas
adicionales para determinar el origen de la anomalia observada y acometer las
acciones adecuadas par su solucion, realizando, posteriormente la verificacion de la

bondad de la correccion.

No existe en el Protocolo Espafiol [37] un apartado especifico para mamografia
digital; no obstante si aparecen pruebas especificas para equipos digitales, si bien
estan poco definidas y la tolerancia de los parametros las deja, de forma reiterada, en
funcién de las especificaciones técnicas que defina el fabricante del sistema. En las
tablas siguientes se resumen los parametros, tanto esenciales como

complementarios, asi como las tolerancias fijadas en este documento.
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Tabla 2.5. Parametros esenciales de los equipos de radiologia digital

Codigo  Parametro Tolerancia

Frecuencia

RADIOGRAFIA COMPUTARIZADA

RVO056 Inspeccion visual, Apreciacion visual Anual / tras
identificacion y limpieza cambios
de fosforos y chasis

RVO057 Artefactos sin exposicion  Apreciacion visual Anual / tras
de los fosforos cambios

RVO058 Hermeticidad de los Apreciacion visual Anual / tras
chasis cambios

RADIOGRAFIA DIRECTA

RV062 Remanencia de la imagen  Apreciacion visual Anual / tras
previa cambios

RADIOGRAFIA COMPUTARIZADA Y DIRECTA

RV064 Uniformidad de la imagen Desviacion <+5% en un
mismo fosforo <£10%
entre fosforos

RV066 Linealidad del sistema, Segun especificaciones

sensibilidad o respuesta del fabricante
sensitometrica

RV067 Ruido Segun especificaciones
del fabricante

RV069 Umbral de sensibilidad Segun especificaciones

contraste — tamaiio del del fabricante
detalle
RV070 Limite de resolucion de Segun especificaciones

alto contraste

del fabricante

Anual / tras
cambios

Semestral /
tras cambios

Semestral /
tras cambios
Semestral /
tras cambios

Semestral /
tras cambios

Tabla 2.6. Parametros complementarios de los equipos de radiologia digital

Codigo  Parametro Tolerancia

Frecuencia

RADIOGRAFIA COMPUTARIZADA

RV059 Efectividad del ciclo de Apreciacion visual Anual / tras
borrado de los fosforos cambios

RV060 Desvanecimiento de la Segun especificaciones  Anual / tras
imagen latente del fabricante cambios

RVO061 Linealidad espacial Segun especificaciones  Anual / tras
del fabricante cambios
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Codigo  Parametro Tolerancia Frecuencia

RADIOGRAFIA COMPUTARIZADA Y DIRECTA

RV063 Ajuste de la densidad 1,1-1,4DO Anual / tras
optica (base+velo) cambios
Reproducibilidad <10%

RVO065 Tamafio del campo y Desviacion < 5% Anual / tras
exactitud geométrica cambios

RV068 Umbral sensibilidad a Segtin especificaciones  Semestral /
bajo contraste del fabricante tras cambios

RV071 Uniformidad de la Seglin especificaciones ~ Anual / tras
resolucion del fabricante cambios

RV072 Artefactos en la imagen Apreciacion visual Semestral /

tras cambios

2.6.3. Test de constancia

Tanto el chequeo de la calidad de imagen, como de la dosis (o sus llamados
indices) constituyen pruebas que engloban gran parte de la cadena de imagen,
constituyendo una prueba global del estado de la misma. Su valor es siempre
relativo, debiéndose comparar sus resultados con los obtenidos cuando la totalidad

del sistema se encuentra en perfectas condiciones de operacion.

Calidad de imagen:

En general, tanto el método como los parametros utilizados para evaluar la calidad
de la imagen dependen del maniqui que se utilice. En los controles rutinarios
conviene evaluar la calidad de la imagen en las condiciones de referencia ya que
esto facilita la comparacion de los resultados obtenidos en los distintos controles. La
obtencion de las imdgenes en las mismas condiciones permite a su vez la

comparacion entre los valores obtenidos con otros equipos o en otros centros. Sin
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embargo, es altamente recomendable evaluar también la calidad de la imagen en las
condiciones clinicas, que a menudo difieren bastante de las anteriores, y comparar
los resultados obtenidos con cada una de ellas. En los controles periddicos sucesivos
debera asegurarse su constancia comprobando que la desviacion entre los valores
medidos en el control y los de referencia es menor que la reproducibilidad de los
respectivos valores de referencia. Si el espesor del maniqui utilizado equivale
aproximadamente al de una mama promedio, su imagen puede obtenerse con el
CAE. En este caso, es necesario que el maniqui cubra completamente el detector del
CAE y que los objetos de alta absorcion (rejillas de resolucion a alto contraste) no se
solapen con él. De no ser asi, hay que utilizar técnica manual con la carga del tubo
necesaria para que la DO de la imagen sea similar a la DO de referencia o a la de las

imagenes clinicas respectivamente.

La frecuencia de estos controles debera ser semanal en las unidades de rayos X

que participen en los programas de deteccion precoz del cancer de mama.

Los parametros de control recogidos en el Protocolo Espafiol de Control de

Calidad en Radiodiagnoéstico son los siguientes:

MAO027.- Resolucion a alto contraste
MAO028.- Contraste de la imagen
MA029.- Umbral de sensibilidad a bajo contraste

MAO030.- Visibilidad de pequefios objetos o microcalcificaciones

Hacer notar que estos parametros no estan definidos para su uso en mamografia
digital, si bien pueden ser adaptados, requieren una redefinicion, ya que en digital no

tiene sentido referir la exposicion de referencia a una densidad optica determinada.
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Dosimetria:

Para las medidas de dosis en el control de calidad hay que utilizar el maniqui
estandar (se entiende, en general, como tal, maniqui de 45 cm de espesor de PMMA)
y las condiciones de referencia. Sin embargo, al igual que con la calidad de la
imagen, es conveniente evaluar también los valores de dosis en condiciones clinicas.
Cuando se utilice el CAE es imprescindible que el maniqui estandar cubra

totalmente el detector.

Los parametros de control recogidos en el Protocolo Espafiol de Control de
Calidad en Radiodiagnostico, de medidas dosimétricas en mamografia son los
siguientes

MAUO031.- Kerma en aire en la superficie de entrada del maniqui estandar

MAO032.- Dosis glandular estandar

De igual modo, en el apartado dosimétrico, insistir que estos parametros no
estan definidos para su uso en mamografia digital, pueden, de igual modo, ser
adaptados, pero requieren una redefinicion, ya que en digital no tiene sentido referir

la exposicion de referencia a una densidad 6ptica determinada.
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2.7 indices de calidad - imagen.

2.7.1. Introduccion

En la presente seccion se hace una revision de diferente protocolos que son
aplicados actualmente para determinar la calidad de la imagen a partir de distintos
tipos de fantomas [42]. Esto, sirvid de base para crear un protocolo para el fantoma
utilizado en la presente tesis y que se desarrolla en capitulo cuatro, a partir de los
resultados obtenidos tras el procesamiento automatico de sus distintas zonas con las

técnicas especificamente desarrolladas explicadas en el capitulo siguiente.

La acreditacion mamografica del fantoma se ha disefiado para testear el
funcionamiento de un sistema mamografico, mediante una evaluacién cuantitativa
de la capacidad del sistema a la deteccion de estructuras similares a aquellas que se
suelen encontrar clinicamente. Los objetos presentes en el fantoma mamografico
simulan dichas estructuras tipicas tales como microcalcificaciones, calcificaciones
fibrosas ductales, masas tumorales etc. También pueden contener zonas para la
calibracion de la imagen tales como escalones de densidades Opticas
correspondientes a distintos porcentajes del tejido graso, glandular y zona de

resolucion de la imagen, medida como pares de lineas por milimetro.

Para realizar un diagndstico correcto de las lesiones que pueden aparecer en una
imagen mamografica y para que los planes de prevencion del cancer de mama
puedan contribuir a la deteccion precoz de dicha enfermedad [11, 12], es
imprescindible asegurar la obtencién de imagenes de alta calidad con una dosis de

radiacion impartida optimizada.
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Un programa completo de control de calidad de la cadena de obtenciéon de la
imagen mamografica debe analizar cada uno de los elementos que intervienen en
dicha cadena tal como el equipo de rayos X, peliculas radiograficas utilizadas,
condiciones de revelado, etc. Uno de los pasos fundamentales en esta cadena es la
evaluacion de la calidad de la imagen mamografica. La determinacion de la calidad

de la imagen se lleva a cabo utilizando fantomas de referencia.

2.7.2 Tipos de fantomas radiograficos

El organismo internacional International Comission on Radiation Units and
Measurements (ICRU) define un tejido sustituto como cualquier material que simula
un tejido del cuerpo humano en la interaccion de la radiacion ionizante con dicho
tejido. De acuerdo a ello, el citado organismo define un fantoma o maniqui como
una estructura que contiene uno o varios tejidos sustitutos y es utilizado para simular

la interaccion de la radiacion en el cuerpo humano.

El uso de fantomas data de principios de 1920. En la Figura 3.6 se muestran
ejemplos de algunos de estos antiguos fantomas. Los primeros fantomas utilizados
en experimentos con rayos X se manufacturaban con materiales tales como bloques
de cera; algunos de aquellos materiales siguen siendo utilizados hoy en dia en la

fabricacion de fantomas.
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Figura 2.22. Fantomas utilizados a principios del siglo XX.

En 1960 empezaron a aparecer materiales mas fidedignos al comportamiento del
tejido humano y se comenzaron a fabricar fantomas mas sofisticados. La tecnologia
en la fabricacion de fantomas esta unida al desarrollo tecnoldgico de los sistemas de
imagen médicos. Hoy en dia existe una gran variedad de materiales y procesos para

la obtencion de fantomas.

Algunos tipos de fantomas son utilizados para averiguar el funcionamiento de un
equipo de imagen médicos simulando la atenuacion de la radiacion y las propiedades
de absorcion de los tejidos humanos. También son utilizados para otros fines como
medir la dosis de radiacion recibida por el paciente durante la terapia, propdsitos
docentes a personal técnico, para calibrar el equipo médico o para actividades de
investigacion. Los fantomas son una parte esencial para mantener una garantia de
control de calidad alta en diagndstico y terapia, pues se utilizan para medir la
resolucion del sistema, tamafio de la mancha focal, contraste, controles de

exposicion, artefactos de la imagen, etc.

El ICRU ha establecido las siguientes categorias funcionales de fantomas:
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1. Fantomas de calibracion, son los utilizados para establecer la respuesta de los
detectores de radiacion y corregir la informacion cuantitativa derivada de las

imagenes digitales.

2. Fantomas de imagen son los fantomas utilizados para establecer la garantia de la

calidad de imagen. Dentro de esta categoria se definen varios tipos de fantoma:

2.1. Fantomas antropomorficos que son aquellos fantomas que tienen el tamafio

y la composicién del cuerpo humano o parte de €.

2.2. Fantomas estandar que son los fantomas utilizados para la estandarizacion

y la comparacion de varios tipos de condiciones de radiacion.

2.3. Fantomas de referencia que incluye los fantomas utilizados para calculos de
dosis de radiacion, equivalencias de densidad mineral y otro tipo similar de
medidas. Suelen definirse segiin la modalidad para la que son utilizados tal

como ultrasonidos, mamografia, tomografia computerizada, etc.

Atendiendo a la finalidad para la que van a utilizarse, existen varios tipos de

fantomas comercializados tales como los que se explican a continuacion.

Fantomas de tomografia computerizada

Este tipo de fantomas se utiliza para testear el funcionamiento del sistema incluido
el ruido, la resolucion espacial, la sensibilidad del equipo, dosis, etc. Generalmente
se construye como un bloque acrilico o un cilindro relleno de materiales poliméricos

disefiados para simular la cabeza y/o el abdomen humanos.
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Fantomas mamogridficos

Este tipo de fantoma se utiliza para comprobar el funcionamiento de las unidades
radiograficas en cuanto a control automatico de exposicion, colimacion, resolucion,
contraste, dosis recibida por el paciente, artefactos presentes en la imagen
radiografica. Se suelen fabricar con materiales como resinas epoxi, cera, materiales
acrilicos, geles para disefiar objetos que representan microcalcificaciones, tumores,

quistes y otros indicadores del cancer de mama.

Fantomas de medicina nuclear

Este tipo de fantomas es utilizado para testear el funcionamiento de camaras
gammagraficas (tomografia computerizada por emision de fotones y tomografia por
emision de positrones) para averiguar la uniformidad del campo, sensibilidad de
volumen, resolucion espacial, detectabilidad de lesiones, etc. Este tipo de fantoma
generalmente es construido con contingentes acrilicos rellenos de liquidos
conteniendo radionucleidos en los que se insertan platinas que simulan el tiroides, el

cerebro, un hueso, con o sin tumor.

Fantomas radiogrdficos

Este tipo de fantoma es utilizado para testear los sistemas radiograficos en cuanto
a contraste, resolucion, calidad de imagen, imagen, ejecucion de la intensificacion y
exposicion. Estos fantomas son normalmente construidos de materiales acrilicos,
metalicos y poliestireno y son utilizados para calibracion, chequeo y garantia de

calidad de equipos radiograficos, fluoroscopicos, tomograficos y angiograficos.

Fantomas de radioterapia
Este tipo de fantomas es utilizado para medir la dosis de radiacion, la distribucion

de dosis y otros parametros de tratamiento. Se construyen como cilindros o bloques
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de acero, plomo y materiales acrilicos. Algunos modelos pueden rellenarse con
liquidos. Los fantomas de radioterapia generalmente se disefian para simular
organos humanos y pueden ser utilizados junto a otros instrumentos para medir la

dosis de tratamiento.

Fantomas de ultrasonidos

Este fantoma es usado para medir y testear la resolucion del sistema, la zona
focal, la sensibilidad del sistema, la escala de grises, el rango dinamico, la
penetracion y la zona de penumbra. Algunos de estos fantomas contienen liquidos
que simulan el movimiento de la sangre para testear los sistemas Doppler. Muchos
fantomas de ultrasonidos se construyen con implantes de materiales aluminosos,
acrilicos, de poliuretano con gel o poliestereno para simular quistes, tumores u otras

anormalidades.

Algunos ejemplos de los fantomas usados actualmente se muestran en la Figura
223

Figura 2.23: Maniquies utilizados en radioterapia para simular el cerebro, y en ultrasonidos
para simular el feto.
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Es imprescindible asegurar la obtencion de imagenes de alta calidad para
garantizar la obtencion de un diagnostico correcto de las lesiones que pueden
aparecer en una imagen mamografica. Uno de los pasos fundamentales en el control
de calidad del procedimiento de obtencion de la imagen mamografica es la
evaluacion de la calidad de la imagen mamografica. Para determinar la calidad de

dicha imagen se utilizan fantomas de referencia.

2.7.3 Protocolos utilizados para determinar la calidad de imagen.

No existe una definicion generalmente aceptada del parametro indicativo de
calidad de imagen en mamografia. Muchos de los protocolos utilizados para
determinarla se basan en la detectabilidad de objetos con varios tamafios y contraste

[42].

El estudio de la calidad de imagen se fundamenta en protocolos consistentes en
métodos de puntuacion basados en la visibilidad de los objetos de test del fantoma,
de forma que se obtiene un numero representativo de la calidad del procedimiento
de obtencion de la imagen mamografica. Existen diversos métodos de puntuacion
utilizados comiinmente en Europa aplicados sobre distintos tipos de fantoma tal

como se recoge en la Figura 2.24.
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Figura 2.24. Maniquies usados comtunmente en Europa para el estudio de
la calidad de imagen.

El fantoma Medi-Test, designado como MTM100 (véase Figura 2.25), es
uno de los utilizados en el Hospital Universitario La Fe de Valencia.
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Figura 2.25: Esquema del fantoma MTM100, de CIRS.

La forma de determinar la calidad de imagen en este fantoma es valorar la imagen
mediante la inspeccion visual por parte de una persona experta en mamografias. La

inspeccion se basa en el método de puntuacion que se explica a continuacion.

Para cada grupo de figuras considerando la zona de microcalcificaciones, masas y
fibras, se determina el nimero de figuras visibles. Se estima el grado de visibilidad
de la figura menos apreciable y se obtiene la puntuacion en funcioén del nivel de
apreciabilidad referida a la tabla de puntuaciones recogida en la Tabla 2.7. Tras esto
se suman las puntuaciones parciales de microcalcificaciones, masas y fibras, y se
obtiene una puntuacion total de la imagen que debe ser mayor o igual que 20 para

considerar la calidad de la imagen aceptable.
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Notacion Microcalcificaciones Masas Fibras
Figuras | Enteramente | Parcialmente | Enteramente | Parcialmente | Enteramente | Parcialmente | Enteramente | Parcialmente
visible visible visible visible visible visible visible ;
1-8-15 ] 0,75
2-9-16 2 1,5 |
| 3-10-17 4 3 |
4-11-18 8 6
5-12-19 16 12
6-13-20 32 24
7-14-21 64 48
Puntuacion
Parcial

Tabla 2.7: Método de puntuacion del fantoma MTM 100.

Por ejemplo, se supone una imagen en la que los nimeros de grupos que se verian
en la zona de microcalcificaciones son 1, 2, 3, 4 enteramente visibles y 5
parcialmente visible; de las masas 8, 9, 10, 11 enteramente visibles y de fibras 15,
16, 17, 18 enteramente visibles y 19, 20 parcialmente visibles. De la zona de
microcalcificaciones la puntuacion parcial seria del2, para la zona de masas seria de
8 y para la zona de fibras seria de 24, segin los valores mostrados en la Tabla 2.1.

La puntuacion total, suma de las tres puntuaciones parciales es de 44.

Al ser la puntuacion total igual a 44, valor mayor que 20, la calidad de la imagen
es puede considerarse buena por lo que el funcionamiento del equipo como parte
integrante en la cadena de obtencion de la imagen mamografica, puede considerarse

correcto.

Tal como se recoge en la Figura 2.24, otro fantoma utilizado en Europa es el
fantoma RMI 156, designado como ACR, tiene como objetos de test seis fibras,

cinco grupos de microcalcificaciones con seis microcalcificaciones en cada uno de
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ellos y cinco masas circulares. Dichos objetos tienen didmetros decrecientes. El
protocolo seguido se realiza mediante la inspeccion visual por parte de una persona
experta en mamografia y el método de puntuacion se basa en la suma total de las
puntuaciones parciales de los filamentos de nylon o fibras, de las

microcalcificaciones y de las masas.

La puntuacion parcial de cada uno de estos tres grupos del fantoma ACR se
obtiene a partir de la ultima figura visible en cada uno de ellos, anotando el numero
asignado a dicha figura. En el caso de las fibras son 1, 2, 5, 10, 19, 29 en orden
decreciente de diametro, es decir, 1 seria la puntuacion si la fibra de mayor didmetro
fuese la visible y 29 seria la puntuacion si la Gltima fibra visible fuese la de menos
diametro. En las microcalcificaciones la puntuacién para cada uno de los cinco
grupos en orden decreciente de diametro es 1, 2, 8, 15, 25 respectivamente.
Finalmente, en las masas la puntuacion es 1, 2, 3, 10, 20 para cada una de las cinco

de ellas en orden decreciente de diametro.

El fantoma CD-MAM, designado como CD-MAM, estd formado por varios
discos de distinto espesor y didmetro. El protocolo para determinar la calidad de
imagen se basa en la obtencion de un parametro denominado IQF. El parametro de

calidad de imagen IQF se calcula de la siguiente forma:

10F =ZCJD/’
j

donde C es el espesor, D es el diametro de los discos y la suma se extiende al ultimo

disco visible para cada espesor por parte de un radidlogo experto en mamografia.

El fantoma Ferrare, designado como FER, estd compuesto por varios detalles. El

protocolo de determinacion de la calidad de imagen se basa en asignar 1 cuando el
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detalle es visto completamente, 0.5 cuando el detalle es visto parcialmente, 0 cuando
el detalle no es visto. La determinacion visual la lleva a cabo un observador experto
en mamografia. La puntuacion total es suma de todos los niimeros obtenidos. Este

fantoma ya no se encuentra disponible comercialmente

En el fantoma Newcastle, designado como NEWC, el protocolo seguido para
determinar la calidad de la imagen se realiza mediante la inspeccion visual que hace
un radidlogo experto en mamografia. El sistema de puntuaciéon para obtener el
indice de calidad se basa en afiadir al nimero de discos visibles, el nimero de barras
visibles en la zona de pares de lineas por milimetro. Este fantoma, al igual que el

fantoma anterior, ya no esta disponible comercialmente.

El fantoma Nordisk Rontgen Teknik, designado como NRT, utiliza un protocolo
basado en un método de puntuacion visual por parte de un radidlogo, el cual evaliia
el contraste, la resolucion espacial, etc. Tras esto se le asigna un peso a cada zona,

en concreto el factor 0.3 es el aplicado al contraste y a la resolucion.

En el fantoma Leeds TORMAM, designado como TMAM, el protocolo se basa en
la inspeccion visual y se puntia de 0 a 5. Posee 6 detalles de contraste que llegan a 6

niveles distintos de visibilidad.

El fantoma Leeds TORMAX , designado TMAX utiliza un protocolo para
puntuarlo basado en la deteccion de varios objetos del mismo. Puntia los escalones
de bajo contraste que son detalles de 6 mm, 0.5 y 0.25 mm, la densidad en la zona de
baset+velo y obtiene un indice de contraste que se mide como la diferencia de la
densidad optica entre dos escalones. El indice de contraste es igual a 0 si dicha

diferencia se encuentra entre 0.40 y 0.44, toma valor 1 si ahora la diferencia esta
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entre 0.45 y 0.49, vale 2 si la diferencia se encuentra entre 0.50 y 0.54 y vale 3 si el

rango de variacion de la diferencia de los dos escalones es de 0.55 a 0.60.

En el fantoma CD-MAM, designado como NIJ, el protocolo seguido para
determinar la calidad de la imagen se basa en un método en el que la pelicula se
digitaliza y un programa evallla automaticamente el porcentaje de los discos de

distinto espesor correctamente encontrados.

En el fantoma Modified Kodak, designado como IQI, el protocolo estd basado en
un método automatico para determinar el indice de calidad de imagen, el cual
corresponde al tamafio de la microcalcificacion mas pequefia detectada con una

probabilidad de un 2 % de falsos positivos.

Estos dos ultimos protocolos se basan en métodos de puntuaciéon automaticos,
pues la pelicula se digitaliza y se procesa mediante un computador. Por ello, se trata
de métodos objetivos, pues no dependen de un observador humano cuya
apreciacion de la calidad de imagen es mas subjetiva. En concreto de estos dos
protocolos, se dice que el IQI es mas preciso en cuanto a la sensibilidad del método

en el que se basa.

No obstante seglin varios articulos publicados se sigue prefiriendo los
protocolos de los fantomas MTM y ACR, porque aunque presentan mayor
subjetividad pues en ello un radidlogo experto en mamografia valora la calidad de la
imagen, su método de puntuacién es mas completo y sensible ante pequefias
variaciones en la imagen del fantoma producidas por cambios en las condiciones de

funcionamiento del equipo.
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El protocolo desarrollado y aplicado en esta tesis emplea, igualmente, un
fantoma especifico para mamografia, concretamente el fabricado por CIRS bajo la
denominacion 11-A, SPO1 y que se describe en el capitulo 4. La valoracion
propuesta contempla tanto la aplicacion de indices de calidad (IQI1 e IQI2) basados
en sistemas de puntuacion sobre el nivel de deteccion de diferentes objetos de test
presentes en el fantoma. La determinacion se realiza de forma automatica sobre la

imagen de la pelicula digitalizada.
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2.8 indices de calidad - dosis

Como ya se comento en el capitulo de introduccion la optimizacion de las técnicas
radiograficas establece la necesidad de administrar la dosis de radiacion mas baja
posible, compatible con que la imagen posea calidad suficiente para emitir un
diagnostico adecuado. Esto, no es mas que el reflejo de que ambas magnitudes estan
relacionadas: dosis de radiacion y calidad de imagen. La reduccion del riesgo
asociado a la exposicion, esto es, la dosis, tiene como limite la influencia que esta
tiene en la calidad de la imagen. Resulta evidente la relacion de la cantidad de
radiacion empleada en una exploracion radiografica y su influencia en parametros

tan asociados a la calidad de imagen como el contraste, la resolucion o el ruido.

En mamografia la magnitud que con mayor precision nos indica el riesgo
radiologico es la dosis absorbida por el tejido glandular (dosis media glandular
AGD); desgraciadamente esta magnitud no se puede medir directamente. Es
estimada a partir de medidas de magnitudes que si pueden ser directamente
obtenidas, tales como la dosis de entrada en superficie (ESD) o el kerma en aire a la
superficie de entrada (ESAK) [10]. Ambos valores se establecen como indices de
dosis, esto es, valores que pueden obtenerse mediante medida directa en las
exploraciones realizadas a pacientes objetos de estudio o bien mediante el empleo de

maniquies dosimétricos.

Los valores que proporcionan indices de dosis proporcionan, al compararlos con
niveles de referencia, una idea de la bondad del sistema. Si los valores que se
registran en una instalacion son inferiores a los niveles de referencia aceptados
podemos asumir que el riesgo inducido por las exploraciones mamograficas es del

mismo orden o inferior a otras instalaciones de diagndstico. Estos valores referencia
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se fijan, cuando es posible, a través de protocolos internacionalmente aceptados; por
lo general se basan en fijar el “indice del tercer cuartil” esto es, el valor que validaria

al 75% de los centros evaluados en el estudio.

Para estudios mamograficos los valores de referencia para los indices de dosis que
establece el Protocolo Europeo de Control de Calidad de los Aspectos Técnicos en

Cribado Mamografico son:

Dosis a la superficie de entrada: 12 mGy

Kerma en aire a la superficie de entrada: 11mGy

Ambos obtenidos haciendo uso de un maniqui de PMMA de 45 cm de espesor y

obteniendo imagenes de densidad optica neta 1.0DO (excluyendo la base y el velo).

Estos indices de dosis, relativamente faciles de medir, implican, ademas, que
para una mama “estandar” (45mm espesor, con composicion mama 50% tejido
glandular) con un equipo y técnica “estandar” (28kV, Mo/Mo) la dosis media
glandular se sittie por debajo del valor 2,5mGy, considerado como el valor maximo

recomendable en la mayoria de los protocolos europeos.

Para mamografia digital, en principio se mantienen las mismas restricciones de
dosis; esto es, que la dosis media glandular sea inferior a 2,5 mGy y preferiblemente
por debajo de 2 mGy. En los equipos analdgicos esta restriccion se aplica a
imagenes con densidad optica de 1,0 (excluyendo la base y el velo). En los equipos
digitales, hablar de densidad optica carece de sentido, y muchos equipos digitales
carecen de sistema de exposimetria automatica, por lo que este parametro debe ser

actualizado.
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En el Adendum [9] para mamografia digital elaborado por el programa Europa
contra el Cancer se propone usar directamente como referencia el maniqui de 45 mm

de PMMA como si de una mama real se tratara.
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Técnicas de procesado digital de imagen

3.1 Introduccion

Los programas de cribado mamografico masivos puestos en marcha en muchos
paises desarrollados, por ejemplo el de la Comunidad Valenciana, conllevan la
obtencion y el analisis de un niimero altisimo de mamografias, cada una de las
cuales es valorada por un radidlogo. Este motivo junto con el desarrollo de las
tecnologias digitales para el tratamiento de la imagen, ha impulsado el desarrollo de

técnicas para realizar un analisis automatizado de dichas mamografias.

Las técnicas de procesamiento digital aplicadas a la imagen mamografica, trabajan
con la imagen digitalizada y se encaminan fundamentalmente a servir como una
segunda lectura después de que el radidlogo haya valorado la imagen o bien, a
destacar en la imagen detalles que ayuden al radidlogo a realizar un diagndstico

correcto.

La importancia de las técnicas de diagndstico por imagen digital del cancer de
mama, puede verse en el gran numero de trabajos que se pueden encontrar en la
literatura dedicados al analisis de la mamografia una vez digitalizada, en particular a
la deteccion de microcalcificaciones. Las microcalcificaciones consisten en
pequeiias acumulaciones de calcio en el tejido mamario y es una de las estructuras
mas significativas del cancer de mama. Las sustancias que las forman presentan una
absorcion a los rayos X mayor que otros tejidos, por lo que en las mamografias

aparecen como regiones mas claras.
Una técnica habitual para la deteccion de zonas brillantes en una imagen
correspondientes a las microcalcificaciones es la aplicacion de filtros. En algunos

trabajos se utiliza el filtro laplaciano del gausiano, el cual es implementado como
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diferencia de filtros gausianos. Los filtros morfolégicos también son una

herramienta comun para el estudio de la forma de las microcalcificaciones.

Otras técnicas de aparicion reciente utilizadas en la deteccion de
microcalcificaciones y en el analisis de las texturas de la imagen y densidad del
tejido mamografico, combinan el uso de los filtros anteriores con distintas
herramientas tales como la conectividad difusa, la transformada wavelet, redes
neuronales para seleccionar los coeficientes wavelets mas adecuados para la
extraccion de las propiedades de la imagen, fractales para modelar las
microcalcificaciones de la imagen. También existen trabajos en los que se utilizan
métodos basados en la deteccion automatica mediante ordenador para detectar y

clasificar las distintas lesiones tipicas.

En este capitulo se van a describir algunos conceptos generales del procesamiento
digital de imagenes y se explicaran en profundidad algunas de las técnicas de
tratamiento de imagenes digitales, en particular las técnicas de segmentacion y
morfologia matematica dada su importancia en relacion con la presente tesis. Estas
técnicas generales son las que se aplican en el capitulo siguiente a la imagen de un
fantoma mamografico posibilitando la deteccion y caracterizacion de los objetos de

test de forma automatizada. .

92



Técnicas de procesado digital de imagen

3.2 Adquisicion de la imagen digital

El proceso general de adquisicion de una imagen digital [2] se basa en traducir la
intensidad luminosa de cada punto de la imagen que resulta al incidir una fuente de
luz sobre ella, en una sefal eléctrica continua de tensidbn que se convierte
posteriormente en una matriz rectangular de nameros. Dicho proceso se lleva a cabo

mediante un escaner, laser lector o dispositivo similar.

La sefial analdogica que resulta se muestrea y digitaliza en el convertidor
analogico/digital de dicho aparato, convirtiendo la imagen inicial en una matriz de
valores numéricos para ser tratada por un sistema computerizado. Para ello se mide
el valor de la sefial analdgica en un niimero concreto de intervalos de tiempo,

determinado por las caracteristicas del convertidor analogico/digital.

Tras esto se efectua la cuantizacion que consiste en asignar a cada medida un valor
numérico relacionado con la intensidad de la sefial, por lo que dicha sefial se
convierte en un conjunto discreto de pixeles. Cada pixel representa un nivel de
intensidad luminosa, correspondiente en la imagen a un valor de gris. El nimero de
niveles de gris que se puede representar en una imagen digital es funcion del numero

de bits del convertidor analogico/digital.

Respecto a la digitalizacion de la placa mamografica convencional, el proceso se
realiza generalmente mediante un escaner. En la actualidad todos los escéneres
utilizan uno de los dos tipos de dispositivos de deteccion de la luz, que son tubos
fotomultiplicadores (PMT, PhotoMultiplier Tubes) y dispositivos acoplados por
carga (CCD, Charge-Coupled Devices)
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Ambas tecnologias de deteccion miden la densidad optica de cada punto o pixel de
la imagen y posteriormente la traducen a un valor de gris, en el convertidor interno
que incorporan. El tamafio del pixel, que generalmente se asume como una region
cuadrada, viene dado por el tamafio del dispositivo de deteccion. La resolucion de la
imagen esta determinada por dicho tamafio de pixel y normalmente se da en niimero

de pixeles por unidad de longitud.

Los escaneres de tambor utilizan tubos fotomultiplicadores como dispositivos
detectores de la luz. La tecnologia PMT permite capturar el margen de tonos con
una alta fidelidad. En la Figura 3.1 se muestra como en los escaneres de tambor
tipicos que tienen tres PMT (uno para cada componente roja, verde y azul), una
fuente de luz haldégena de xenén o tungsteno (a) se enfoca en un area pequefia del

original por medio de fibras Opticas y lentes condensadoras hacia el material original

(b).

(ch i (el (r14

Figura 3.1: Funcionamiento de la tecnologia de deteccion PMT en un escéner de tambor.
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En dicha figura, la luz reflejada se transmite por espejos semitransparentes (c).
Cada espejo refleja una parte de la luz y transmite otra parte al espejo siguiente. La
parte reflejada de la luz del espejo pasa por el filtro de color adecuado rojo, verde o
azul (d) y de éste al PMT correspondiente (e) en el que tiene lugar la amplificacion
optica. Esta se observa en el detalle del PMT en dicha figura, la cual consiste en que
los electrones emitidos cuando la luz (f) impacta en el catodo del PMT, se mueven a
través de varias capas que emiten electrones secundarios y se amplifican hasta que la
sefial se convierte en sefial eléctrica. El anodo del PMT mide las variaciones
analogicas de estas sefiales, que se envian a continuacion a los conversores

analogico/digitales para registrarlas como datos digitales.

La técnica basada en dispositivos acoplados por carga utiliza el CCD que es un
elemento electronico de estado s6lido compuesto de un numero de sensores
individuales alrededor de uno o varios millares, de manera que se adquiere una linea
de pixeles simultaneamente. Para adquirir la imagen completa basta con que el

sensor se desplace en direccion perpendicular al mismo.

En los escaneres de plataforma, los sensores del componente CCD estan dispuestos
en una fila, para el escaneado de tres pasos o en tres filas de un circuito integrado,

para el escaneado de un solo paso.

Los disefios de los CCD varian por lo que respecta a su sensibilidad a los niveles
de luz y al ruido eléctrico ajeno. Los CCD mas caros de tecnologia mas refinada se
encuentran en los escaneres de plataforma de dispositivas, como el utilizado en la
presente tesis de la que se detallan sus especificaciones técnicas en el capitulo

siguiente.
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En la Figura 3.2 se muestra el funcionamiento del CCD, donde se ve como una
fuente de luz (a) envia luz al material grafico original (b). Los espejos (c) transmiten
la luz reflejada a las lentes (d) que enfocan la informacion de la imagen para el
circuito integrado CCD, del que se muestra un detalle (e) y ampliado se observan
tres filas de sensores (f). El CCD registra la luz en forma de cargas de tension
analdgica, que envia a continuacidn a los conversores analogico/digitales (g) para su

conversion a datos digitales de valores en color o escala de grises.

Figura 3.2: Funcionamiento de la tecnologia de deteccion CCD en un escéner de plataforma.

En ambos dispositivos de deteccion, la luz al atravesar un determinado punto de la
mamografia sufre una atenuaciéon que es medida a través de la transmitancia T,
segln la siguiente formula

P
I'=— G.1)
I
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donde I; es la luz incidente e I, es la luz transmitida medida por el sensor. Se suele
utilizar mas el concepto de la densidad Optica y que estd relacionada con la

transmitancia segn la férmula;

D=-logT 3.2)

El valor o nivel de gris que finalmente se adjudica a cada pixel de la imagen
digitalizada es proporcional a su densidad dptica, segun el algoritmo del convertidor
interno del escaner. El valor concreto de gris depende del margen de densidades que

el dispositivo es capaz de manejar.

El proceso de tratamiento posterior aplicado sobre la imagen digitalizada, depende
de la calidad de la imagen adquirida, por lo que el proceso de adquisicion explicado
anteriormente es fundamental en el sistema de analisis de la imagen. La calidad de la

imagen adquirida tras la digitalizaciéon depende fundamentalmente de:

- Las condiciones de iluminacion del dispositivo digitalizador.

- La calidad de los dispositivos dpticos sobre los que incide la radiacion luminosa y
que dirigen dicha radiacion hacia los dispositivos de captacion.

- La resolucion del elemento fotosensible y del sistema de conversion de la imagen
en una sefial eléctrica continua.

- La sensibilidad del convertidor analogico/digital, intimamente ligada al nivel de
detalle que un escaner puede reproducir y a los valores digitales a los que puede

convertir las lecturas de la sefial analogica.
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3.3. Conceptos generales de procesamiento digital

El procesamiento o tratamiento digital de la imagen se basa en operaciones de
analisis, mejora, restauracion o correccion de una imagen. Las técnicas de
procesamiento de la imagen se pueden aplicar de forma Optica, analdgica o

digital[19,20].

El procesamiento optico de imdgenes utiliza una serie de elementos Opticos para
efectuar una operacion y el proceso se aplica a una imagen que esta en forma de luz

transmitida o reflejada.

El procesamiento analdgico de imdagenes se basa en circuitos eléctricos analogicos
para efectuar una operacion y el proceso se aplica a una imagen que esta en forma de

sefial analogica.

El procesamiento digital de imdgenes es la forma estandar de realizar el
tratamiento de la imagen. Utiliza circuitos digitales, procesadores, ordenadores y
software para efectuar una operacion. Desarrolladas por el enorme auge de la
tecnologia informatica, las técnicas digitales implementan de forma precisa
funciones de procesamiento de imagen y dotan de gran flexibilidad y capacidad al

tratamiento de la imagen.

Algunas de las aplicaciones de tratamiento digital de imagen se dan en el campo
de la investigacion biologica y biociencia en el analisis de muestras bioldgicas de
tejidos, huesos y células; en el campo de defensa e inteligencia militar para la
interpretacion de imagenes satélite; automatizacion de los procesos industriales para

la inspeccion automatica de piezas; diagndstico médico tales como la tomografia
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axial computerizada, la resonancia magnética, la tomografia de positrones; recursos

terrestres para el analisis de la superficie terrestre.

Las caracteristicas mas relevantes de la imagen digitalizada, son las que se indican

a continuacion [24].

Resolucion espacial

La resolucion espacial es la capacidad de la imagen digital de mostrar con
exactitud los detalles de la imagen original. En la Figura 3.3 se refleja la diferencia
entre una imagen con buena resolucion en la que se definen mejor los detalles como
la (a) de 512x512 pixeles y la misma imagen con poca resolucion en la que no se

aprecia con nitidez los bordes como la (b) de 32x32 pixeles.

a) b) <)
Figura 3.3: Imagen con distintas resoluciones. (a) 512x512 pixeles. (b)128x128 pixeles. (c)
32x32 pixeles.

La resolucion espacial estd relacionada con la densidad espacial y con la
resolucion oOptica. La densidad espacial es el numero de pixeles por unidad de
longitud o superficie en una imagen digital. La resolucion optica se define como la
capacidad del sistema fisico de captacion de resolver los detalles espaciales de la

imagen inicial. La menor de ambas es la que determina la resolucion espacial de la
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imagen. Normalmente es la densidad espacial la que limita la resolucion espacial de

una imagen digital.

Suavizado espacial

Esta propiedad estd relacionada con la sensibilidad del dispositivo de
digitalizacion en cuanto al muestreo de la imagen inicial. La frecuencia espacial de
una imagen es la cantidad de variaciones de niveles de gris por unidad de longitud
que se aprecia en la misma. En el proceso de muestreo, cuando se esta midiendo los
valores de la sefial continua cada cierto intervalo de tiempo, la tasa de muestreo debe

ser como minimo el doble de la mayor frecuencia espacial contenida en la imagen.

En la Figura 3.4 se ve como cuando los detalles de la imagen se muestrean a una
tasa inferior del doble de la frecuencia espacial de dichos detalles, estos detalles
aparece submuestreados, degradados, pasan a tener valores de frecuencias menores.
Se pierden parte de las transiciones de brillo, lo que se traduce en una pérdida de

resolucion en la imagen digital.

%
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Figura 3.4: Efecto del suavizado espacial.
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Escala de grises. Rango dinamico

En una imagen digital cada pixel representa la intensidad de la imagen original en
la localizacion espacial donde fue muestreado. En el proceso de digitalizacion la
intensidad de tono continuo de la imagen original, se convierte en cada punto de la

imagen digital en un valor de brillo digital.

La precision del valor de brillo depende del niimero de bits usados en el
digitalizador. El nimero de niveles de gris que se pueden representar con un
digitalizador de n bits, se llama escala de grises y la cantidad viene dada por la
expresion 2™, Para la mayoria de las aplicaciones, la cuantizacion a 8 bits es
suficiente, pues el brillo puede ser convertido a 256 niveles de grises, desde el 0, que
es el negro, al 255, que es el blanco, pasando por 255 valores intermedios de tonos

de gris.

El rango de la escala de gris es el rango dinamico. El histograma indica el grado de
utilizacion del rango dinamico disponible en la imagen. Una imagen con un pequefio
rango dinamico no posee valores de todo el conjunto disponible de niveles de gris,
lo que indica que tiene un contraste bajo. Sin embargo una imagen con un rango

dinamico grande implica una imagen bien equilibrada.
En la Figura 3.5 se observa la diferencia en matices de gris de la imagen segtin la

escala de grises de la misma. Asi pues cuando la escala es mayor, las diferencias

entre grises son mas sutiles.
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a) (b) (c)
Figura 3.5: Misma imagen con distintas escalas de gris, (a) 256 niveles de gris, (B) 32
niveles de gris, (c) 4 niveles de gris.

La resolucién de brillo o de intensidad es la fidelidad con que los niveles de gris
de los pixeles de la imagen digital representan el brillo de la imagen original. La
posterizacion es un fendmeno que ocurre cuando al disminuir la resolucion de brillo,
la imagen aparece menos fina y mas artificial debido a que no hay suficientes

niveles de gris para representar el brillo real de la imagen.

Histograma de brillo

Es una representacion grafica de la distribucion de los niveles de gris de los
pixeles en una imagen digital. En abcisas se representan todos los posibles niveles
de gris en la imagen y en ordenadas el numero de pixeles que aparece en la imagen

con cada nivel de gris.
Observando un histograma se puede obtener informacion sobre las caracteristicas

de una imagen, saber si es mas clara 0 mas oscura y si tiene un alto o bajo contraste,

tal como se muestra en la Figura 3.6
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(d) (e) ()
Figura 3.6: Distintos tipos de la misma imagen (a) bien contrastada, (b) muy clara, (c) muy
oscura y (d), (e), (f) sus respectivos histogramas.

El histograma de una imagen en color es una version triple del histograma de
brillo de la escala de grises. Se calculan tres histogramas, uno para cada componente
de color. Cada uno determina las distribuciones de brillo, contraste y rango dinamico

de los componentes individuales del color.
Contraste
El contraste hace referencia a la distribucion de brillo de la imagen, indicando lo

vivida o deslucida que aparece una imagen en funcién de sus tonos de gris. El

contraste de una imagen se refleja en el histograma.
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En la Figura 3.6 el histograma de la imagen (a) presenta una distribucién mas
homogénea lo que indica que dicha imagen estd bien contrastada, sin embargo el
histograma de las imagenes (b) y (c) agrupado en un extremo, es tipico de imagenes
poco contrastadas, de una imagen muy clara en el caso de la imagen (b) y de una

imagen muy oscura en el del (c).

En una imagen de bajo contraste los valores de gris no cubren todo el rango del
blanco al negro, sino que los detalles debidos a ligeras variaciones de gris aparecen
camuflados. Tal como se observa en la Figura 3.6 (f), en el histograma aparece un
conjunto estrecho de pixeles muy concentrados en la escala de gris, dejando el resto
de niveles de gris vacios. En una imagen con un alto contraste, los tonos de la
imagen aparecen 0 muy oscuros o muy claros, sin tonos intermedios, perdiendo la

natural distribucion de grises de la imagen.

Los tipos de operaciones fundamentales de procesamiento digital de la imagen son
[20, 24]:

Mejora de la imagen

El objetivo de la mejora de imagen es el de mejorar la calidad de la imagen, para
lo cual puede aumentar el contraste, el brillo, reducir o eliminar ruido, etc. Estas

operaciones son previas a realizar el analisis de la imagen.

Las técnicas de mejora se clasifican en técnicas subjetivas y objetivas. Las técnicas
subjetivas se aplican para mejorar el aspecto visual de la imagen segun el criterio del
usuario. Las técnicas objetivas corrigen degradaciones efectuadas con medidas

rigurosas, que no dependen del observador.

Entre las técnicas de mejora de la imagen, destacan:
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- Las operaciones de mejora de contraste se aplican para hacer visibles
caracteristicas de la imagen que antes de la operacion no eran visibles. Por esto
puede ocurrir que el aspecto de la imagen se degrade pero se observen detalles

que antes no se veian.

- Las operaciones de degradaciones espaciales se asocian a la percepcion de
detalles en la imagen. Una imagen con pobre resolucion espacial tiene los
pequetios detalles borrosos o demasiado acentuados. Esta técnica se aplica para

observar detalles sutiles de la imagen.

Restauracion de la imagen

Estas técnicas mejoran la calidad visual de la imagen. Todas las operaciones son
objetivas, se basan en degradaciones medidas de forma precisa. Se utilizan para
corregir problemas tales como distorsiones geométricas, desenfoque, ruido, y
movimiento de camara. Se aplican en imagenes que han sufrido alguna forma de

degradacion en el sistema utilizado para su captacion.

Analisis de la imagen

Las técnicas de analisis de la imagen dan una medida de los parametros de los
objetos presentes en una imagen tales como forma de objetos, tamafio, posicion

relativa, texturas, tonos de gris, contraste.

Los métodos de analisis de imagen son los que se van a aplicar en esta tesis para
llevar a cabo el estudio del fantoma mamografico. El proceso de analisis de objetos

en una imagen se inicia mediante una serie de operaciones de segmentacion que
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permiten aislar determinados objetos en la imagen. Una vez aislados los objetos se
extraen las caracteristicas de ellos aplicando técnicas que permiten caracterizarlos
tales como los operadores morfoldgicos, por ejemplo. En los apartados siguientes se
explican en profundidad los fundamentos de las técnicas de segmentacion y

morfologia matematica debido a su trascendencia en la presente tesis.

Compresion de imagenes

Permiten reducir el volumen de datos necesario para su almacenamiento.
Normalmente son posibles porque las imagenes contienen un alto porcentaje de
informacion redundante. Las imagenes se comprimen a un tamaflo mas pequeiio de
forma que sea mas facil su almacenamiento, manejo y transporte electronico. La
imagen original se puede obtener de nuevo mediante operaciones de descompresion

de imagen.

Estas técnicas son importantes debido al elevado volumen de datos contenido en la
imagen y las limitaciones fisicas de los discos de almacenamiento y velocidad de las

redes de transmision.

Existen dos formas fundamentales de compresion de imagen:

- Compresion sin pérdida de informacion en la que las operaciones no alteran en
absoluto el contenido original de la imagen. Las técnicas de compresion sin

pérdida alcanzan unos factores de compresion maximos de 2:1.

- Compresion con pérdida de informacion en la que se altera la imagen original en el

proceso de compresion/descompresion. Se aplica en procesos donde es admisible
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cierta degradacion de la imagen. Las técnicas de compresion con pérdida alcanzan

ratios de compresion hasta 200:1, aunque los tipicos son 10:1.

Sintesis de la imagen

Operaciones capaces de crear imagenes a partir de otras imagenes o a partir de
datos no pictéricos. Se utilizan cuando una imagen es fisicamente imposible de
adquirir o cuando la escena que representa no existe en la realidad. Existen dos

formas de sintesis de imagen:

- Reconstruccion de una imagen utilizando multiples imagenes proyectas
(tomografia). Se ha utilizado en el campo médico para la obtencion de imagenes
TACy RM.

- Presentacion de datos en forma de imagen. Las aplicaciones de
visualizacioncientifica utilizan datos para ser representados en una imagen

(campo de velocidades, temperaturas en fluidos).
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3.4 Técnicas de segmentacion

El analisis de imagen se basa en la obtencion automatica de la informacion de la
imagen, se trata por ello de un andlisis cuantitativo en cuanto a la descripcion de las
caracteristicas de los objetos encontrados tales como forma, tamafio, contraste,

posicion etc.

La presente tesis esta basada en las técnicas de analisis de imagen, para realizar la
caracterizacion automatica de los objetos de test presentes en un fantoma
mamografico. El primer paso para el analisis de la imagen es la segmentacion, la
cual consiste en aislar e identificar los diversos objetos que aparecen en la imagen,

del fondo.

La segmentacion es una etapa fundamental en el analisis de la imagen
mamografica pues de ella depende el obtener buenos resultados en cuanto al
etiquetado de los objetos hallados en dicha imagen [38]. En las imagenes
mamograficas en particular, debido al pequefio tamafio de algunos de los objetos
presentes, tales como los grupos de microcalcificaciones, y a las caracteristicas del

fondo de la imagen la segmentacion es una tarea delicada.

En bastantes ocasiones el contorno del objeto presenta cierta zona de penumbra
que hace dificil la limitacion de su contorno con respecto al fondo que lo rodea para
una correcta segmentacion del mismo del mismo. Ademas, el fondo no suele ser
homogéneo y presenta ciertas oscilaciones de brillo debidas al ruido que incluso
pueden enmascarar a las propias microcalcificaciones, debido a su pequeiio

contraste. Todas estas consideraciones se han tenido en cuenta a la hora de aplicar
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las técnicas de segmentacion a la imagen del fantoma mamografico, tal como se

detalla en el siguiente.

A continuacion, se van a detallar los principios en los que se basa la segmentacion.

Existen diversos sistemas para llevarla a cabo [20]:

- La umbralizacion, en la cual los pixeles de la imagen se clasifican atendiendo
unicamente a su nivel de gris.

- La deteccion de regiones, en la que los pixeles de la imagen con caracteristicas
similares se agrupan en regiones.

- La deteccion de texturas, en la que se caracterizan zonas segln la disposicion
espacial de los niveles de gris de los pixeles.

- Ladeteccion de fronteras, en la cual se identifican los pixeles que corresponden

a fronteras que separan dos objetos diferentes.

La segmentacion es correcta, cuando las regiones resultantes son uniformes y
homogeéneas, y existen diferencias entre regiones adyacentes. No existe un método
objetivo que cuantifique la exactitud de un problema de segmentacion, un sistema de
segmentacion es apropiado cuando cumple los requerimientos concretos del
problema que se pretende resolver. En la Figura 3.7. se puede ver una imagen

segmentada, en la que el resultado es una imagen binaria.

Figura 3.7: Imagen binaria obtenida tras un proceso de segmentacion.
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3.4.1 Segmentacion mediante umbrales

Se basa en la separacion de los objetos de una imagen de su fondo, clasificando los
pixeles seglin su nivel de gris. El proceso consiste en elegir un nivel de gris que
actia como umbral, de forma que los pixeles se etiquetan uno a uno segun si su

valor es inferior o superior a dicho umbral.

El estudio del histograma de la imagen es una herramienta muy util para la
umbralizacion. Por ejemplo una imagen con un objeto claramente mas brillante que
el fondo se corresponde con un histograma en el que aparecen dos picos, el mas
brillante correspondiente al objeto y el mas oscuro al fondo, tal como se muestra en
la Figura 3.8 (a). El valor ideal del umbral tal como se indica en dicha figura, para
separar el objeto del fondo es el punto mas bajo del valle que el histograma presenta

entre esos dos picos.

En muchas ocasiones cuando en una imagen hay una serie de objetos con
diferentes niveles de gris, existe la posibilidad de aplicar varios umbrales a la
imagen que delimiten los objetos que en ella aparecen, como se muestra en la Figura
3.8 (b). En este caso la segmentacion se denomina segmentacion multiumbral y
consiste en distinguir una serie de objetos del fondo que los rodea, en funcion de las

caracteristicas de los pixeles de su vecindad.
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(a) (b)
Figura 3.8: (a) Histograma bimodal, con dos distribuciones claramente separadas. (b)
Histograma propio de una segmentacion multiumbral.

Existen diversos tipos de umbralizacion, global o local. El corte global se aplica
cuando en la imagen el objeto que se quiere separar del fondo esta claramente
diferenciado en cuanto a nivel de gris, pues el fondo posee un nivel constante. Sin
embargo cuando el fondo de la imagen posee variaciones graduales de brillo, es
dificil encontrar un Unico umbral que permita segmentar adecuadamente los objetos

y por ello se aplica un corte local adaptativo calculado para cada region de fondo.

La imagen digitalizada procesada es una matriz, de forma que los pixeles de una
imagen se pueden representar mediante sus posiciones (x, y) en dicha imagen y los
niveles de gris de cada pixel mediante una funcién /(x,y). De esta manera I(x,y) es el

valor del pixel de la imagen / en la posicion (x,y).

Matematicamente el corte global aplicado sobre dicha imagen se puede formular
calculando un tnico valor de umbral 7'y segun el valor de los pixeles sea mayor,
menor o igual que dicho umbral, se aplican una operacion u otra, por ejemplo la del

siguiente algoritmo:
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0 si I(x,y)<T
G(x,y) =
I(x,y) si I(x,y)=T 3.3)

Esta operacion también se conoce como “hard threshold” ya que los pixeles cuyo
valor de gris esta por debajo de T toman el valor cero y los que tienen un nivel de
gris por encima de 7" quedan tal como estaban, resultando asi un corte abrupto. Para
disminuir este efecto se puede utilizar un corte suavizado también denominado “soft

threshold” aplicado sobre una imagen genérica /(x,y), que se define mediante la

siguiente regla:

. T
0 Si |I(x,y)| < 5

21(x,y)—-T si %SI(x,y)ZT
G(x,y) = r
20(x, )+ T si —T<I(x,y)> _T (3.4)

I(x,y) Si |I(x,y)| >T

Los resultados graficos de ambos tipos de umbralizaciéon pueden verse en la Figura
3.9.
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T T T T2 | T2 T

(a) (b)
Figura 3.9: (a) Hard threshold. (b) Soft threshold.

Cuando la imagen presenta ruido, en el histograma se produce un ensanchamiento
de los picos y una elevacion del nivel minimo, por ello la aplicacion de umbrales
sobre imagenes ruidosas da errores que se corrigen con la aplicacion previa de filtros
de eliminacion de ruido, antes de la umbralizacion u operaciones morfoldgicas de

postprocesado.

En una técnica de segmentacion mediante umbrales [38], como se realiza una
comparacion por cada uno de los pixeles, el tiempo requerido es fijo 'y
relativamente corto independientemente de la complejidad de la imagen. Como s6lo
se tienen en cuenta los valores de los pixeles y no su posicion ni las relaciones entre

ellos, los resultados no son muy exactos y deben ser mejorados con otras técnicas.
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3.4.2 Segmentacion mediante deteccion de regiones

Los métodos de segmentacion basados en regiones tienen como objetivo obtener
un determinado niimero de regiones, que corresponden a los objetos o zonas de
interés que aparecen en la imagen utilizando los valores de los pixeles y las
propiedades espaciales de la imagen [24]. El objetivo de estos métodos es dividir la
imagen en una serie de regiones homogéneas definiéndose region a un conjunto de
pixeles conectados entre si. Existen dos tipos de conectividad entre pixeles de una

imagen (véase Figura 3.10).

En la conectividad 4, sea un pixel de la imagen / en la posicion (X,y), los pixeles 4-

conectados con /(x,y) son los que se encuentran en las posiciones: (X,y-1), (x-1,y),

x+1y), (x,y+1).

En la conectividad 8, sea un pixel de la imagen / en la posicion (X,y), los pixeles

8-conectados con /(x,y) son los que se encuentran en las posiciones: (x-1,y-1), (x,y-

1)9 (X+l7y_l)s (X_lry)ﬂ (X+1’y)’ (X_lsy—‘rl): (X,Y'H): (X+1’y+1)

I(X-I,.V) I(x'lyy)
| Irx-1x.v-1) Itx-1.v+1)

I(xy-1) Itx,y) —| I(xv+1) | | Ixv-1) I— I(x,p) —| Ix,v+1)

I(x+1,-1) l I(c+1y+1
Ic+Ly) Ie+Ly)

(a) (b)
Figura 3.10: Tipos de conectividad. (a) Conectividad-4. (b) Conectividad-8.
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Una técnica muy comun en la segmentacion de regiones es el crecimiento de
regiones. Consiste en partir de un primer punto inicial llamado semilla, ir agregando
a la region todos los pixeles vecinos conectados que cumplen una determinada
condicion. De esta forma, la region va creciendo a partir del pixel semilla hasta

llegar a contener el maximo nimero de puntos conectados sin perder homogeneidad.

En la Figura 3.11 puede observarse un ejemplo de crecimiento regional a partir de

una semilla, punto negro en (a), hasta identificar una celda.

Figura 3.11: Crecimiento regional en sucesivas etapas a partir de un pixel semilla (punto
negro en (a)).

La adecuada seleccion del valor semilla es importante para obtener un buen
resultado tras la segmentacion. La seleccion de la semilla puede realizarse de dos

formas:
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- Manualmente, en el cual la persona realiza la seleccion de uno o mas puntos
contenidos en el objeto que desea segmentar. El crecimiento de regiones
comienza a partir de la semilla y alcanza a todos los pixeles que cumplan la
condicion de homogeneidad.

- Automaticamente, en el que el sistema elige en la imagen de forma automatica
el pixel que es etiquetado como semilla. La seleccion de estos puntos de pende
de la aplicacion, por ejemplo el sistema puede buscar los puntos mas brillantes
de la imagen y utilizarlos como semilla, lo cual permite separar los objetos mas

claros del fondo.

La condicion de homogeneidad es aquella que cumplen los pixeles para que se
vayan uniendo a la region que se esta formando. Hay varios tipos de condiciones de
homogeneidad. Por ejemplo, un pixel conectado a la semilla se considera como
perteneciente a la region, si la diferencia de nivel de gris entre dicho pixel y la

semilla es menor que un determinado valor.

También dicha condiciéon de homogeneidad puede ser la diferencia entre el pixel
conectado y el valor medio de la region (media del nivel de gris de los pixeles
pertenecientes a la region), en este caso el resultado final es menos dependiente de la
semilla elegida pero ante variaciones suaves del nivel de gris, el proceso de
crecimiento puede saltar los bordes del objeto. Otra condicidon es considerar la
diferencia entre el pixel maximo y minimo de la region formada, la cual no debe
exceder un determinado valor para que el pixel considerado lo sea como
perteneciente a la region. De esta forma se adapta a pequefias variaciones del nivel

de gris sin saltar el borde del objeto.
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Es necesario establecer una condicion de parada de forma que cuando se cumpla
dicha condicioén, el proceso de agregacion de pixeles se detenga. En los ejemplos
anteriores, el proceso se detiene cuando no hay mas pixeles que cumplan la
condicion de agregacion pero también podria ser el tamafio o la forma de la region.
Con dicha condicion se asegura que en el crecimiento de la region no se sobrepasan

los limites del objeto.

3.4.3 Segmentacion mediante deteccion de texturas

En imagenes digitales la textura se refiere a la disposicion espacial de los niveles
de gris de los pixeles de una determinada region. Se puede segmentar regiones
diferentes de una imagen por la distribucion de los niveles de gris, sin que los
niveles de gris sean uniformes dentro de cada region ni varien significativamente

entre distintas regiones [20,24].

Se puede asociar a un pixel un parametro que cuantifica cual es la textura de la
imagen en dicha posicion. Para cuantificar la textura en un pixel, se realiza el
calculo sobre una zona mas o menos pequefia que rodea a dicho pixel, ya que la
textura se refiere a las relaciones de nivel de gris entre pixeles diferentes. En la

Figura 3.12 se muestran ejemplos de imagenes con distintas texturas.
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Los valores estadisticos mas utilizados para cuantificar la distribucion espacial de
los niveles de gris son:

- la media de los valores de los pixeles, lo cual indica la claridad u oscuridad del
entorno del pixel. La segmentacion se realiza segun el hecho de que una de las
regiones texturadas es mas clara o mas oscura que las regiones adyacentes, segiin
el nivel medio de gris de la region texturada.

- la varianza o desviacion tipica de los valores de los pixeles, lo cual da informacion

sobre el contraste de la zona.

La matriz de coocurrencia es una matriz asociada a una sola direccion y a una
distancia. Un elemento de dicha matriz en la posicion (i, j) indica la cantidad de
veces que en la imagen original se da una pareja de puntos de niveles de gris (i, j) y
separados por la distancia fijada en la direccion elegida. La informacion de textura a
partir de la matriz de coocurrencia se hace mediante el calculo de la entropia y la

energia.
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La entropia H da una medida de cuan ordenada se encuentra la imagen. A mayor

valor de entropia, la imagen es menos ordenada.

N N
H=Y >1(,j)*logI(i, ) (3.5)

=l j=1

La energia F indica cual es la homogeneidad de la imagen, valores altos de energia

indican imagenes mas homogéneas.

M=

E=Y, X216 )) 56

=1 j=1
En cuanto a las caracteristicas espectrales, una caracteristica de la textura es la

repetitividad, ya que la textura es un determinado patron que se reproduce con mas o
menos exactitud a lo largo de la imagen. La transformada de Fourier sirve para
estudiar en que direccion y a cuanta distancia se produce la repeticion, de forma que
las distancias preferentes de la textura son las componentes de gran amplitud de la
transformada y la distancia (o frecuencia espacial) entre las repeticiones es la

componente radial de las componentes de gran amplitud.

3.4.4 Segmentacion mediante deteccion de contornos

Los algoritmos de segmentacion basados en la deteccion de contornos realizan una
busqueda de pixeles correspondientes a las fronteras entre las regiones y cuando se
localiza, se identifican las distintas regiones separadas por dichas fronteras [38]. Se
trata de buscar discontinuidades en la imagen, esto es, pixeles en los que se rompa la

homogeneidad porque su nivel de gris varie bruscamente respecto al de sus vecinos.
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La deteccion de puntos de contorno puede hacerse mediante la busqueda de puntos

de elevado gradiente o la biisqueda de cruces por cero de la laplaciana.

El gradiente de una imagen / en el punto (x, y) esta basado en la primera derivada

de dicha imagen tal como indica la siguiente ecuacion:

Vi=—i+—]j (3.7

El gradiente de la imagen en un punto es un vector, que toma la direccion de la
maxima pendiente en ese punto y cuya magnitud es precisamente la pendiente en esa

direccion.

En la deteccion de contornos utilizando el gradiente, una vez se aplica a la imagen
un operador derivativo, como el de Sobel, o el de Roberts, se realiza una
clasificacion de los pixeles segln si pertenecen o no a los contornos. Para realizar

esta clasificacion existen varias técnicas.

Una de dichas técnicas consiste en la aplicacion de un umbral a la imagen que
resulta tras aplicar el gradiente, para seleccionar inicamente los puntos de gradiente

superior a un valor determinado correspondientes a contornos fuertes.

Otra técnica es la aplicacion del operador de Canny para realizar la deteccion de
los méximos del gradiente, la cual ha de realizarse en la direccion perpendicular al
contorno que es la propia direccion del gradiente. Una vez calculados dichos
maximos se realiza una busqueda de los puntos que realmente pertenecen al
contorno, para lo que se aplican dos umbrales uno suficientemente alto para eliminar
los puntos debidos al ruido, y otro bajo para garantizar que los contornos sean

continuos. Los puntos maximos que superan el valor alto corresponden al contorno.
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Los puntos que superan el valor bajo se etiquetan como contorno a condicion de

que alguno de sus pixeles vecinos pertenezca al contorno.

Un ejemplo de la deteccion de contorno mediante la técnica del gradiente se
recoge en la Figura 3.13.

(a) (b)
Figura 3.13: (a) Imagen inicial. (b) Imagen obtenida tras aplicar a la imagen inicial la
técnica del gradiente.

Como se ha comentado anteriormente, la deteccion de contornos también se puede
realizar viendo los cruces por cero de la segunda derivada, ya que los puntos

pertenecientes al borde son aquellos en los que la laplaciana cambia de signo.
Se define la laplaciana aplicada a una imagen / en el punto (x, y):

2
Vil=—+— (3.8)

Como operador basado en la segunda derivada la laplaciana es extremadamente

sensible al ruido. Para minimizar este efecto se suele aplicar un filtro gausiano a la
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imagen original antes de aplicar la laplaciana, suavizando las transiciones bruscas y
reduciendo el ruido. Por ello lo que se calcula realmente es la laplaciana del

gausiano, conocido en la bibliografia por sus siglas en inglés LoG.

La deteccion de los cruces por cero de la laplaciana da una estimacién muy exacta
y fiable de la posicion de los contornos. Los contornos obtenidos son curvas de nivel
de la imagen (las correspondientes a nivel cero) y por ello son siempre cerrados y de
gran exactitud, es decir no aparecen segmentos aislados como ocurriria con la
deteccion de maximos del gradiente. La Figura 3.14 muestra un ejemplo de

aplicacion.

(a)
Figura 3.14: (a) Imagen inicial. (b) Imagen obtenida tras aplicar la técnica basada en la
laplaciana de deteccion de contornos.

Debido a la sensibilidad del ruido de la laplaciana, incluso tras la aplicacion del
filtro gausiano, y a que no puede detectar la direccion de los contornos,
normalmente se utiliza una técnica de deteccion de maximos de gradiente para la
deteccion de bordes seguida de alguna técnica de union de contornos, que unen entre

si los trozos de curva aislados y eliminan los puntos aislados, para ello hay técnicas
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de procesamiento local, en funcidon de las caracteristicas de los pixeles de la
vecindad, y técnicas de procesamiento global, como la aplicacion de la transformada

de Hough.
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3.5 Morfologia Matematica

La morfologia matematica estd compuesta por una serie de técnicas matematicas
que permiten el andlisis de la forma de los objetos, con el fin de extraer las
caracteristicas utiles para su identificacion y clasificacion. Dicha técnica aparece en
torno a los afios 60 iniciada por G. Matheron y J. Serra. La utilizacion de los
operadores morfologicos es una técnica habitual en el tratamiento digital de

imagenes [20, 38].

Estas técnicas tienen una gran importancia en la presente tesis pues la aplicacion
de determinados operadores morfologicos a los objetos de la imagen del fantoma
mamografico identificados tras la segmentacion, permite definir su forma y tamafo
de forma precisa. Por la relacion de la morfologia matematica con esta tesis se

explica a continuacion sus principales fundamentos.

Una imagen binaria es aquella en la que los pixeles solo pueden tomar dos valores
posibles el 0, correspondiente al negro, y el 1, que corresponde al blanco. Los
operadores morfologicos aplicados sobre una imagen binaria toman dicha imagen
binaria como input y devuelven una imagen binaria como output. El valor de cada
pixel en la imagen final depende del valor del pixel correspondiente en la imagen
original y del valor de los pixeles que estan a su alrededor, definiendo un vecindario.
La eleccion de un vecindario con una forma adecuada, permite definir operaciones
morfologicas sensibles a determinadas formas especificas de los objetos en la

imagen inicial.

Las dos transformaciones mas comunes de la morfologia matematica, base de

muchas otras transformaciones morfologicas mas complejas, son la erosion y la
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dilatacién. Cada operacion de erosion y dilatacion utiliza un determinado
vecindario. El vecindario se representa por un “elemento de estructura” que es una
matriz cuyos elementos son ceros y unos. Un elemento de estructura puede tener
cualquier tamafio aunque las dimensiones mas habituales son 3x3. En la Figura 3.15

se representa el esquema de dicho elemento de estructura.

Figura 3.15: Elemento de estructura de dimensiones 3x3, pixel central S,,.

Para determinar la accion de la erosion o la dilatacion sobre una imagen binaria de
entrada, /, se fija un pixel en la imagen /, denominado pixel de interés, /(x,y), sobre
este pixel se superpone el elemento de estructura haciendo coincidir el pixel central

sobre el pixel de interés, tal como se muestra en la Figura 3.16:

truct U i’ i i 7
estructurante S, Sy Sy
hd

/ (S S S S
S S SS S S S SSS
[ LS S S S S S S
[ L LS a4
(S S S SSS S S
(S S S S S S
(L L LS

Figura 3.16: Modo de operacion del elemento estructurante sobre la imagen B.

125



Técnicas de procesado digital de imagen

El pixel central del elemento de estructura representa el pixel de interés mientras
que los elementos de valor 1 definen el vecindario. El valor en la imagen de salida,
Loup, correspondiente al pixel de interés, para un elemento de estructura S de
tamafio 3x3, se calcula aplicando la regla siguiente:

e Para la erosion, si todos los pixeles en el vecindario del pixel de interés toman
el valor 1 entonces el pixel de salida toma el valor 1, en otro caso toma el valor
0:

1 siI(x+i-2,y+j—2)-Sij=Sij Vi, j=123

106, y) = Loupudx, )=
0 en otro caso.

(3.9)

e Para la dilatacion, si algun pixel en el vecindario del pixel de interés toma el

valor 1, entonces el pixel de salida toma el valor 1, en otro caso toma el valor 0:

0 si I(x+i—-2,y+j—-2)-Sij=0 Vi,j=123

1, 9) = Loutpur(x,y) =
1 en otro caso.

(3.10)
El efecto que produce esta forma de erosion en los objetos de la imagen binaria

consiste en eliminar de los objetos seleccionados, la capa exterior de pixeles, es
decir, aquellos en contacto con el fondo. La erosion hace que disminuya el tamafio
de los objetos llegando incluso a hacerlos desaparecer si el objeto es pequeflo o
alargado, y el elemento estructurante no cabe en ¢él. La dilatacion consiste en afadir
a los objetos de la imagen una capa extra de pixeles. La dilatacion aumenta el
tamafio de los objetos, cierra agujeros de un objeto si son suficientemente pequefios
o disminuye su tamafio y puede unir dos objetos proximos, inicialmente separados.

Estos resultados pueden observarse en la Figura 3.17.
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(a) (b) (c)

Figura 3.17: (a) Imagen binaria inicial. (b) Imagen binaria tras aplicar a la imagen inicial una
erosion a la capa externa de pixeles. (¢) Imagen binaria tras aplicar a la imagen
inicial una dilatacion a la capa externa de pixeles.

Los operadores morfologicos de apertura y cierre se basan en la aplicacion
concatenada de los operadores de erosion y dilatacion. La apertura se define como
una erosion seguida de una dilatacion, y el cierre es la operacion dual de la apertura,

definido como una dilatacién seguida de una erosion.

La ventaja de estos operadores es que mantienen aproximadamente constante el
tamafio de los objetos y ademas, la apertura elimina pequefias estructuras aisladas,
salientes del objeto y separa objetos unidos por istmos, mientras que el cierre
elimina pequefios agujeros y entrantes, uniendo aquellos objetos separados. Una
propiedad importante de la apertura y del cierre es la denominada idempotencia que
significa que el resultado de aplicar dos veces consecutivas una apertura o un cierre

es el mismo que si se aplica una sola vez.

Otro operador morfoldgico importante es el denominado adelgazamiento. El
adelgazamiento se realiza con operaciones del tipo “todo o nada” sobre la imagen
binaria. El proceso consiste en comparar en cada pixel de la imagen de entrada, la

imagen con un determinado elemento de estructura. Si coinciden, el valor del pixel
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de interés en la imagen de salida es cero. De esta forma, el pixel se elimina del
objeto produciendo el efecto de adelgazamiento. Dicha operacion debe repetirse con
diferentes elementos de estructura. Por ello el adelgazamiento reduce el tamafio del

objeto hasta convertirlo en un trazo minimamente conectado (véase Figura 3.18 (a)).

Cuando la imagen resultado no es tan limpia como cabria esperar, por ejemplo que
en las lineas aparezcan ramificaciones que dificultan la extracciéon de informacion,
dichas ramificaciones se pueden eliminar mediante el operador de poda, que es un

tipo especial de adelgazamiento (véase Figura 3.18 (b)).

El operador morfologico de engrosamiento es una transformacion contraria a la
de adelgazamiento, pues actia haciendo mas gruesas las estructuras afiadiéndoles

pixeles externos (véase Figura 3.18 (c))

(a) (b) ©
Figura 3.18: (a) Imagen binaria tras aplicar un adelgazamiento sobre la imagen inicial Figura
3.17 (a). (b) Imagen binaria tras aplicar el operador de poda a la imagen binaria
obtenida tras el adelgazamiento. (c¢) Imagen binaria tras aplicar un
engrosamiento a la imagen inicial de la Figura 3.17 (a).

El calculo del mapa de distancias es una transformacion morfolégica que se utiliza

par la realizacion de otras operaciones tales como la erosion, la dilatacion, la
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esqueletizacion, la linea divisoria de aguas, etc. El mapa de distancias del objeto
contiene para cada uno de los pixeles del objeto, la distancia de dicho pixel al fondo
y el mapa de distancias del fondo recoge para cada pixel perteneciente al fondo la
distancia que separa dicho pixel del contorno del objeto mas cercano. La definicion

de distancia que normalmante se utiliza es la distancia euclidea.

La operacion morfoldgica de esqueletizacion, cuyo efecto se muestra en la Figura
3.19 (a), permite obtener la estructura de un elemento calculando el eje medio del
objeto (estructura) a partir del mapa de distancias euclidea pues los puntos del
esqueleto corresponden a singularidades, cambios de curvatura del mapa de
distancias. Un inconveniente de la esquelatizacion es su extrema sensibilidad al
ruido, de forma que dos objetos casi idénticos uno en un fondo ruidoso y otro no,
pueden dar lugar a esqueletos muy diferentes. Al igual que con el adelgazamiento,
tras la esqueletizacion pueden producirse pequefias ramificaciones, las cuales
pueden eliminarse mediante el operador de poda tal cmo se observa en la Figura

3.19 (b).

(a) (b)
Figura 3.19: (a) Imagen binaria tras la esquelatizacion aplicada a la imagen binaria inicial de
la Figura 3.17 (a). (b) Imagen binaria tras aplicar el operador de poda a la
imagen binaria tras la esquelatizacion.
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La linea divisoria de aguas es una operacion morfologica que se aplica cuando
los objetos estan muy juntos, llegando incluso a solaparse de forma que no se
diferencian con facilidad porque tienen el tamafio y la forma parecida. Aplicando un
umbral a una imagen de este tipo, el resultado no es bueno porque algunos pixeles
pertenecientes al fondo estan por encima del umbral y aparecen puntos blancos en la
imagen final que no son del objeto y los objetos presentan pequefios agujeros y
contornos irregulares. Si tras el umbral se aplica una operaciéon de apertura, para
eliminar los pequefios objetos y un cierre para rellenar los agujeros, los objetos no se
separan unos de otros y no se pueden contar. Por ello la aplicacion de la linea

divisoria de aguas permite obtener mejores resultados.

El procedimiento para ello consiste en calcular en primer lugar el mapa de
distancias hallando sus minimos locales, que sorresponden a los puntos de union
entre los objetos. La imagen resultante tras aplicar el mapa de distancias se toma
como una superficie 3D, en la que la altura de cada pixel corresponde a su nivel de
gris, asi los pixeles mas brillantes corresponden a picos y los mas oscuros a valles de
la superficie 3D. Se trata de encontrar las fronteras zonas mas bajas (oscuras)
correspondientes a bordes entre regiones. En la Figura 3.20 se recoge un ejemplo de

aplicacion de la linea divisoria de aguas.

(a) (b) (©)
Figura 3.20: (a) Imagen binaria inicial. (b) Mapa de distancias de la imagen binaria inicial.
(c) Objetos separados tras aplicar el algoritmo de linea divisoria de aguas (watershed).
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Las operaciones de morfologia matematica, no solo se aplican a imagenes binarias

sino su uso es también extensible a imagenes en grises.
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4.1 Materiales

4.1.1 Introduccion

En este capitulo se van aplicar al fantoma mamografico algunas de las técnicas
de analisis de imagen explicadas en el capitulo anterior, para realizar la
caracterizacion de los objetos de test presentes en el mismo automaticamente. En
concreto se van a adaptar las técnicas de segmentacion y morfologia matematica a
las propiedades del fantoma, con el fin de establecer una medida de la calidad de la

imagen de dicho fantoma de forma objetiva.

Este procedimiento posibilita el control de calidad del equipo mamogréafico,
pues sirve para detectar un comportamiento anémalo del mismo cuando la calidad
de la imagen del fantoma obtenida por el equipo varia con respecto a la imagen

fijada como referencia.

La idea de analizar la imagen digitalizada de un fantoma de referencia para
determinar la calidad de imagen producida por una unidad mamografica no es
nueva. K.W. Brooks et al [3] desarrollan un programa de calidad de la imagen
basado en el establecimiento de unos criterios de visibilidad para los objetos de test
del fantoma, dichos objetos se localizan utilizando una técnica basada en la
transformada rapida de Fourier. D.P. Chakraborty aplica un analisis automatizado
para comparar las iméagenes de test con una imagen plantilla y obtener unas
relaciones entre algunos parametros de la imagen y las condiciones fisicas en las que
se han obtenido dichas imagenes. A.D. Castellano Smith et al [4] desarrollan un

algoritmo para medir distintas propiedades del fantoma, la localizacion de los
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objetos en la imagen se realiza con el uso de mascaras binarias y la resolucion de la
imagen se mide calculando el nimero de cortes con el cero del diferencial de un

perfil en la zona de resolucion.

El pequeiio tamafio de algunos de los objetos de test y el poco contraste que
presentan en la imagen respecto del fondo, hacen que en ocasiones estos objetos no
se detecten al analizar la imagen digital [39-43, 45]. El anélisis de la imagen digital
aporta informaciéon sobre las caracteristicas del fantoma que muy dificilmente
pueden obtenerse mediante observacion directa de la imagen. Informacion sobre los
objetos de test como el tamafio, la posicion exacta, la forma, la orientacion, el
contraste, etc., permite caracterizar la imagen del fantoma obtenida y utilizar estos

valores a modo de pardmetros para determinar la calidad de la imagen [9, 19].

4.1.2 Descripcion del fantoma

Un fantoma mamografico contiene objetos de test especificamente disefiados para
simular las patologias tipicas de la mama: microcalcificaciones, fibras y masas, y
contiene zonas para la calibracion de la imagen: densidad optica de referencia
maxima (correspondiente al tejido graso), minima (propia del tejido glandular) y

resolucion de la imagen, medida como pares de lineas por milimetro.

Las ventajas del uso de fantomas para la evaluacion de la imagen son multiples,
debido a que se conocen los objetos de test que lo constituyen y su distribucion, por
tanto se sabe qué buscar en la imagen, se puede obtener imagenes en condiciones no
clinicas con dosis de radiacion superiores a lo habitual sin exponer a la paciente y,
por ultimo, es posible obtener tantas imagenes del fantoma como sea necesario para

compararlas entre si, lo que permite estudiar la evolucion de la calidad de la imagen
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realizada por un equipo mamografico concreto y también la comparacion de

imagenes de equipos distintos.

El fantoma que se ha estudiado en la presente tesis es el comercializado por la
empresa CIRS, modelo 11-A, referencia SPO1, cuyo croquis se muestra en la Figura
4.1. Este fantoma fue desarrollado como prototipo por CIRS bajo las
especificaciones de diferentes grupos de trabajo espafioles para su posible aplicacion

en mamografia digital (de ahi el indicativo SPO1 en denominacién del modelo).
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=% Mammo Phantom
MATERIAL:Breast Tissue Equivalen) modal SPO1
LTI =A[07301-00 [ w
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Figura 4.1: Croquis del fantoma mamografico, modelo 11-A, versién SP01 de CIRS
Este fantoma segtin los datos suministrados por el fabricante, posee las siguientes

caracteristicas generales:

- Longitud: 12.5 cm; Anchura: 18.5 cm; Altura: 4.5 cm.
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- Material: epoxy, optimizado para simular el tejido equivalente del pecho para
energias impartidas entre 15 keV y 40 keV.

- Fondo matriz: simulacion de tejidos 50% glandular, 50% graso.

A continuacion se detallan las caracteristicas particulares de cada zona de objetos

de test del fantoma.

- Zona de las microcalcificaciones. Material: carbonato de calcio.

Identificacion grupo Diametro (mm)
8 0,200-0,212
9 0,224-0,250
10 0,280-0,300
11 0,106-0,112
12 0,125-0,140
13 0,150-0,160
Tabla 4.1: Caracteristicas geométricas de cada grupo de las microcalcificaciones del fantoma

SPO1.

- Zona de detalles de bajo contraste. Material: resina epoxy, tejido de los detalles
65% glandular, 35% graso en un fondo de matriz de tejido 50% glandular, 50%
graso.

Identificacion fila Espesor (mm)
1 4,5
2 3,0
3 2,0
4 1,2
5 0,8
6 0,4
7 0,25
Tabla 4.2: Caracteristicas geométricas de cada hilera de las masas de bajo contraste del
fantoma SPO1.
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Identificacion arco Didametro (mm)
4,5
4,0
3,5
3,0
2,5
2,0
1,5
Tabla 4.3: Caracteristicas geométricas de cada arco de las masas de bajo contraste del
fantoma SPO1.

Q= |(m|g|Q|w| >

- Zona de fibras. Material: filamento de nylon, longitud: 1cm.

Identificacion grupo Didametro (mm)
16 0,40
17 0,91
18 1,00
19 0,30
20 0,53
21 0,83

Tabla 4.4: Caracteristicas geométricas de cada grupo de fibras del fantoma SPO1.

- Zona de resolucion. Consistente en grupos de pares de lineas por milimetro
(pl/mm), de 5 pl/mm a 20pl/mm.

Identificacion grupo Comentario
14 Resolucion horizontal
de 5 pl/mm a 20 pl/mm
15 Resolucion vertical
de 5 pl/mm a 20 pl/mm

Tabla 4.5: Caracteristicas de cada grupo de la zona de resolucion del fantoma SPO1.

- Zona de densidades de referencia. Material: matriz epoxy, espesor: 10 mm.

Identificacion grupo Densidad tejido
22 100% glandular
23 100% adiposo

Tabla 4.6: Caracteristicas de cada grupo de densidades de referencia del fantoma SPO1.
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- Marcas radiogrdficas.

Identificacion marca Comentario
24 Area densidad optica referencia del fondo.
25 Borde izquierdo de marca de posicionamiento:
Forma: Triangulo en parte baja. Circulo en la parte alta.
26 Borde derecho de marca de posicionamiento:
Forma: Triangulo en parte baja. Circulo en la parte alta.
27 Etiqueta del nimero de serie del fantoma.

Tabla 4.7: Caracteristicas de cada marca radiografica del fantoma SPO1.

Habitualmente, la calidad de la imagen mamografica la determina un radidlogo
experto en mamografias valorando visualmente una imagen del fantoma de
referencia. Este clasifica los objetos de test en tres categorias: visible, parcialmente
visible y no visible, determina la resolucion de la imagen, es decir, el nimero de
pares de lineas por milimetro que es capaz de distinguir y, de acuerdo con estos
resultados, puntiia la imagen seglin una escala que determina su calidad. Es evidente
que este método de valorar la calidad de la imagen depende en gran manera del
factor humano, lo que hace que esta determinacion subjetiva presente cierta

variabilidad.

Para evitar en lo posible la subjetividad en la valoracion de la imagen, mediante el
trabajo desarrollado en esta tesis se realiza una valoracion objetiva de la calidad de
la imagen mamografica utilizando fantomas de referencia. Los métodos que se han

desarrollado para ello se explican con detalle en secciones posteriores.

De acuerdo con el Protocolo espafiol de control de calidad [37], con este
fantoma pueden realizarse todas las pruebas de control especificadas en el mismo
referentes a la evaluacion de la calidad de imagen (ver capitulo 2, punto 2.6.2). Estas

pruebas consisten en la Resolucion de alto contraste (MAO027), el contraste de la
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imagen (MAO28) y el umbral de sensibilidad a bajo contraste (MA029). Podria
tambien asumir el papel del maniqui estandar para la evaluacion disimétrica, puesto
que formalmente se considera un maniqui equivalente a una mama comprimida de

45 mm de espesor con composicion 50 % tejido glandular (MAO031).
Es, asi mismo, idoneo para realizar pruebas de constancia de imagen, puesto que

dispone de pequeflos objetos — microcalcificaciones — de deferente tamaiio que

permiten evaluar su visibilidad (MA030).
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4.1.3 Descripcion de la instalacion de mamografia convencional
utilizada

La instalacion de mamografia donde se han llevado a cabo los ensayos mas
representativos ha sido la del Servicio de Radiodiagndstico del Hospital Clinico
Universitario de Valencia; este servicio cuenta con una unidad dedicada al
radiodiagnoéstico de pacientes hospitalizados y ambulatorios con sospecha de alguna

patologia.

Las caracteristicas tecnologicas de la instalacion se resumen en la tabla siguiente.
Las mismas son controladas periédicamente por el servicio de Proteccion
Radiologica y Radiofisica del Hospital, que controla que estos parametros se

encuentran dentro de las tolerancias de funcionamiento establecidas.

Equipo radiografico

Equipo destinado exclusivamente a cribado no

Marca v modelo de la unidad PHILPS. Mammo Diagnost UC

Tension 22-49 kV (+-5%; 1kV)

mAs 5-600 (+-5%: 1kV)

Tipo de rectificacion Media frecuencia; rizado 4%

Tamatfio de foco 0.1/0.15-0.3

Distancia foco-placa 58

Exposimetria automatica Dos posiciones detector
Ajustable en 7 escalones

Tipo pelicula KODAK. MIN R S-film (18x24)

Tipo de Pantalla AGFA MR-Detal

Tipo de chasis AGFA, Mamoray

Procesadora / ciclo AGFA, Curix HT-530/90s

Condiciones de exposicion

Anodo / filtro Mo / 1.0mmBe+0.03Mo

Filtracién 0.3 mm Al

Carga 45-125 mAs

Exposimetria (s/n) Si

Potencial de tubo 25-35kV

Tabla 4.8. Caracteristicas técnicas de la instalacion de mamografia convencional
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En cuanto al equipamiento radiolégico, ademas de la constancia — dentro del
intervalo de aceptabilidad - de los parametros descritos anteriormente en tabla 4.8,
se controlan parametros adicionales, tales como el rendimiento del equipo (40
pGy/mAs a Im de distancia a 28 kVp) y la tasa de dosis que es capaz de generar
(3,2mGy/s a 58cm de distancia a 28 kVp).

Se realizan controles diarios del sistema de procesado de peliculas radiograficas
para asegurar la constancia del mismo. En la figura siguiente se recogen las graficas
de control del procesado que se realiza en la instalacion. Este control consiste en el
exposicion de una pelicula mamografica (correspondiente a un lote controlado)
mediante un sensitometro calibrado, procediéndose a la lectura de los valores de
densidad oOptica mediante un densitometro igualmente contrastado. Los parametros
que se controlan en la cufia densitometrica obtenida son el velo (base mas velo), la

densidad maxima, el indice de velocidad y el de contraste (ver capitulo 2).
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Figura 4.2: Controles de procesado realizados sobre pelicula mamografica (datos
correspondientes al mes de abril de 2005)
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El control diario de la procesadora se justifica por la variabilidad de los
parametros (temperatura, velocidad proceso, estado-concentracion de reactivos) que
intervienen en el proceso, asi como la ocurrencia de sucesos fortuitos que pueden

alterar el revelado (principalmente filtraciones de luz).

En la figura siguiente se muestras imagenes de la instalacion mamografica donde

se realizaron gran parte de las pruebas que se analizan en esta tesis.

Equipo de mamografia
PHILPS, Mammo Diagnost UC
H. Clinico Universitario de Valencia

Sistema de procesado luz-dia
AGFA, Curix HT
H. Clinico Universitario de Valencia

Figura 4.3: Instalacién de mamografia convencional
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4.1.4 Descripcion del escaner y del proceso de digitalizacion

Para poder aplicar al fantoma mamografico las técnicas de analisis de imagen
explicadas en el capitulo anterior, para realizar la caracterizacion de los objetos de
test presentes en el mismo de forma automatica se procede a digitalizar la imagen
analogica obtenida en una instalacion de mamografia convencional. En este apartado
se describe el equipamiento utilizado consistente en un escaner capaz de obtener

imagenes de transmision

Este procedimiento posibilita el control de calidad del equipo mamografico, pues
sirve para detectar un comportamiento anémalo del mismo cuando la calidad de la
imagen del fantoma obtenida por el equipo varia con respecto a la imagen fijada

como referencia.

El analisis de la imagen digital aporta informacion sobre las caracteristicas del
fantoma que muy dificilmente pueden obtenerse mediante observacion directa de la
imagen. Informacion sobre los objetos de test como el tamaiio, la posicion exacta, la
forma, la orientacion, el contraste, etc., permite caracterizar la imagen del fantoma
obtenida y utilizar estos valores a modo de parametros para determinar la calidad de

la imagen [9, 34-39].
Los equipos mamograficos que se pretenden controlar no proporcionan la imagen

digital de forma directa. La imagen mamografica se forma sobre una pelicula

radiografica que tras el revelado se fija sobre una placa transparente.

El analisis automatico de la imagen requiere la digitalizacion de la imagen

radiografica del fantoma. Por ello, el proceso de escaneado de la placa radiografica
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es un punto importante [17, 23]. Las imagenes se han digitalizado con un escaner de
diapositivas de mesa de dispositivo acoplado en carga CCD, modelo AGFA
Duoscan f40 (véase Figura 4.4). El ruido aleatorio inherente a este tipo de escaneres
es automaticamente reducido ya que cada linea se escanea varias veces y los

resultados se promedian.

Uso del portadiapositivas universal

1. Portadiapositivas universal

Figura 4.4: Croquis del escaner AGFA Duoscan f40, empleado en la digitalizacion de las
placas radiograficas.

El fantoma utilizado en la presente tesis es el fantoma mamografico modelo 11-A,

version SPO1 de CIRS. En la Figura 4.1 se mostr6 un croquis reducido del mismo.

La digitalizacién de las peliculas se ha hecho a resoluciones de 600 ppp' y 1200
ppp, produciendo iméagenes de 4265 x 5673 pixeles y 8530 x 11346 pixeles
respectivamente, en escala de grises a 8§ bits/pixel, es decir, el rango de grises esta

formado por 256 valores, que van desde el negro, al que se le asigna el valor 0, al

! Punto por pulgada o pixel por pulgada.
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blanco al que le corresponde el valor 255. Una resolucion de 1200 ppp resulta
equivalente a un tamafo de pixel de 25 um. En la Figura 4.5 se muestra una placa

digitalizada del fantoma.

Figura 4.5: Imagen de una placa del fantoma obtenida a 28 kV, 42 mAs y digitalizada a 1200
ppp, a 8 bits/pixel.

La respuesta del escaner se mide por el parametro MTF (Modulation Transfer
Function) [33, 39]. Dicho parametro especifica la amplitud relativa de la sefial de
salida en funcién de la frecuencia espacial (pl/mm) de una sefial de entrada
sinusoidal. La MTF caracteristica del escaner que se ha utilizado se puede aproximar

mediante la siguiente funcion [25]:

z-f
MTF (f)=|__dscan | s f =0  (41)

dscan
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donde dscan es la resolucion del escaner en pix/mm y f es la frecuencia espacial
(pl/mm). Usando esta aproximacion, las frecuencias espaciales correspondientes al
50 % y 10% de la MTF son 8.6 pl/mm y 14.9 pl/mm a 600 ppp y, 17.3 pl/mm y 29.8
pl/mm a 1200 ppp.

El teorema de Nyquist limita el nimero de los pares de lineas por milimetro que
un escaner puede resolver. Este nimero es inferior a la mitad de su resolucion en
pixeles por milimetro, en nuestro caso, menor que 12 pl/mm a 600 ppp y 24 pl/mm a

1200 ppp.

La correlacion entre los valores de densidades oOpticas de distintas cufas
radiograficas, medidos con un densitometro, y el valor de gris a 8 bits/pixel que
asocia dicho escaner a cada una de estas densidades es indicativo de la curva

caracteristica del escaner, la cual se presenta en la Figura 4.6.

4,5

Densidad éptica
= ~ @
o ~ o w @

e
@
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Nivel de gris

Figura 4.6: Representacion de la curva del escaner de densidad optica frente al nivel de gris.
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Como puede observarse este escaner permite resolver (distinguir) con facilidad
zonas cuya densidad dptica se sitie por debajo de 2; superado este umbral se pierde
la proporcionalidad, siendo, practicamente imposible diferenciar areas cuya

densidad optica supere el valor de 2,5.

Combinando la respuesta del escaner con la curva caracteristica de la placa
mamografica generamos la grafica que se reproduce en la figura 4.7. En ella
podemos ver la zona “util” de exposicion, como aquella en la que tanto el escaner
como la pelicula mamografica presentan un comportamiento aproximadamente
lineal. En esta zona podemos encontrar una proporcionalidad entre la exposicion de

la imagen y el nivel de gris asignado a la imagen.
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Figura 4.7. Respuesta de la pelicula (procesado) —linea continua- y del escaner —linea de

puntos- frente a la exposicion.

Como puede observarse el rango es muy estrecho lo que presenta una de las
dificultades de aplicacion del método. Para poder extraer la maxima informacion de

la imagen a digitalizar, la densidad optica de los distintos objetos de test de la
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imagen del fantoma debe situarse entre 0,8 y 1,9. Esto nos aleja de las condiciones
clinicas de exposicion, lo que “a priori” no es un problema, pero nos obliga a fijar

las condiciones de exposicion del fantoma dentro de este intervalo.

4.1.5 Descripcion de la instalacion de mamografia digital

La instalacion de mamografia donde se han llevado a cabo los ensayos mas
representativos ha sido la del Servicio de Radiodiagnostico del Hospital Dr. Peset de
Valencia; este servicio cuenta con una unidad dedicada al radiodiagndstico de

pacientes hospitalizados y ambulatorios con sospecha de alguna patologia.

El mamografo estudiado en el Hospital Dr. Peset de Valencia; es de la marca
General Electric, modelo SENOGRAPHE DMR, y permite trabajar en modo
automatico/manual con anodo de Mo y filtraciones de Mo/Rh. La exposiciones del
fantoma se realizaron a una distancia foco-tablero (DFT) de 64 cm a diferentes
voltajes del tubo (23-33 kV) y cargas (20-136 mAs) con foco grueso, (técnicas
utilizadas habitualmente en mamografia). La camara de ionizacion que controla el
dispositivo de control automatico de exposicion (CAE) se coloco en la posicion 1, la

mas cercana al pecho de la mujer.

La mamografia digital computerizada indirecta se basa en el uso de un detector de
fosforo fotoestimulable (PSP) como sistema receptor de imagen. La mamografia
indirecta utiliza esencialmente el mismo equipo que la mamografia convencional de
pelicula, sustituyendo esta ultima por un panel plano (imaging plate/IP) de PSP
(FCR5000MA PSP/IP) fabricado en BaFBr0.8510.15. Las imagenes se han

almacenado en formato DICOM.
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En la Figura 4.8 puede observarse un esquema del sistema de lectura indirecta de

la imagen digital.
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Figura 4.8: Esquema del sistema de lectura de imagen.

La lectura de las imagenes en la procesadora puede realizarse mediante una
“simple” o una “doble lectura”. En este caso se ha llevado a cabo mediante un
proceso de “doble lectura”, el cual se basa en la utilizacion de dos fotodetectores que
se desplazan simultaneamente por las partes superior en inferior del IP. Con esta
doble medida se consigue obtener un tamafio de pixel en la imagen de 50 micras
(resolucion de 10 pares de lineas por milimetro) asi como una disminucion del ruido
presente en la imagen. En el proceso de “simple lectura”, la medida de fotones de
luz se realiza con un Gnico detector, el superior, y con el se obtiene un pixel de 100

micras (resolucion de 5 pl/mm).
El tamafio de pixel conseguido con la doble lectura, permite garantizar la

deteccion de objetos de al menos 100 micras (ver Teorema de Nyquist en apartado

4.3.1), que esta dentro del orden de tamafios minimos de deteccidon del ojo humano.
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Una vez finalizado el proceso de lectura de la imagen (procesado de la imagen) se
obtiene una imagen “en bruto”. El sistema de post-procesado o tratamiento de la
imagen permite modificar parametros de la imagen como contraste, rango dinamico,
densidad, definicion de contornos, etc., adecuando la visualizacion de la imagen “en
bruto” al tipo de exploracion realizada. Con este post-procesado se consigue que
unas determinadas caracteristicas de la imagen (contornos, densidad de tejidos...)

sean mas facilmente identificables por el ojo humano.

Dado que se esta evaluando la calidad del sistema generador de imagen y dado que
el post-procesado solo puede enfatizar caracteristicas de la imagen que ya existen en
la imagen “en bruto” (sefial original), las imagenes analizadas en este estudio no han
sido post-procesadas, puesto que la evaluacion de los tests del fantoma se lleva a

cabo mediante los algoritmos desarrollados.
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Figura 4.8: Instalaciones de mamografia digital

Chasis con pantallas fosforescentes
fotoestimulables

Fuii FCR 500MA

Mamografo H. Dr. Peset
G. E. mod. Senographe DMR

Sistema de lectura
(Fiji CR, Profet CS

e impresion

(Fijifilm DRY Pix7000

Pantallas de visualizacion
EIZO mod. FC-2090
LCD monocromo 53 cm
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4.1.6. Descripcion del fantoma para mamografia digital

(CDMAM)

En la técnica radiografica de mamografia es esencial que objetos con muy
pequeiio contraste y diametro puedan ser distinguidos del fondo para un diagnoéstico
fiable. Una forma de testear la sensibilidad de un sistema digital en cuanto a su
deteccion umbral de contraste-detalle es mediante la utilizacion de fantomas
especificos de contraste-detalle, tales como el CDMAM 3.4, comercializado por la

empresa Artinis Medical Systems B.V.

Este fantoma, de reciente disefio, es ampliamente usado para caracterizar la
imagen de la mamografia digital y realizar comparaciones entre distintos sistemas.
En esta tesis se ha empleado como complemento y contraste con el fantoma CIRS-

11A, SPO1 sobre el que se ha aplicado nuestra metodologia.

El fantoma CDMAM 3.4 facilita la evaluacion de dos parametros de la calidad
de imagen que son el contraste y el detalle de resolucion. Mediante dicho fantoma es
posible cuantificar la visibilidad de detalles a distintos contrastes en un amplio rango
de sistemas de diagndstico por imagen. El contraste umbral es funcion del diametro
del objeto y se puede dibujar en una curva denominada de contraste-detalle. El
fantoma CDMAM 3.4 consiste en una base de aluminio con discos de oro de varios
diametros y espesores, que tienen un didmetro en un rango de 0.06-2.0 mm y un
espesor de 0.03-2 um que esta acoplado con una cubierta de plexiglas. El fantoma se
entrega con cuatro placas de plexiglas, cada una de un espesor de 10 mm. Las
dimensiones del fantoma y las placas de plexiglas coinciden con el tamafio de

pelicula de mamografia estandar que es 180x240 mm.
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Los discos estan dispuestos en una matriz de 16 filas x 16 columnas. Esta matriz
se rota 45° para minimizar la influencia del efecto talon (variaciones de densidad
optica). Dentro de cada fila, el diametro del disco es constante con un crecimiento
exponencial de espesor de 0.03 a 2 um, en pasos de aproximadamente 25 a 33 %.
Los pasos de espesor se han elegido mayores en la parte de alto contraste del
fantoma, debido a la naturaleza de las curvas de contraste-detalle de los sistemas de
rayos X. Dentro de cada columna el espesor del disco es constante, con un
crecimiento exponencial del didmetro de aproximadamente 25%, lo cual se

corresponde con un paso de area de 50%.

Cada cuadrado contiene dos discos idénticos, uno en el centro y otro
aleatoriamente distribuida en una esquina, para permitir la verificacion de la
deteccion de cada objeto para ello los patrones facilmente memorizables para la
observacion se han evitado. El fantoma se ha disefiado de tal forma que sobre la
mitad de los discos pueden detectarse por un observador con experiencia, cuando el
equipo mamografico se utiliza en condiciones de combinacion de pelicula-pantalla

de alto contraste o mamografia digital en condiciones de exposicion estandar.

(a) (b)
Figura 4.10: (a) Esquema del fantoma CDMAM 3.4 (b) Imagen radiografica del CDMAM3 .4
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4.2. Metodologia

4.2.1 Introduccion

Cada zona del fantoma requiere un tratamiento especifico. Por tanto, la imagen
inicial del fantoma mostrada en el croquis de la Figura 4.1 se divide en
subimagenes, de forma que cada subimagen contenga una zona de interés. Para que
esta division pueda hacerse de forma automatica, el tamafio de las subimagenes
debe ser suficiente tal que pequefios desplazamientos del fantoma en el proceso de
escaneado no causen que los objetos de test se salgan fuera de la correspondiente

subimagen. Cada subimagen es una matriz de menor tamafio que la inicial.

Se consideran subimagenes de cada grupo de microcalcificaciones, de la zona
de los objetos que simulan masas, de la zona con los pares de lineas por milimetro
horizontal y vertical, y de la zona de las densidades opticas glandular, grasa y de

referencia.

La imagen una vez digitalizada es tratada como una matriz / en la cual el
elemento /(x,y) representa el valor del nivel de gris correspondiente al pixel situado
en la fila x y columna y. El origen de coordenadas se fija en la esquina superior
izquierda de la imagen, de forma que el pixel situado en esa esquina es el /(7,1).
La posicion de un objeto en la imagen se indica dando las coordenadas de los

pixeles que ocupa.
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Las coordenadas de un determinado pixel de la subimagen se relacionan con
las coordenadas de dicho pixel en la imagen completa, sumando a los indices x, y del

pixel las coordenadas del pixel de la esquina superior izquierda de la subimagen.

Las técnicas empleadas en el procesado de la imagen digital del fantoma son
técnicas estandar para el tratamiento digital de imagenes explicadas en el capitulo
anterior, tales como filtrado para la eliminacion de ruido, umbralizado de la imagen
para detectar objetos, crecimiento de regiones por agregacion de pixeles [14-16, 22],
aplicacion de operadores morfologicos (apertura, cierre, adelgazamiento...) para

determinar la forma y tamafio de los objetos [20, 27, 29].

4.2.2 Zona De Microcalcificaciones

Tal como se observa en la Figura 4.1 del croquis del fantoma que se estudia, la
zona de las microcalcificaciones del fantoma estd formada por seis grupos. El
diametro de las microcalcificaciones de cada uno de los grupos varia de un grupo a
otro, siendo el grupo 10 el de mayor valor (rango de diametros: 0.300-0.280 mm) y
el grupo 11 el de menor (0.112-0.106 mm). Cada grupo esta constituido por seis

microcalcificaciones dispuestas, aproximadamente, en forma de pentagono regular.

Como ya se ha indicado, de cada grupo se forma una subimagen que se va a
denominar de forma genérica /, aplicando posteriormente el mismo algoritmo a cada
una de ellas para extraer sus caracteristicas mas importantes. Por ejemplo, en la
Figura 4.11 se muestra la subimagen ampliada del grupo 10 de una de las imagenes

del fantoma.
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Figura 4.11: Subimagen del grupo 10 de microcalcificaciones de una imagen del fantoma.

El primer paso en el analisis de esta subimagen es su segmentacion, que
consiste en detectar y aislar cada una de las microcalcificaciones en la imagen. La
identificacion de las microcalcificaciones se realiza en varias etapas: umbralizacion,
crecimiento regional, aplicacion de operadores morfologicos y por ultimo

extraccion de caracteristicas.

Umbralizacion

En esta etapa se ha aplicado un umbral a la imagen para seleccionar los
pixeles con un nivel de gris mayor que el umbral elegido, asi se seleccionan las
zonas mas brillantes de la imagen. La eleccion del valor del umbral es un paso
delicado ya que un umbral demasiado alto puede dejar sin seleccionar las
microcalcificaciones que presenten menos contraste, mientras que un umbral
demasiado bajo hace que se seleccionen puntos brillantes que no corresponden a
ninguna microcalcificacion y que se deben a las oscilaciones en los niveles de gris

del fondo, a causa del ruido que contamina la imagen.
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La eleccion del valor umbral se ha realizado mediante una estimacion, a partir
de los datos tedricos de fabricacion del fantoma, del porcentaje de pixeles en la
subimagen tal como la mostrada en la Figura 4.9 correspondientes a
microcalcificaciones. Como se pretende encontrar los pixeles mas brillantes de cada
microcalcificacion procurando no seleccionar pixeles brillantes debidos al ruido, se
ha tomado como umbral un valor de gris tal que el porcentaje de pixeles mas
brillantes que ese valor umbral sea algo menor. Se ha tomado el 85%, como el
porcentaje estimado de pixeles correspondientes a microcalcificaciones, es decir, el

valor del umbral T se calcula a partir de la condicion:

(n° Pixeles tales que I(x,y) > T) = 0.85 Area tedrica de las 6 Microcalcificaciones
Area pixel

4.2)

Este umbral varia de un grupo a otro, pero una vez determinado el umbral
correspondiente a un determinado grupo de microcalcificaciones, éste se mantiene

para todas las imagenes analizadas de un mismo fantoma de referencia.

Con la aplicacion del umbral se seleccionan distintas regiones en la imagen que
son una primera aproximacion a las microcalcificaciones, aunque su forma y tamafio

no coincida con las verdaderas debido a la dependencia en el valor del umbral.

Crecimiento regional

La segunda parte del método pretende mejorar esta primera aproximacion. De
cada region seleccionada se elige el pixel mas brillante, al cual se denomina pixel

semilla y su nivel de gris se ha representado por E, y a partir de ¢l se aplica una
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técnica estandar de crecimiento regional para determinar los pixeles de la imagen

que pertenecen a una determinada microcalcificacion. Dicha técnica consiste en:

1.

Tomar alrededor del pixel semilla una subimagen pequefia pero de tamafio
suficiente para que quepa la microcalcificacion y contenga una pequeila
porcion del fondo. Se ha tomado una matriz cuyo tamaio es aproximadamente

16 veces el area tedrica de una microcalcificacion del grupo.

Estimar en dicha subimagen el valor promedio F' y la desviacion tipica o de
los niveles de gris del fondo y calcular el siguiente valor:

I'=F+250 (4.3)
dicho valor 7~ debe ser menor que el valor de gris del pixel semilla 7°'<FE. En
caso contrario se descartaria la posible microcalcificacion por considerar que

esta encubierta por el ruido.

Realizar un barrido sobre los pixeles de la subimagen seleccionando aquellos
cuyo nivel de gris sea mayor que 7’y que formen junto con el pixel semilla,
un grupo de pixeles conectados entre si. Dichos pixeles se han marcado como

pertenecientes a la microcalcificacion.

El resultado es una imagen binaria del grupo de microcalcificaciones en la que

al fondo se le asigna el valor 0 y a los pixeles seleccionados como correspondientes

a posibles microcalcificaciones se les asigna el valor 1.

Graficamente, el procedimiento que se acaba de describir consiste en

seleccionar como pertenecientes a la microcalcificacion los pixeles cuyo nivel de

gris esté 2,5 veces la desviacion tipica por encima de la media del fondo. La
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justificacion de dicho factor es la siguiente: si se supone que el ruido es gausiano, la
funcién de probabilidad para una distribucion gausiana indica que la probabilidad de
que un pixel correspondiente al fondo tenga un valor de gris que difiera en mas de

2,50 de la media es el 1,24 %.

La Figura 4.12 muestra la representacion de los niveles de gris alrededor de
un punto semilla. En dicha figura puede observarse el pico, el cual corresponde a la
microcalcificacion y las oscilaciones debidas al ruido de la imagen. La Figura 4.8
muestra el Fwhm (Full width half maximum) de una de las microcalcificaciones, que

es la seccion de dicha microcalcificacion con un nivel de gris superior a (E+F)/2.
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i 0 — ey W
55 W ® o e B

(@) (b)
Figura 4.12: (a) Representacion de los niveles de gris alrededor de un pixel semilla. (b)
Representacion del Fwhm de una de las microcalcificaciones.

Aplicacion de operadores morfologicos

Una vez detectadas las posibles microcalcificaciones de un grupo y marcados

los pixeles de la subimagen inicial, se hace una iltima mejora.

Con la umbralizacion puede que se hayan seleccionado algunos pixeles o

grupos pequefios de pixeles originados por el ruido, y con la técnica de crecimiento
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regional al ir agregando pixeles al pixel inicial puede que las microcalcificaciones
presenten un aspecto deshilachado o contengan pequefios agujeros. Estos defectos se
corrigen con la aplicacion a la imagen binaria obtenida de los operadores
morfologicos de apertura y cierre. La apertura y el cierre estan basados en las
operaciones morfoldgicas de erosion y dilatacion, tal como se ha comentado en el
capitulo anterior.

El elemento de estructura que se ha utilizado en este trabajo es el siguiente:

1 1 1
1 1 1
1 1 1

Por lo que los algoritmos para calcular la imagen de salida a partir de una

imagen I(x,y) de entrada son:

- Erosion:
1 sil(x+i-2,y+j-2)=1 Vi, j=123 (44)

Loutput (x,y)= {
0 en otro caso.

- Dilatacién:

0 sil(x+i-2,y+j-2)=0 Vi, j=123 *5
Loutput (x,y) =

1 en otro caso.

Partiendo de la imagen binaria del grupo de microcalcificaciones obtenida
después de aplicar la técnica de crecimiento regional a cada uno de los pixeles
semilla, la seleccion de los pixeles que corresponden a cada microcalcificacion en la
subimagen de un grupo, se completa aplicando a la imagen binaria una apertura para

eliminar los puntos aislados causados por el ruido y redondear los salientes de las
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microcalcificaciones sin modificar sustancialmente el tamaflo de las mismas,

seguida de un cierre para rellenar posibles agujeros en las microcalcificaciones.

De esta manera se consiguen caracterizar los pixeles de la imagen inicial de la
Figura 4.11, que pertenecen a cada una de las microcalcificaciones y los

pertenecientes al fondo.

En la Figura 4.13 se muestra la identificacion de una de las
microcalcificaciones del grupo tras aplicarle el algoritmo. En (a) aparece la
microcalcificacion que se obtiene tras las etapas de umbralizacion y crecimiento
regional. En (b) se plasma el borde de la microcalcificacion identificada tras aplicar
el algoritmo completo: umbralizacién, crecimiento regional y operadores

morfologicos.

a

(@ (b)
Figura 4.13: (a) Microcalcificacion obtenida tras la umbralizacion y el crecimiento regional.
(b) Borde de la microcalcificacion detectada tras la aplicacion del algoritmo.
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Obtencion de caracteristicas

La tultima fase del proceso consiste en extraer la informacion del analisis

realizado a la imagen. Una vez caracterizadas las microcalcificaciones en la imagen,

se pueden obtener gran cantidad de datos sobre las caracteristicas de los objetos

detectados: localizacion, tamafio, excentricidad, nivel de brillo respecto del fondo,

etc. En particular, la informacion analizada para cada grupo de microcalcificaciones

€S:

1.
2.

Numero de microcalcificaciones identificadas en el grupo.

Tamailo (area) de cada microcalcificacion detectada. El area se calcula a partir
del nimero de pixeles que constituyen el objeto.

Area de la seccion a mitad de altura entre el valor del fondo y el pico (full
width half maximum, Fwhm). El Fwhm mide el area de los pixeles de la
microcalcificacion cuyo nivel de gris es superior al valor (E+F)/2, siendo E el
valor de gris del pixel semilla y F el promedio del fondo en un entorno de la
microcalcificacion. Este valor puede considerarse como una estimacion
alternativa del tamafio del objeto.

Diametro de la microcalcificacion como media aritmética de sus ejes mayor y
menor.

Posicion del centroide de cada microcalcificacion. Las coordenadas se dan en
pixeles en la imagen del fantoma completo.

La excentricidad de cada microcalcificacion que da una idea de su forma,
circular o alargada.

Contraste absoluto (Ca) y relativo (Cr) de la microcalcificacion respecto del
fondo, que se definen respectivamente:

Ca=M-F (4.6)
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Crzg-mo (%) 4.7

donde M es el promedio de los valores de gris de los pixeles de la
microcalcificacion considerada y F' es el promedio del fondo en un entorno de
la microcalcificacion.

Distancias de las microcalcificaciones exteriores a la central, las cuales
determinan el radio del grupo dada su forma de pentagono regular. Si una
distancia es muy diferente a las demas el punto detectado debe descartarse
considerandolo un falso hallazgo.

Ratio sefial ruido (Signal-to-noise ratio: SNR) de cada microcalcificacion, el

cual se calcula aplicando la férmula:

M
SNR — 1010g10( x,y € uCa ) (dB) (48)
2 U(x.y) - M)

x,yeuCa

donde el sumatorio se extiende a los pixeles de la microcalcificacion
considerada y I(x,y) representa el valor de gris del pixel en la imagen. E1 SNR
da una medida cuantitativa de la calidad de la imagen mamografica, pues indica
la relacion sefial-ruido en la imagen. Se ha preferido esta definicion de SNR en
dB ya que es una definiciéon usualmente utilizada en el campo del analisis
digital de la imagen. La expresion (4.8) que se ha utilizado en la tesis proviene
de una modificacion de la formula:
I
SNR = 101og ,,( rrenca ) (dB) (4.8)bis
D (I(x,y)-M)

x,yepCa
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Debemos aclarar que en las imagenes digitales o digitalizadas el concepto de
ruido es algo diferente. Asi la imagen es:
I(x,y) = M + ruido(x,y)
siendo el ruido presente en la imagen la suma del ruido debido a variaciones de
densidad y el ruido gaussiano introducido por el detector, la electronica y la

reveladora en su caso.

La definicién que hemos utilizado (expresion 4.8) puede ser engaiosa, ya que
en una una imagen sin contraste I(x,y)~M , con lo que SNR puede aumentar pero la

sefial ser mala.

En un equipo de mamografia convencional, la variacion por densidad es
pequeiia si se trabaja con kilovoltajes bajos dependiendo en gran medida de la
sensibilidad de la pelicula. En cambio en un equipo de mamografia digital, segun el
tipo de detector es posible recuperar la informacion por variacion de la densidad
incluso con kilovoltajes bajos, sin embargo el ruido gaussiano introducido por el

detector va creciendo suavemente con el kilovoltaje.

4.2.3 Zona De Resolucion

Otro de los puntos importantes en la evaluacion de la calidad de la imagen del
fantoma consiste en determinar la resolucion de la imagen. Para ello se estudia la
zona del fantoma en la que aparecen una serie de lineas cada vez mas proximas

entre si, la cual se identifica en el croquis de la Figura 4.1 como los grupos 14 y 15.

166



Materiales y métodos

El fantoma considerado contiene 16 grupos de lineas verticales y 16
horizontales formados por cinco lineas brillantes y cinco lineas oscuras cada uno de
ellos, cuya distribucion espacial va de 5 a 20 pares de lineas por milimetro.
Determinar la resoluciéon de la imagen significa determinar hasta qué grupo se

pueden distinguir las cinco lineas con un contraste suficiente.

Para analizar la imagen y desarrollar un algoritmo que calcule de forma
automatica su resolucion, se ha comenzado considerando dos subimagenes, una

formada solo por las lineas horizontales y otra con las verticales.

||

Figure 4.14: Subimagen de la zona de resolucion horizontal.

El proceso seguido en esta zona del fantoma se describe a continuacion:

Umbralizacion

Para poder contar las lineas hemos de aislarlas y marcar los pixeles
pertenecientes a cada linea. Al ser éstas mas brillantes que el fondo se comienza el
proceso de segmentacion buscando un umbral. El histograma presenta dos picos, tal
como muestra la Figura 4.15, uno de gran tamafio correspondiente a los pixeles del

fondo y otro mas pequefio correspondiente a las lineas.
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Figura 4.15: Histograma de la zona de resolucion horizontal.

Segun el modo estandar de determinacion del umbral se tomaria como umbral
un valor de gris cercano al minimo entre los dos picos, sin embargo, esta eleccion
produce muy malos resultados. La explicacion es que al estar las lineas tan proximas
unas a otras, los pixeles entre lineas son mas brillantes que el fondo debido a la
difraccion de la luz, por tanto hay que establecer otro criterio para hallar el valor
umbral. Este fendmeno puede observarse en la Figura 4.14 en la que se muestra un

perfil de los niveles de gris en la zona de resolucion horizontal:
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Figura 4.16: Perfil de la subimagen de resolucion horizontal.

En la Figura 4.16 los méximos corresponden a los puntos mas brillantes de las
lineas (pixeles centrales) y los minimos a los pixeles entre lineas. Notese como la
diferencia entre los maximos y minimos en cada grupo se reduce conforme
disminuye le distancia entre las lineas, sin embargo, el valor medio entre esos
maximos y minimos es aproximadamente el mismo para todos los grupos, dicho
valor medio es el que se va a tomar como umbral. Ademas, este valor umbral
coincide aproximadamente con el nivel de gris correspondiente al maximo del pico
pequeiio del histograma. Esta observacion permite calcular de forma automatica el
umbral adecuado a cada imagen. Por ejemplo, el valor del umbral considerado para

la imagen correspondiente a la Figura 4.16 es 117.

En la Figura 4.16, cuando la diferencia entre los maximos y los minimos del
grupo de lineas es similar a las oscilaciones de ruido, que se encuentran en la base

del perfil, es imposible distinguir el grupo de lineas individualmente porque dichas
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oscilaciones enmascaran el grupo. Este hecho permite realizar una estimacion visual
cualitativa de la resolucion de la imagen que debe ser parecida al valor obtenido

automaticamente aunque menos preciso.

Una vez aplicado el umbral a la Figura 4.14, se obtiene una imagen binaria de
la zona de resolucion horizontal. En la Figura 4.17 se ha representado la imagen
binaria después de la umbralizacion.

n
}_I

I

Figura 4.17: Imagen binaria de la imagen de resolucion horizontal.

Aplicacion de operadores morfologicos

El proceso de umbralizacion puede producir algunos efectos no deseados como
aparicion de pequefios agujeros en las lineas o que dos de ellas queden unidas por
algunas zonas, lo que dificulta su visualizacion y etiquetado. Para corregir dichos

efectos se ha aplicado a la imagen binaria una apertura seguida de un cierre.

Tras la umbralizacion y la aplicacion de operadores morfologicos a la imagen,
las lineas de cada grupo pueden ser claramente identificadas. Por tanto, para calcular
la resolucion de la imagen basta con contar en cuantos grupos se distinguen cinco

lineas independientes.

Como el objetivo es obtener la resolucion de forma automatica, el algoritmo

debe de ser capaz de contar automaticamente el numero de lineas de cada grupo,
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para lo cual se reducen las lineas anteriores a lineas de un pixel de grosor mediante
la aplicacion de la operacion morfologica denominada adelgazamiento. Dicha
operacion tiene como objeto reducir el tamafio del objeto hasta convertirlo en un
trazo minimamente conectado. La idea es similar a la de la erosién, ya que se van
eliminando pixeles del contorno del objeto de forma sucesiva teniendo en cuenta que
no se pueden eliminar aquellos pixeles tales que si se eliminasen, el objeto se

dividiria en dos.

Los elementos de estructura utilizados para conseguir el adelgazamiento de la

imagen binaria mostrada en la Figura 4.18 son los siguientes:

0[0 ololff1 0 1 1l1]1 1 0 1]fofo
1 tlifofftft]olf1]1]o 1 ol1[tllof{1|1]fo]1]1
11 1 1 0 ololfoflofoffo]o 0 1 1

S! s? s? st s’ S s’ s?

Figura 4.18: Elementos de estructura utilizados en el adelgazamiento. Los elementos en
blanco representan posiciones cuyo valor “no interviene” en el calculo.

Una vez procesada la imagen de forma sucesiva con los ocho elementos de
estructura se vuelve a comenzar con el primero, repitiendo dicho proceso hasta que
no se produzca ningun cambio en la imagen. El algoritmo puede representarse de la

siguiente forma:

171




Materiales y métodos

s! 1 s? 2 s?
I(x,y) —— I (x,y) — 17(x,y) ——> K —— Loy (x,¥)
1M+ () = 0 si I™M(x+i=2,y+j-2)=8"jj Vi, deinterés
I™(x,y) en otrocaso. 4.9)

con n=mmod(8) y m=0,1,2,... repitiendo el proceso hasta que [m+1 =",

Después de aplicar el adelgazamiento a la imagen de la Figura 4.17, se calcula
la resolucion de la imagen contando el numero de lineas por grupo. Para ello
tomamos una seriec de 30 perfiles de la imagen binaria obtenida después de

procesarla con el operador de adelgazamiento.

Para cada perfil el algoritmo cuenta el nimero de unos que va encontrando y el
numero de ceros que hay entre ellos, lo cual le permite decidir cuantas lineas hay en
cada grupo (véase la Figura 4.19). Comparando los resultados obtenidos para todos
los perfiles, el nimero de lineas en cada grupo se toma como la parte entera del
promedio para los 30 perfiles y la resolucion se calcula contabilizando los grupos en
los que el sistema haya detectado cinco lineas independientes. Se sigue el mismo

procedimiento para la resolucion horizontal y para la vertical.
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Figura 4.19: Representacion de un perfil tras el adelgazamiento de la imagen de
resolucion horizontal (imagen escaneada a 1200 ppp).

Otra manera de hallar el limite de resolucion se basa en el siguiente algoritmo.
Se parte de una linea promediada de unos 20 perfiles de la subimagen, tal como se
muestra en la Figura 4.20 (a). La resolucioén se calcula mediante el nimero de
maximos locales en cada grupo de pares de lineas. Para que un grupo sea
identificado, el nimero de maximos locales correspondientes a las lineas brillantes,
debe ser igual a cinco y ademas su contraste debe ser mayor que un umbral que se
define como 2.5 veces la desviacion tipica del fondo, como una estimacion de las

oscilaciones del ruido presente en la zona Figura 4.20 (b).
El contraste del grupo es una medida de su amplitud y se calcula como la

diferencia entre el promedio de valores de gris de sus maximos y el promedio de sus

minimos.
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Figura 4.20: (a) Perfil de la zona de resolucion horizontal. (b) Amplitudes de grupo y fondo
de la imagen para dicho perfil.

Los resultados en cuanto el limite de resolucion obtenidos son parecidos en

ambos métodos automaticos.

Ademas del calculo de la resolucion horizontal y vertical de la imagen, se
pueden obtener varios parametros de las zonas de resolucion tales como el nivel
medio al que tienden los maximos y los minimos, el contraste absoluto de la zona
medido como dicho nivel medio menos el valor medio del fondo, el contraste
relativo en tanto por ciento medido como el cociente entre el contraste absoluto y el

nivel medio del fondo.
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4.2.4 Zona De Densidades De Referencia

Otras zonas del fantoma analizadas son las correspondientes a la densidad
optica de referencia (correspondiente a una composicion de mama de 50% de tejido
graso y 50% de tejido glandular), zona de baja densidad (100 % tejido graso) y de
alta densidad (100 % tejido glandular), indicadas en el croquis del fantoma de la

Figura 4.1 como 24, 22 y 23 respectivamente.

Figura 4.21: Subimagen de zona de densidad optica de referencia y tejido 100 % graso y 100
% glandular.

Dichas zonas se han caracterizado por el valor del signal-to-noise ratio, SNR.
Para calcular el SNR en cada una de las zonas de referencia, se toma una submatriz

incluida en cada una de ellas, entonces el SNR se calcula:

u—1 v—1

2. 2.M

SNR =10 logj o (——==22=0 ) (dB) (4.10)

u—1 v—-1

D Uy -M)

x=0y=0

donde el sumatorio se extiende a los pixeles de la subimagen considerada, M es el

promedio de los niveles de gris en la subimagen considerada ya sea glandular, grasa
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o de referencia, y I(x,y) representa el valor de gris del pixel en dicha subimagen. De
esta manera se obtiene el SNR,, SNR;, SNRy correspondientes a las zonas de tejido

glandular, graso y de referencia respectivamente.

También se ha calculado el contraste absoluto (Ca) y relativo (Cr) del tejido
glandular y graso, respecto al tejido de densidad de referencia mediante las

siguientes formulas:

Ca=M-F @.11)

Cr:M_F

x100 (%) (4.12)

donde M es el promedio de los valores de gris de la subimagen considerada,
glandular o grasa, y F es el promedio de los valores de gris de la subimagen de
densidad de referencia. Asi se obtiene Cagland, Crgland, Cagrasa y Crgrasa que
corresponden a los contrastes absolutos y relativos de la zona de tejido glandular y

graso.

4.2.5 Zona De Sensibilidad De Bajo Contraste

La zona de bajo contraste se identifica en el croquis del fantoma de la Figura
4.1 como las filas de 1 a la 7, de arcos de A a H. Son tubos cilindricos que varian en
espesor de 4.5 mm en la fila 1 2 0.25 mm en la fila 7 y en didmetro de 4.5 mm en el
arco A a 1.0 mm en el arco H. Las zona de las tres primeras masas de la fila de
espesor 4.5 mm, de diametros 4.5, 4.0 y 3.5 mm respectivamente, se muestran en la

Figura 4.22.
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Figura 4.22 Zona de sensibilidad de bajo contraste.

El proceso de identificacion de las masas se realiza mediante técnicas similares

a la zona de microcalcificaciones, de umbralizacion y operadores.

Una sola masa identificada correspondiente a la mayor del grupo para una de
las imagenes, se muestra en la Figura 4.23, en la cual tras el proceso de

segmentacion, se detecta el borde.

(a) (b) (©)
Figura 4.23: (a) Masa inicial. (b) Méscara binaria con el borde de la masa inicial tras aplicar
el algoritmo. (¢) Masa inicial con borde, tras aplicar el algoritmo.

Los parametros estimadores de esta zona son el didmetro, el contraste absoluto
del objeto como diferencia de su nivel de gris respecto de su fondo (Ca), el contraste

relativo en tanto por ciento definido como cociente entre el absoluto y el valor de su
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fondo (Cr) en tanto por ciento, el ratio sefial/ruido SNR. Sus férmulas de definicion

son las siguientes:

Ca=M-F (4.13)
ar=M=F 100 (%) (4.14)
M
SNR =10log; ( Ly emas ) (dB) (4.15)
D U(x.y)- M)
X,yemasa

siendo M el promedio de los valores de gris de los pixeles pertenecientes a la masa
considerada, F' el promedio del fondo en un entorno de la masa e /(x,y) representa

el valor de gris del pixel en la imagen.

En la Figura 4.24 (a) se muestra el perfil de la masa mayor inicial mediante la
representacion de sus niveles de gris y en la 4.24 (b) la representacion de los niveles
de gris promedio de la masa identificada, lo cual da una medida de su contraste. En

la Figura 4.25, se trata de la misma representacion en tres dimensiones.
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Figura 4.24: (a) Perfil de la masa inicial mayor. (b) Perfil de la masa inicial tras identificar la
masa, con sus promedios, medida del contraste.
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Figura 4.25: (a) Representacion de los niveles de gris de la masa inicial en tres dimensiones
(b) Representacion de los niveles de gris de los promedios en tres dimensiones,
medida del contraste.
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4.2.6 Establecimiento de un Protocolo de Calidad para el fantoma
modelo 11-A version SP01, de CIRS

El fantoma CIRS, modelo 11-A, version SPO1 que se estudia en la presente
tesis, cuyo croquis se recoge en la Figura 3.8 del apartado 3.3, no posee un protocolo
como los existentes en otros tipos de fantoma, que se han explicado anteriormente.
Por ello en este proyecto se va a formular un protocolo en cuanto a la determinacién
de la calidad de la imagen para dicho fantoma con el consiguiente control de calidad

sobre el funcionamiento del equipo mamografico.

Ademas se pretende unificar dos ideas fundamentales. Por una parte debe ser
un método riguroso que posea la suficiente sensibilidad para detectar posibles
cambios en la imagen por pequefios que éstos sean, tal como el sistema de
puntuacién en el que se basa el fantoma MTM, que es el que se aplica actualmente
en el hospital la Fe de Valencia por un radidlogo. Pero a diferencia del sistema
seguido en dicho centro, en la presente tesis se va a desarrollar un método
automatico basado en las caracteristicas de los objetos de test obtenidos mediante el
procesamiento digital de la imagen del fantoma mamografico. De esta forma el

sistema de puntuacion aplicado para evaluar la calidad de la imagen es objetivo.

Algunos de los parametros de la imagen mamografica del fantoma estudiado en
esta tesis, modelo 11-A, versiéon SPO1, de CIRS se pueden utilizar para crear el
protocolo de calidad de imagen. En particular el nimero y tamafio de
microcalcificaciones y la resolucion medida como niimero de pares de lineas por
milimetro, se van a utilizar para introducir un parametro, el indice de calidad de
imagen que mida de forma objetiva la calidad de la imagen del fantoma obtenida en

un determinado equipo.
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En esta tesis se han definido dos posibles indices de calidad de imagen

denominados como IQI1 e IQI2, los cuales se van a comparar.

La primera definicion de indice de calidad, IQI1, consiste en un sistema de

puntuacion de la imagen del fantoma analogo al utilizado por un radiélogo, con la

particularidad de que el sistema de puntuacion desarrollado en esta tesis es objetivo,

ya que la imagen se valora a partir de los datos obtenidos mediante procesado de la

imagen del fantoma.

El IQI1, se calcula seglin el método que se describe a continuacion:

a) A cada uno de los 6 grupos de microcalcificaciones se le asigna una puntuacion

que depende del tamafio y del nimero de microcalcificaciones detectadas.

b) Se determina la resolucion horizontal y vertical de la imagen, asignando una

puntuacion segun sea la resolucion.

c¢) EIIQI1 es la suma de todas las puntuaciones anteriores. Las puntuaciones se

obtienen de la Tabla4.9 ay b.

MICROCALCIFICACIONES Puntuacion
Grupos Enteramente Parcialmente visible
visible

10 1 0.75

9 2 1.5

8 4 3

13 8 6

12 16 12

11 32 24

Tabla 4.9- a: Puntuaciones de los grupos de microcalcificaciones y resolucion, para

la determinacion del indice de calidad de imagen.
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RESOLUCION Puntuacién
Pares de lineas por milimetro Horizontal Vertical
5 0 0
6 0 0.5
7 0.5 1
8 1 2
9 2 4
10 4 8
11 8 16
12 16 24
13 24 32
14 32 40
15 40 48
16 48 56
17 56 64
18 64 72
19 72 80
20 80 88

Tabla 4.9- b: Puntuaciones de los grupos de resolucion, para la determinacion del
indice de calidad de imagen.

La segunda definicion de indice de calidad de imagen, IQI2, consiste en definir
dicho indice como el diametro de la microcalcificacion mas pequefia detectada de
forma automatica por el algoritmo de andlisis de la imagen mamografica del

fantoma.

E11QI2, se calcula siguiendo el método:

a) Se determinan todas la microcalcificaciones detectadas en la imagen del
fantoma.

b) Para cada una de las microcalcificaciones detectadas, se calculan el eje mayor y
el eje menor. Se toma como medida representativa del tamafio de la
microcalcificacion la media aritmética de ambos ejes a la que se le denomina

diametro.
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¢) Se define el IQI2 como el menor de los didmetros de las microcalcificaciones

halladas en la imagen del fantoma mamografico.

Ambos indices de calidad de imagen IQI1 e IQI2, tal como han sido definidos,
pueden utilizarse para determinar la calidad de la imagen de un fantoma
mamografico. Comparando ambas definiciones de indice de calidad de imagen, se
ve que el IQII tiene a su favor que en su definicion intervienen varios factores del
fantoma, incluso si en el analisis automatico de la imagen se incluyen las zonas de

masas y fibras, éstas se tendrian en cuenta en su calculo.

La ventaja de la utilizacion del IQI2 es que se puede extender su uso a
imagenes clinicas de mamografias reales. En éstas hay un gran nimero de
microcalcificaciones, la mayor parte benignas, cubriendo un amplio rango de
tamafios. Ademas también destaca la rapidez de calculo del IQI2, pues sélo se
necesita el dato del diametro mas pequefio de las microcalcificaciones detectadas.
Por tanto, el diametro de la microcalcificacion mas pequefia que se puede detectar,
bien visualmente o bien utilizando métodos informatizados de analisis de imagen, es

una medida de la calidad de la imagen.

En el capitulo siguiente se muestra el calculo de ambos indices para varias

imagenes del fantoma mamografico, como ejemplo de aplicacion.
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4.2.7. Metodologia de evaluacion CDMAM

La imagen radiografica obtenida del CDMAM 3.4 debe evaluarse en la zona
donde los agujeros son visibles, indicando la posicion de los objetos. A estas
observaciones se les aplica ciertas correcciones en funcion de los 4 vecinos
cercanos. Para la evaluacion automatica de las imagenes radiograficas obtenidas del
CDMAM 3.4 mediante ordenador, se ha utilizado el programa CDCOM’
desarrollado por el Departamento de Radiologia de la University Medical Centre
Nijmegen de Holanda. Tras esto hemos desarrollado un programa para el calculo del

1IQF,,,, aplicanso las correspondientes correcciones.

La evaluacion de la imagen radiografica del fantoma CDMAM mediante dicho
programa se basa en los siguientes pasos:
- Se determina la posicion del fantoma, de forma que el algoritmo busca el borde del
fantoma haciendo uso de la transformada de Hough.
- Se determina el centro de las combinaciones de contraste-detalle del fantoma que
contiene un fantoma, detectandose su borde mediante la transformada de Hough.
- Para cada combinacion contraste-detalle, se determina el promedio y la desviacion
estandar de la mancha, que es la imagen correspondiente del disco, y el promedio y
desviacion estandar del fondo.
- A partir de los valores anteriores se aplica un test para determinar cuando la
combinacion contraste-detalle bajo evaluacion se detecta.
- Se aplican las correcciones a las combinaciones contraste-detalle detectadas en
el paso anterior, segun si se han detectado los cuatro vecinos cercanos y en el caso

de las esquinas absentas (0.03 pm/2.0 mm y 2.00 pm/0.06 mm) en funcién de sus

2 CDCOM Manual Software for Automated Readout of CDMAM 3.4 Images,
Department of Radiology University Medical Centre of Nijmegen, 2004
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dos vecinos cercanos, y para los discos de esquina en funcion de sus vecinos
cercanos. Una vez obtenidas, se calcula el indice de calidad de imagen /QF,, y la
curva contraste-detalle.

El indice IQF;, lo hemos definido de forma similar al software del fantoma

CDRAD empleado en radiologia digital

fractions of correctly detected disks for several diameter ranges

Figura 4.26: Graficos de discos correctamente detectados para los discos de las
esquinas y el segundo para los discos centrales, obtenidos mediante
CDCOM.
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El indice de calidad denominado IQF;, es creciente conforme las
combinaciones de contraste-detalle detectadas son mas pequefias y que también

sirve para determinar de forma objetiva la calidad de la imagen radiografica:

]QF;nv = wecols 1 -100= ]1;(})7

La curva contraste-detalle es un grafico en el que el espesor del disco se dibuja
frente al diametro de agujero para cada una de las combinaciones contraste-detalle
detectadas en la imagen radiografica del fantoma. Para la comparacion del
funcionamiento de diferentes sistemas de imagen, se realizan varias imagenes del
fantoma bajo las mismas condiciones de exposicion. El mejor sistema de imagen es

aquel en que las imagenes permiten detectar menores contrastes y detalles.
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5.1 Resultados obtenidos en Instalacion de Mamografia
Convencional

5.1.1 Introduccion

Los algoritmos que se han desarrollado en esta tesis para la caracterizacion de
los objetos de test de un fantoma mamografico, se han aplicado a varias imagenes
del fantoma obtenidas con el mismo equipo mamografico. La programacion de

dichos algoritmos se ha llevado a cabo con el software Matlab version 6.5 [26].

En primer lugar los métodos desarrollados se aplican a cinco imagenes
mamograficas del fantoma obtenidas en distintas condiciones, para evaluar la
eficacia de los algoritmos en cuanto a la deteccion automatica de los objetos de test
presentes en el fantoma. Concretamente, para dichas imagenes se estudia la zona de
microcalcificaciones, la zona de resolucion horizontal y la zona de densidades del
tejido de referencia, glandular y graso, obteniendo los pardmetros que se describen

en el capitulo 4 [27-29].

A continuacion, se ha aplicado el célculo del indice de calidad de imagen,
definido en el capitulo anterior de dos formas distintas IQI1 y IQI2, a cuatro de las
imagenes anteriores. En particular se ha aplicado a las cuatro imagenes que estan

escaneadas a la misma resolucion.
Para hacer una estimacién de la precision que se puede alcanzar en la
determinacion parametros a evaluar, lo que incluye la cadena de imagen de la

instalacion mamografica, el sistema de digitalizacion y los propios algoritmos
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aplicados para la caracterizacion automatica de los objetos del fantoma, se han
analizado tres imagenes radiograficas del fantoma obtenidas en la instalacion en las
mismas condiciones de exposicion de funcionamiento de la instalacion de
mamografia y escaneadas en las mismas condiciones, todo ello en instantes

sucesivos.

Finalmente, una vez comprobado que el algoritmo funciona correctamente, con
el fin de obtener conclusiones respecto al funcionamiento del equipo mamografico
para su control de calidad, se han aplicado los algoritmos a imagenes de placas
radiograficas obtenidas en distintas condiciones clinicas de funcionamiento de kV y
mAs de un mismo equipo mamografico, escaneadas con los mismos parametros

(resolucion nominal de 1200 ppp).

5.1.2 Aplicacion de los algoritmos de caracterizacion automatica

Para estudiar la correcta aplicacion del algoritmo y observar la caracterizacion
de los objetos de test del fantoma se han considerado cinco imagenes. Las imagenes
1 a la 4 corresponden a placas radiograficas del fantoma que se han obtenido en
distintas condiciones de funcionamiento del equipo mamografico. Con ello se
pretende validar el funcionamiento del algoritmo en el rango practico de aplicacion
clinica de la instalacion mamografica. Todas ellas se han escaneado a 600 ppp. Las
imagenes 1 y 5 son las correspondientes a placas obtenidas en las mismas
condiciones de kV y mAs del equipo, pero con distintos parametros de
digitalizacion, concretamente la Imagen 5 se ha escaneado a 1200 ppp. Se ha elegido
esta imagen para comparar resultados en cuanto a como afecta la resolucion de

escaneado en la deteccion.
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En las Tablas 5.1 a la 5.5 se muestran los resultados en cuanto a rangos de

variacion de los distintos grupos de microcalcificaciones de cada una de las cinco

imagenes.

En algunas de las imagenes no se han detectado todos los grupos y

microcalcificaciones que se recogen en el croquis del fantoma mostrado en la Figura

4.1 del capitulo 4, por lo que no figuran en las tablas.

Grupo n° micro Tamaiio Fwhm Contraste  Distancia SNR

visible  detecta (mm?) (mm?) absoluto (mm) (dB)
10 6 0.124-0.094 0.088-0.070 22.1-15.4 4.142-3.690 26.9-21.3
9 6 0.096-0.060 0.079-0.046 20.6-15.3 4.300-3.216 28.0-23.0
8 6 0.074-0.032 0.050-0.022 20.6-14.1 3.947-3.585 30.1-22.7
13 5 0.076-0.042 0.095-0.047 18.5-13.0 4.146-3.418 31.1-24.6

Tabla 5.1: Resultados de los pardmetros mas significativos que caracterizan los grupos de
microcalcificaciones de la Imagen 1.

Grupo n° micro Tamaiio Fwhm Contraste  Distancia SNR

visible  detecta (mm?) (mm?) absoluto (mm) (dB)
10 6 0.126-0.087 0.097-0.073 21.9-15.0 4.145-3.701 26.2-21.2
9 6 0.093-0.059 0.075-0.043 20.3-15.5 4.308-3.201 27.3-23.2
8 6 0.069-0.034 0.049-0.027 21.1-13.5 3.946-3.593 28.5-22.4
13 5 0.080-0.041 0.083-0.045 18.1-13.2 4.152-3.409 30.1-24.3

Tabla 5.2: Resultados de los pardmetros mas significativos que caracterizan los grupos de
microcalcificaciones de la Imagen 2.
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Grupo n° micro Tamaiio Fwhm Contraste  Distancia SNR

visible  detecta (mm?) (mm?) absoluto (mm) (dB)
10 6 0.123-0.064 0.109-0.078 19.0-12.7 4.128-3.677 28.6-23.2
9 6 0.072-0.040 0.078-0.042 18.3-12.1 4.257-3.178 31.3-27.5
8 6 0.062-0.016 0.059-0.030 17.7-12.4 3.911-3.561 31.5-25.5
13 3 0.073-0.055 0.071-0.052 16.0-11.4 3.671-3.352 27.9-25.3

Tabla 5.3: Resultados de los parametros mas significativos que caracterizan los grupos de
microcalcificaciones de la Imagen 3.

Grupo n° micro Tamafio Fwhm Contraste  Distancia SNR

visible detecta (mm?) (mm?) absoluto (mm) (dB)
10 6 0.159-0.089 0.089-0.055 16.9-11.7 4.102-3.609 23.3-17.4
9 6 0.081-0.058 0.067-0.057 18.6-11.0 4.243-3.215 25.3-22.7
8 6 0.069-0.027 0.061-0.030 15.4-10.9 3.924-3.589 25.8-20.1
13 4 0.086-0.045 0.073-0.046 12.7-8.6 3.747-3.399 26.1-22.0

Tabla 5.4: Resultados de los parametros mas significativos que caracterizan los grupos de
microcalcificaciones de la Imagen 4.
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Grupo n° micro. Tamaiio Fwhm Contraste  Distancia SNR

visible  detecta (mm?) (mm?) absoluto (mm) (dB)
10 6 0.154-0.116  0.081-0.059 33.0-20.9 4.176-3.694 29.3-22.7
9 6 0.101-0.074 0.067-0.040 30.3-20.1 4.324-3.228 29.7-25.0
8 6 0.078-0.043  0.040-0.034 30.7-21.0 3.983-3.627 30.3-23.2
13 4 0.101-0.057 0.054-0.022 25.6-20.7 4.181-3.436 28.8-25.7
12 5 0.020-0.011 0.028-0.014 16.6-14.0 4.100-3.845 38.6-34.0

Tabla 5.5: Resultados de los parametros mas significativos que caracterizan los grupos de
microcalcificaciones de la Imagen 5.

Como cabia esperar, realizar la digitalizacion a mayor resolucion (1200 ppp en
lugar de 600 ppp) permite la identificacion de grupos de microcalcificaciones de
menor tamafio. El grupo 12, que no es detectado al efectuar el escaneo a 600 ppp lo

es, con facilidad al adquirir la imagen a 1200 ppp.

Otro aspecto importante es que el contraste aumenta cuando aumentamos la
resolucion, y el SNR es ligeramente mayor. Si asociamos el contraste a la variacion
con la densidad, el aumento del SNR habria que asociarlo a una disminucién del

ruido gaussiano en la imagen.

En la Tabla 5.6 se recogen la media y la varianza del tamafio de cada grupo
visible de microcalcificaciones de cada una de las imagenes escaneadas a 600 ppp
para evaluar la validez del algoritmo en cuanto a la deteccion automatica de las

mismas.
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Grupo microl  micro 2 micro 3 micro 4 micro 5 micro 6
10
Media 0.112 0.082 0.132 0.977 0.111 0.104
Tamafio
Varianza 3.53E-5 1.81E-4 3.02E-4 7.48E-6 3.12E-5 5.67E-4
Tamafio
Grupo9 microl  micro2 micro 3 micro 4 micro 5 micro 6
Media 0.075 0.075 0.075 0.055 0.065 0.068
Tamafio
Varianza 2.35E-4 5.71E-4 2.08E-5 1.20E-4 3.50E-4 1.02E-4
Tamafio
Grupo8 microl  micro 2 micro 3 micro 4 micro 5 micro 6
Media 0.048 0.062 0.059 0.063 0.028 0.032
Tamafio
Varianza 1.23E-4 1.23E-4 3.92E-5 1.18E-5 1.22E-4 1.23E-5
Tamafio
Grupo microl  micro 2 micro 3 micro 4 micro S micro 6
13
Media 0.048 0.044 0.061 0.073 - 0.059
Tamafio
Varianza 6.49E-5 1.74E-5 9.48E-5 1.84E-4 - 1.32E-4
Tamafio

Tabla 5.6: Media y varianza del tamafo de cada grupo visible de microcalcificaciones de

cada una de las imagenes. Imagen 1 a Imagen 4, escaneadas a 600 ppp.

El algoritmo, una vez detectada la microcalcificacion la evaliia con claridad,

parametrizandola de forma coherente, independientemente de su aspecto visual y de
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como fue adquirida. La varianza tan reducida de las distintas microcalcificaciones

analizadas, al menos hace pensar esto.

En la Tabla 5.7, se muestran los limites de resolucion horizontal y vertical de
las cinco imagenes aplicando el método automatico basado en la aplicacion de
operadores morfologicos descrito en el capitulo 4, apartado 4.2.3. Los resultados
obtenidos mediante el segundo método automatico descrito en dicho apartado, son
analogos. Dichos limites se comparan con los que resultan de la estimacion
cualitativa del perfil de resolucion tal como el representado en la figura de dicho

perfil del mismo capitulo.

Estimacion cualitativa

Iméagenes Horizontal Vertical Horizontal Vertical
(pl/mm) (pV/mm) (pl/mm) (pl/mm)
Imagen 1 9 8 9 8
Imagen 2 10 7 10 8
Imagen 3 9 7 8 7
Imagen 4 8 7 8 7
Imagen 5 12 11 9 9

Tabla 5.7: Limites de la resolucion horizontal y vertical de las imagenes.

En la Tabla 5.8 se caracterizan las zonas de densidades opticas de referencia,
tejido graso y glandular del fantoma, mediante el valor de la relacion sefal ruido,
SNR.
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Imagenes  SNR,y (dB)  SNR;(dB) SNR, (dB)

Imagen 1 26.21 25.65 28.09
Imagen 2 26.26 25.79 28.14
Imagen 3 25.83 25.17 27.36
Imagen 4 25.35 22.23 26.36
Imagen 5 30.25 30.03 31.56

Tabla 5.8: Relacion seiial ruido de las zonas de densidad optica de referencia, SNRy, tejido
graso, SNRy, y tejido glandular, SNRg.

Se ha aplicado tests estadisticos a los valores de las Tablas 5.7 y 5.8, tales

como el de correlaciones de Spearman y Pearson.

El coeficiente de Spearman entre la resolucion horizontal automatica y
cualitativa es 0.73 y entre la resolucion vertical automatica y cualitativa es 0.85.
Dichos valores cercanos a la unidad indican una correlacion directa y mayor de la
resolucion vertical entre los valores obtenidos automaticamente y los obtenidos

cualitativamente.

El coeficiente de Pearson entre el SNRy and SNR; es 0.93, entre SNRy and
SNR, es 0.98 y entre SNR¢ and SNR, es 0.98. Estos valores indican una correlacion

muy estrecha entre las variables.
El analisis de los resultados de los valores de SNR confirman unos valores

mayores de este pardmetro en la imagen obtenida a 1200 ppp, debido a un mayor

muestreo y uniformidad de los puntos.
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5.1.3 Indice de calidad de imagen. Resultados

El célculo de los parametros de calidad de imagen IQI1 e IQI2 descritos en el
capitulo 4, apartado 4.2.6; se aplica, de acuerdo a su definicion, sobre el nimero de

microcalcificaciones detectadas por grupo y la resolucion de la imagen.

En coherencia con las tablas anteriores, en la Tabla 5.9 se recoge el nimero de
microcalcificaciones detectadas en cada grupo de microcalcificaciones y el didmetro
mas pequefio detectado en cada uno de los grupos, asi como los limites de
resolucion horizontal y vertical, obtenidos para las cuatro imagenes del fantoma

anteriores escaneadas a 600 ppp.

Imagen 1 Imagen 2 Imagen 3  Imagen 4
Micro. 6 6 6 6
detectadas
Diametro 0.360 0.345 0.291 0.340
(mm)
Micro. 6 6 6 6
detectadas
Diametro 0.282 0.276 0.227 0.279
(mm)
Micro. 6 6 5 6
detectadas
Diametro 0.211 0.214 0.214 0.189
(mm)
Micro. 5 5 3 4
detectadas
Diametro 0.233 0.238 0.283 0.259
(mm)
Micro. --- --- --- ---
detectadas
Diametro - --- --- ---
(mm)

Grupo 10

Grupo 9

Grupo 8

Grupo 13

Grupo 12

197



Resultados

Imagen 1 Imagen 2 Imagen 3  Imagen 4
Micro. - - - -
detectadas
Didmetro - - - -
(mm)
Resolucién Horizontal 9 10 9 8
(pl/mm)
Vertical 8 7 7 7
(pl/mm)
Tabla 5.9: Numero de microcalcificaciones detectadas por grupos, diametros y resolucion
para cuatro imagenes del fantoma.

Grupo 11

El célculo del indice de calidad se ha aplicado a 4 Imagenes obtenidas con
distintos parametros técnicos, pero escancadas en las mismas condiciones; en
especial a la misma resolucion, a 600 ppp. Con ello se pretende obtener y verificar la
variabilidad de los IQIs, puesto que la misma seria atribuible solo a cambios en la

“apariencia” de las imagenes.

A partir de los resultados mostrados en la tabla 5.9, se han obtenido los
parametros IQI1 e IQI2 de acuerdo con los métodos presentados en el apartado

4.2.6 cuyos valores se muestran en la Tabla 5.10.

Imagen 1 | Imagen2 | Imagen3 | Imagen 4
1QI1 10 11 9 8
1012 0.211 0.214 0.214 0.189

Tabla 5.10: Valores del IQI1 y del IQI2 de las cuatro imagenes del fantoma escaneadas a 600
ppp-

Tal como se observa de los resultados obtenidos, tanto el IQIs1 como el 1QIs2

son sensibles a las condiciones en las que se obtienen las imagenes mamograficas.
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Se puede observar, sin embargo, que aunque la tendencia de ambos indices es muy
similar, el IQI1 es diferente para todas las imagenes (es capaz de establecer
diferencias entre las imagenes) mientras que el IQI2 presenta el mismo valor para
imagenes diferentes. La razéon podriamos buscarla en la limitacion del 1QI2, que
aunque lo hace de forma cuantitativa en su definicién tan solo interviene un
parametro: el diametro de la microcalcificacion menor detectada. Este parametro

esté influido por la combinacion de la resolucion y el contraste de la imagen.

5.1.4 Precision de las medidas. Resultados

Para hacer una estimacién de la precision de las medidas al aplicar los
algoritmos de caracterizacion automatica se han analizado tres imagenes en idénticas
condiciones de funcionamiento del equipo, de 28 kV y 50 mAs y procesadas en las
mismas condiciones (el mismo chasis, proceso de revelado y estado de Ia

procesadora). Las tres imagenes se han escaneado a 1200 ppp.

Los parametros que caracterizan cada objeto de test del fantoma son los que se

explicaron en el capitulo 4, en el apartado 4.

Para las tres imagenes indicadas, en la Tabla 5.11 se muestran los resultados
obtenidos del grupo 10 de microcalcificaciones promediando los valores de las seis
microcalcificaciones que integran el grupo. En las Tablas 5.12 y 5.13 se recogen
los valores de los estimadores de la zona de resolucion horizontal y vertical
respectivamente. En la Tabla 5.14 se presentan los valores de los parametros de las

zonas de densidades de referencia, glandular y grasa. En la Tabla 5.15 los resultados

199



Resultados

de las tres primeras masas de la fila de espesor 4.5 mm, de la zona de sensibilidad de

bajo contraste.

Imagenes Area | Fwhm | E.menor | E.mayor [ Didmetro | Ca Cr SNR
(mm?) | (mm?% | (mm) (mm) (mm) (%) | (dB)
28kv50mAsa | 0.095 | 0.067 | 0.316 0.393 0.354 [20.82]20.12|26.34

28kv50mAsb | 0.092 | 0.072 | 0.309 0.390 0.349 [19.96(19.43|27.84

28kv50mAsc | 0.101 | 0.071 | 0.334 0.393 0.363 [20.23|19.53|26.66

Tabla 5.11: Resultados del grupo 10 de microcalcificaciones.

Fondo
Imégenes Limite Nivel | Nivel medio- (Nivel medio- Desviacién [ Media
resolucion | medio | mediafondo mediafondo)/ Tipica
mediafondo (%)
28kv50mAsa 12 154.00 65.28 73.59 2.53 88.72
28kv50mAsb 12 153.50 66.77 76.98 2.54 86.73
28kv50mAsc 12 153.75 65.56 74.34 2.11 88.19

Tabla 5.12: Resultados de la zona de resolucion horizontal.
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Fondo
Imagenes Limite Nivel Nivel medio- | (Nivel medio- | Desviacién | Media
resolucion | medio mediafondo mediafondo)/ tipica
mediafondo
(%)

28kv50mAsa 10 153.50 60.30 64.70 4.10 93.19

28kv50mAsb 10 153.20 60.53 65.32 4.35 92.67

28kv50mAsc 10 153.00 59.19 63.10 4.20 93.80

Tabla 5.13: Resultados de la zona de resolucion vertical.

Iméagenes SNR, Ca Cr Media | SNR¢ | |Ca| |Cr| | Media | SNRq | Media
(dB) (%) gland (dB) (%) | grasa | (dB) Refe
28kv50mAsa | 29.02 | 25.28 [ 28.81 | 113.03 | 25.08 | 21.13 | 24.08 | 66.62 | 26.04 | 87.75
28kv50mAsb | 28.57 | 25.39(29.20 | 112.37 | 24.32 | 22.44 | 25.80 | 64.53 | 25.83 | 86.97
28kv50mAsc | 29.11 | 24.17(26.92 | 113.94 | 25.43 | 21.24 | 23.66 | 68.54 | 26.55 | 89.78

Tabla 5.14: Resultados de la zona de densidades.

Los valores asignados por los algoritmos utilizados en la caracterizacion de los

diferentes elementos de test analizados pueden asimilarse al mismo, en las tres

imagenes consideradas.
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5.1.5 Funcionamiento del equipo mamografico: resultados

Una vez comprobado que los algoritmos descritos sirven para caracterizar
adecuadamente los distintos objetos del fantoma, con el fin de obtener conclusiones
respecto al funcionamiento del equipo mamografico se han aplicado los algoritmos a
imagenes de placas radiograficas obtenidas en distintas condiciones clinicas de
funcionamiento de kV y mAs de un mismo equipo mamografico, con expositometria

automatica y escaneadas a 1200 ppp.

En las Tablas 5.16, 5.17, 5.18, 5.19, 5.20 y 5.21 se muestran los resultados de
los parametros descritos en el apartado 4.2.2 del capitulo 4 para las seis
microcalcificaciones del grupo 10. En la Tabla 5.22 se recogen los resultados

promedio de las seis microcalcificaciones para el grupo 10 de la zona de

microcalcificaciones.
Microcalcificacion 1
Imégenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (%) | (dB)

23kvi36mAs | 0.340 0.437 0.388 0.627 16.16 | 9.55 |28.38

26kv65mAs | 0.303 0.428 0.365 0.706 21.54 | 15.08 | 25.12

28kv42mAs | 0.324 0.432 0.378 0.661 2391 | 18.34 | 23.23

30kv30mAs | 0.319 0.400 0.359 0.605 28.23 | 24.75 | 21.94

33kv20mAs | 0.216 0.408 0.312 0.848 26.28 | 31.11 | 18.52

Tabla 5.16: Resultados de la microcalcificacion 1 del grupo 10 de la zona de
microcalcificaciones.
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Microcalcificacion 2

Imagenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (%) (dB)
23kvi36mAs | 0.236 0.373 0.304 0.774 19.79 | 11.73 | 27.92
26kv65mAs | 0.236 0.404 0.320 0.813 25.59 | 18.15 | 24.25
28kv42mAs | 0.267 0.430 0.348 0.785 25.86 | 19.99 | 22.79
30kv30mAs | 0.259 0.405 0.332 0.769 26.84 | 23.86 | 21.45
33kv20mAs | 0.308 0.315 0.312 0.210 29.28 | 35.43 | 18.03
Tabla 5.17: Resultados de la microcalcificacion 2 del grupo 10 de la zona de
microcalcificaciones.
Microcalcificacion 3
Imégenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)
23kvi36mAs | (0.285 0.434 0.359 0.755 20.10 | 11.9 | 28.18
26kv65mAs 0.283 0.443 0.363 0.768 25.71 | 17.2 | 2391
28kv42mAs 0.278 0.446 0.362 0.782 32.72 | 24.6 |21.97
30kv30mAs 0.271 0.455 0.363 0.803 32.76 | 28.1 |21.05
33kv20mAs 0.301 0.488 0.394 0.786 3393 | 394 |17.59
Tabla 5.18: Resultados de la microcalcificacion 3 del grupo 10 de la zona de

microcalcificaciones.
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Microcalcificacion 4

Imigenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)
23kvi36mAs | 0.271 0.367 0.319 0.674 1592 | 937 |29.18
26kv65mAs 0.312 0.355 0.333 0.474 19.96 | 13.93 | 25.60
28kv42mAs 0.304 0.410 0.357 0.672 20.88 | 15.84 | 23.88
30kv30mAs 0.192 0.310 0.251 0.786 20.29 | 17.44 | 21.46
33kv20mAs 0.191 0.451 0.321 0.906 25.28 | 29.64 | 19.09
Tabla 5.19: Resultados de la microcalcificacion 4 del grupo 10 de la zona de
microcalcificaciones.
Microcalcificacion 5
Imagenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)
23kvi36mAs | 0.327 0.363 0.345 0.434 20.51 | 12.11 | 27.99
26kv65mAs 0.338 0.389 0.363 0.498 24.16 | 17.04 | 25.09
28kv42mAs 0.341 0.402 0.372 0.530 30.46 | 23.36 | 22.63
30kv30mAs 0.347 0.386 0.367 0.437 28.06 | 24.54 | 21.85
33kv20mAs 0.342 0.404 0.373 0.532 27.92 | 32.82 | 19.31
Tabla 5.20: Resultados de la microcalcificacion 5 del grupo 10 de la zona de

microcalcificaciones.
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Microcalcificacion 6

Imégenes | E.menor | E.mayor | Diametro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)
23kvi36mA | 0.249 0.444 0.346 0.828 1522 | 891 |28.77

N

26kv65SmAs | (0.245 0.400 0.323 0.790 21.43 | 14.94 | 24.88

28kv42mAs | 0.205 0.447 0.326 0.888 24.84 | 18.64 | 23.55

30kv30mAs | 0.283 0.322 0.303 0.474 24.40 | 20.98 | 21.80

33kv20mAs | 0.1945 0.3135 0.2540 0.7843 | 22.58 | 25.83 | 17.41

Tabla 5.21: Resultados de la microcalcificacion 6 del grupo 10 de la zona de

microcalcificaciones.
Grupo 10
Imagenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)

23kvi36mAs | 0.285 0.403 0.344 0.682 17.95 | 10.58 | 28.40

26kv65mAs | 0.286 0.403 0.345 0.675 23.07 | 16.16 | 24.81

28kv42mAs | 0.286 0.428 0.357 0.719 26.45 | 20.17 | 23.01

30kv30mAs | 0.277 0.379 0.329 0.646 26.77 | 23.28 | 21.59

33kv20mAs | 0.259 0.396 0.327 0.678 27.54 | 32.33 | 18.33

Tabla 5.22: Resultados del grupo 10 de la zona de microcalcificaciones, cuyos valores han
sido calculados como promedio de los valores de todas las
microcalcificaciones.

Tal como se observa de los resultados obtenidos al aumentar kv, aumenta el
contraste y disminuye la relacion sefial ruido, ademas a mayor kilovoltaje el

diametro detectado es menor.
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Se constata, a la vista de los resultados expuestos que, asi como los parametros
geométricos (eje mayor, eje menor y didmetro) no muestran una tendencia clara y
presentan una notable dispersion (probablemente por el proceso de fabricacion del
fantoma: microcalcificaciones irregulares), parametros como el contraste (tanto
absoluto como relativo) o la relacion sefial ruido (SNR), presentan una notable
progresion, coherente en todas las imagenes de las microcalcificaciones analizadas
que se muestra mas consistente al considerar el conjunto de las microcalcificaciones

del grupo (Tabla 5.22).

En las Tablas 5.23 y 5.24 se muestran los resultados obtenidos en la zona de

resolucion horizontal y vertical.

Fondo
Imagenes Limite Nivel Nivel (Nivel medio- Desviacion | Media
resolucion medio medio- media fondo)/ tipica

Media media fondo

fondo (%)
23kv136mAs 12 202.18 | 40.57 25.10 291 161.61
26kv65mAs 12 187.20 | 58.50 45.45 3.67 128.69
28kv42mAs 13 176.82 | 63.71 56.33 3.68 113.10
30kv30mAs 13 167.75 | 69.43 70.62 3.79 98.32
33kv20mAs 13 166.00 | 99.69 150.34 4.71 66.31

Tabla 5.23: Resultados de la zona de resolucion horizontal.
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Fondo
Imégenes Limite Nivel Nivel | (Nivel medio- | Desviacion | Media
resolucion | medio | medio- | media fondo)/ tipica
Media | media fondo
fondo (%)
23kv136mAs 11 202.20 | 38.43 23.46 3.16 163.77
26kv65mAs 11 189.45 | 56.65 42.65 3.83 132.80
28kv42mAs 12 180.00 | 61.58 52.00 5.09 118.42
30kv30mAs 12 170.00 | 68.04 66.73 3.92 101.96
33kv20mAs 12 142.50 | 72.69 104.12 4.71 69.81

Tabla 5.24: Resultados de la zona de resolucion vertical.

Los valores de resolucion asociadas a las imagenes obtenidas a mayor kVp
son superiores a las generadas a menor tension. El limite de resolucion detectado es,
igualmente, mayor para la zona de resolucion horizontal que para la vertical, de
acuerdo con la asimetria del foco de rayos X, mayor en la direccion anodo-catodo

que en la normal.

23kv136mAs 26kv65mAs 28kv42mAs 30kv30mAs 33kv20mAs

Amplitud 93.18 93.04 99.02 102.04 110.98
Grupo5
Amplitud 73.46 78.19 79.42 78.33 91.38
Grupo6
Amplitud 61.04 64.34 68.95 70.31 76.75
Grupo7
Amplitud 54.64 55.69 57.39 57.04 65.19
Grupo8
Amplitud 51.09 49.07 50.54 51.02 57.19
Grupo9
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23kv136mAs 26kv6SmAs 28kvd2mAs 30kv30mAs 33kv20mAs

Amplitud 49.76 48.84 48.5615 51.31 52.54
Grupo10

Amplitud 45.57 44.73 46.28 46.27 50.85
Grupoll

Amplitud 42.11 40.57 39.98 40.56 40.70
Grupo12

Amplitud 26.50 28.01 33.79 30.39 26.39
Grupol3

Amplitud 18.17 20.41 24.41 24.96 22.37
Grupol4

Amplitud 12.80 13.37 14.17 1543 13.09
Grupol5

Amplitud 7.27 8.50 8.70 7.93 10.39
Grupol6

Amplitud 7.15 7.40 7.00 6.18 6.19
Grupol7

Amplitud 8.76 6.19 7.77 542 6.42
Grupol8

Amplitud 4.85 1.93 9.06 4.99 1.38
Grupo19

Amplitud 6.15 2.93 8.38 3.50 3.19
Grupo20

Tabla 5.25: Amplitudes de los grupos para la zona de resolucion horizontal.

En la Figura 5.26 se presentan los resultados de la zona de densidades de

referencia, glandular y grasa.
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En la Figura 5.1 hay una representacion grafica de los valores de gris de las
zonas de densidad de referencia, glandular y graso para las cinco imagenes. La
representacion grafica de la Figura 5.2 muestra el valor del SNR del tejido de
referencia, glandular y graso para las cinco imagenes. En la Figura 5.3 se muestra el

ratio del valor de gris medio entre el tejido glandular y el graso.

En la Tabla 5.27 estan los resultados de las tres primeras masas de la fila de
espesor 4.5 mm, de la zona de bajo contraste y en la Tabla 5.28 los de las tres
primeras masas de espesor 3.0 mm, en las que se refleja que los contrastes aumentan

conforme el kilovoltaje se incrementa.

200 4
180
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100

Valor de gris
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60 -
40 4
20

23kv136mAs 26kv65mAs 28kv42mAs 30kv30mAs 33kv20mAs

Imagenes

‘DMediagland @ Mediarefe BMediagrasa ‘

Figura 5.1: Grafico del valor medio de las zonas de tejido glandular, graso y de referencia
para cada una de las distintas imagenes.
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Figura 5.2: Grafico del SNR de las zonas de tejido glandular, graso y de referencia para cada
una de las distintas imagenes.
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Figura 5.3: Grafico del ratio glandular/grasa de las zonas de tejido glandular y grasa
de las distintas imagenes
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5.2 Resultados obtenidos en Instalacion de Mamografia
de Radiografia Computerizada

5.2.1 Introduccion

Los algoritmos aplicados en esta seccion para la caracterizacion de los objetos
de test del fantoma mamografico, son los mismos que en la seccion 5.1, para un
equipo de radiologia convencional. Se han aplicado a varias imagenes del fantoma
obtenidas con el mismo equipo mamografico. La programacion de dichos algoritmos
tal como se comentd anteriormente, se ha llevado a cabo con el software Matlab

version 6.5 [26].

Los métodos desarrollados se aplican a imdagenes digitales del fantoma
obtenidas en distintas condiciones clinicas de funcionamiento de kV y mAs del
equipo mamografico de radiografia computerizada, para evaluar la eficacia de los
algoritmos en cuanto a la evaluacion de los objetos de test presentes en el fantoma.
Las condiciones de adquisicion en cuanto a kV y mAs son lo mas parecido posible a
las del equipo analdgico. Las imagenes se han adquirido a 16 bits y con una
resolucion de 508 ppp, en formato dicom que es el formato mas extendido en
radiografia médica para la adquisicion y transmision de imagen. Estas imagenes se
han convertido a 8 bits, para poderlas estudiar y analizar en las mismas condiciones

de niveles de gris que las imagenes obtenidas en el equipo analogico.

Al igual que para las imagenes del mamografo analdgico, en las imagenes del

mamografo de radiografia computerizada se estudia la zona de microcalcificaciones,
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la zona de resolucion horizontal y vertical, la zona de densidades del tejido de
referencia, glandular y graso, y las a zona de bajo contraste obteniendo los
parametros que se han explicado en el capitulo 4. Una vez comprobado que el
algoritmo funciona correctamente, se pretende establecer un estudio de las imagenes
adquiridas en las mismas condiciones de funcionamiento por el mamografo

analogico de pantalla-pelicula y por el mamoégrafo de radiografia computerizada.

5.2.2 Funcionamiento del equipo mamografico. Resultados

Una vez comprobado que los algoritmos descritos sirven para caracterizar
adecuadamente los distintos objetos del fantoma, con el fin de obtener conclusiones
respecto al funcionamiento del equipo mamografico se han aplicado los algoritmos a
imagenes de placas radiograficas obtenidas en distintas condiciones clinicas de
funcionamiento de kV y mAs de un mismo equipo mamografico, con expositometria

automatica.

En las Tablas 5.29, 5.30, 5.31, 5.32, 5.33 y 5.34 se muestran los resultados de
los parametros descritos en el capitulo 4 para las seis microcalcificaciones del grupo
10. En la Tabla 5.35 se recogen los resultados promedio de las seis

microcalcificaciones para el grupo 10 de la zona de microcalcificaciones.
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Microcalcificacion 1

Iméagenes | E.menor | E.mayor | Diametro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (%) | (dB)

23kvi36mAs | 0.392 0.507 0.449 0.634 26.35 | 28.17 | 22.00
26kv70mAs | 0.372 0.458 0.415 0.583 2424 | 24.78 | 24.68
28kv40mAs | 0.369 0.390 0.379 0.322 23.83 | 23.44 | 25.59
30kv30mAs | 0.327 0.449 0.388 0.685 24.64 | 25.23 | 2597
33kv20mAs | 0.293 0.364 0.328 0.593 22.99 | 22.01 | 25.04
Tabla 5.29: Resultados de la microcalcificacion 1 del grupo 10 de la zona de

microcalcificaciones.
Microcalcificacion 2

Imagenes | E.menor | E.mayor | Diametro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (%) (dB)

23kvi36mAs | 0.379 0.435 0.407 0.489 26.79 | 28.67 | 23.02
26kv70mAs | 0.354 0.523 0.438 0.736 25.40 | 26.14 | 23.66
28kv40mAs | 0.302 0.426 0.364 0.706 26.26 | 25.64 | 24.03
30kv30mAs | 0.337 0.390 0.363 0.506 24.96 | 25.43 | 24.96
33kv20mAs | 0.348 0.408 0.378 0.522 25.06 | 24.03 | 23.72

Tabla 5.30: Resultados de la microcalcificacion 2 del grupo 10

microcalcificaciones.
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Microcalcificacion 3

Imagenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)
23kvi36mAs | 0.373 0.477 0.425 0.622 32.20 | 34.37 | 22.40
26kv70mAs 0.364 0.441 0.403 0.563 27.48 | 28.34 | 23.57
28kv40mAs 0.349 0.541 0.445 0.763 27.76 | 27.48 | 22.04
30kv30mAs 0.369 0.495 0.432 0.665 25.99 | 26.64 | 22.94
33kv20mAs 0.359 0.455 0.407 0.616 26.94 | 2591 | 26.58

Tabla 5.31: Resultados de la microcalcificacion 3 del grupo 10
microcalcificaciones.

de la zona de

Microcalcificacion 4

Imagenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)

23kvi36mAs | 0.354 0.484 0.419 0.683 2441 | 25.94 | 25.22
26kv70mAs 0.328 0.384 0.356 0.518 20.21 | 20.51 | 26.25
28kv40mAs 0.336 0.460 0.398 0.685 21.77 | 21.19 | 27.22
30kv30mAs 0.383 0.413 0.398 0.378 21.47 | 21.97 | 25.81
33kv20mAs 0.255 0.339 0.297 0.659 19.41 | 18.48 | 27.27

Tabla 5.32: Resultados de la microcalcificacion 4 del grupo 10
microcalcificaciones.
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Microcalcificacion 5

Imagenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)

23kvi36mAs | 0.369 0.466 0.418 0.609 29.76 | 31.76 | 22.36
26kv70mAs | 0.394 0.446 0.420 0.469 26.49 | 27.21 | 22.40
28kv40mAs | 0.369 0.455 0.412 0.586 26.18 | 25.72 | 24.42
30kv30mAs | (0.365 0.425 0.395 0.512 25.68 | 26.27 | 24.54
33kv20mAs | 0.319 0.388 0.354 0.568 2541 | 24.22 | 27.02
Tabla 5.33: Resultados de la microcalcificacion 5 del grupo 10 de la zona de

microcalcificaciones.
Microcalcificacion 6

Imagenes | E.menor | E.mayor | Diametro | Excentric. Ca Cr SNR

(mm) (mm) (mm) (dB)

23kvi36mAs | 0.414 0.441 0.427 0.344 20.77 | 22.09 | 25.27
26kv70mAs 0.304 0.455 0.379 0.744 22.57 | 23.53 | 26.34
28kv40mAs 0.339 0.396 0.367 0.519 19.25 | 18.83 | 26.34
30kv30mAs 0.209 0.238 0.224 0.475 19.83 | 19.88 | 28.79
33kv20mAs 0.231 0.231 0.231 0.000 21.80 | 20.23 | 28.23
Tabla 5.34: Resultados de la microcalcificacion 6 del grupo 10 de la zona de

microcalcificaciones.
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Grupo 10
Imagenes | E.menor | E.mayor | Didmetro | Excentric. Ca Cr SNR
(mm) (mm) (mm) (dB)

23kvi36mAs | 0.380 0.468 0.424 0.563 26.71 | 28.50 | 23.38

26kv70mAs | 0.353 0.451 0.402 0.602 2440 | 25.09 | 24.48

28kv40mAs | 0.344 0.445 0.395 0.470 24.17 | 23.72 | 24.94

30kv30mAs | 0.332 0.402 0.367 0.537 23.76 | 24.24 | 25.50

33kv20mAs | 0.301 0.364 0.332 0.493 23.60 | 22.48 | 26.31

Tabla 5.35: Resultados del grupo 10 de la zona de microcalcificaciones, cuyos valores han
sido calculados como promedio de los valores de todas las
microcalcificaciones.

Se constata, a la vista de los resultados expuestos que, asi como los pardmetros
geométricos (eje mayor, eje menor y didmetro) no muestran una tendencia clara y
presentan una notable dispersion (probablemente por el proceso de fabricacion del
fantoma: microcalcificaciones irregulares), parametros como el contraste (tanto
absoluto como relativo) o la relacion sefial ruido (SNR), presentan una notable
progresion, coherente en todas las imagenes de las microcalcificaciones analizadas,
que se muestra mas consistente al considerar el conjunto de las microcalicificaciones
del grupo (tabla 5.35). Es interesante que en digital se observa que valores de
contraste relativo mayores se consiguen con kilovoltajes menores, a diferencia del
analdgico en el que contrastes relativos mayores se conseguian con kilovolatajes

mayores, lo que implica mas dosis.

En las Tablas 5.36 y 5.37 se muestran los resultados obtenidos en la zona de

resolucion horizontal y vertical.
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Fondo
Iméagenes Limite Nivel Nivel (Nivel medio- Desviacién | Media
resolucion medio medio- media fondo)/ tipica

Media media fondo

fondo (%)
23kv136mAs 7 174.32 | 82.71 90.28 2.01 91.61
26kv70mAs 8 172.94 | 76.30 78.95 2.98 96.64
28kv40mAs 8 171.69 | 72.17 72.52 3.02 99.52
30kv30mAs 8 167.39 | 74.37 79.95 3.59 93.02
33kv20mAs 8 169.26 | 72.57 75.05 421 96.69

Tabla 5.36: Resultados de la zona de resolucion horizontal.
Fondo
Imagenes Limite Nivel Nivel | (Nivel medio- | Desviacion | Media
resolucion | medio | medio- | media fondo)/ tipica

Media | media fondo

fondo (%)
23kv136mAs 7 175.02 | 83.11 90.42 2.52 91.91
26kv70mAs 7 173.42 | 76.43 78.80 3.15 96.99
28kv40mAs 7 172.56 | 72.60 72.63 3.45 99.96
30kv30mAs 7 168.23 | 74.58 79.64 3.89 93.65
33kv20mAs 7 170.21 | 73.27 75.58 4.56 96.94

Tabla 5.37: Resultados de la zona de resolucion vertical.
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Los valores de resolucion asociadas a las imagenes obtenidas a mayor kVp son
iguales o superiores a las generadas a menor tension. El limite de resolucion
detectado es, igualmente, mayor para la zona de resolucion horizontal que para la
vertical, de acuerdo con la asimetria del foco de rayos X, mayor en la direccion
anodo-catodo que en la normal. El nivel medio y el fondo apenas varian con las
condiciones del equipo, el contraste absoluto y el relativo son muy altos en relacion

a los resultados del analégico.

En la Tabla 5.39 se presentan los resultados de la zona de densidades de
referencia, glandular y grasa. Tal como se observa en dicha tabla los contrastes de
la zona glandular son mayores que los de la zona grasa. Con relacion a los resultados
del analdgico como éstas siempre son mayores, hay que ir a unas conclusiones de
alto kilovoltaje en el analogico para obtener resultados similares. La relacion senal-

ruido SNR es practicamente independiente de las condiciones del equipo.
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En la Figura 5.4 hay una representacion grafica de los valores de gris de las
zonas de densidad de referencia, glandular y graso para las cinco imagenes. La
representacion grafica de la Figura 5.5 muestra el valor del SNR del tejido de
referencia, glandular y graso para las cinco imagenes. En la Figura 5.6 se muestra

el ratio de cociente de la media de gris del tejido glandular y graso.

140,00
120,00 -
100,00 -
80,00
60,00
40,00 -
20,00 A
0,00

Valor de gris

23kv136mAs 26kv70mAs  28kv40mAs  30kv30mAs  33kv20mAs

Imagenes

O Media gland B Media refe O Media grasa

Figura 5.4: Grafico del valor medio de las zonas de tejido glandular, graso y de referencia
para cada una de las distintas imagenes.
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Figura 5.5: Grafico del SNR de las zonas de tejido glandular, graso y de referencia
para cada una de las distintas imagenes.
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Figura 5.6: Grafico del ratio glandular/grasa de las zonas de tejido glandular y grasa de las
distintas imagenes.
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En la Tabla 5.27 estan los resultados de las tres primeras masas de la fila de
espesor 4.5 mm, de la zona de bajo contraste y en la Tabla 5.28 las tres primeras
masas de la fila de espesor 3.0 mm, de la zona de bajo contraste. En dichas tablas se
observan las mismas conclusiones que para las zonas de referencia, los contrastes
apenas dependen de las condiciones del equipo, son siempre mayores excepto en

condiciones de alto kilovoltaje.
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5.2.3 Resultados del fantoma CDMAM 3.4 ante distintas
condiciones de funcionamiento del equipo.

Se han obtenido imagenes del fantoma CDMAM 3.4 en distintas condiciones de
funcionamiento de kilovoltaje y carga para evaluar el indice de calidad de imagen, y

obtener la curva contraste-detalle para evaluar la calidad de la imagen obtenida.

Actualmente, el fantoma CDMAM 3.4 es el equipo mas empleado para
caracterizar la calidad de la imagen en mamografia digital, utilizando el protocolo ya
explicado en el capitulo 4. Aunque la informacion que se extrae es interesante, a
todas luces es cualitativamente inferior a la que se puede extraer del fantoma CIRS

11A, SPO1 junto con la metodologia elaborada en la tesis.

A continuacién se muestran las curvas contraste-detalle, en la que se recogen
tanto la curva real y la ideal referida a la que obtendria si los objetos menores
posibles se visualizasen. También se muestra el indice de calidad de imagen,

obtenido por la formula descrita en el apartado 4.2.7.

Este fantoma es el que se esta utilizando en los protocolos de referencia adaptado
para los equipos digitales, de radiografia computerizada y de radiografia directa. Sin
embargo con el se evalia unicamente el contraste y tamafio de resolucion. En la
presente tesis se muestra como el fantoma modelo 11-A version SP01, de CIRS
permite evaluar mas caracteristica de la imagen obtenida, pues presenta mas y

variados objetos de test que analizan la calidad de la imagen.
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Figura 5.7: Analisis de imagen CDMAM obtenida a tension: 26kVp, CAE:+0, carga: 20mAs:
IQF;,,=131.1301
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Figura 5.8: Andlisis de imagen CDMAM obtenida a tension: 28kVp, CAE:+0, carga: 12mAs,
IQF;,, =126.1511
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Figura 5.9: : Analisis de imagen CDMAM obtenida a tensién: 30kVp, CAE: +0, carga:
8mAs, IQF;,, =124.7972

Tal como se observa de los resultados anteriores al aumentar el kV, se pierde
contraste y con ello objetos de menor espesor y tamafio. El indice de calidad

definido para este fantoma, el IQF ;,, también disminuye.
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6. CONCLUSIONES

En este capitulo se presenta una sintesis del analisis de los resultados obtenidos
en las experiencias realizadas y de la validez y aplicabilidad de los métodos
empleados. En ultimo lugar se apuntan las lineas de actuaciones futuras y que

quedan abiertas para su desarrollo.

6.1 Discusion de los resultados

Tal como se observa en las Tablas 5.1 a la 5.5 del capitulo anterior los
parametros mas significativos de cada microcalcificacion y cada grupo visible varia
ligeramente en las distintas imagenes. Esta afirmacion se corrobora con la pequefia
varianza del tamafio de las microcalcificaciones segin muestra la Tabla 5.6, lo que
confirma que el algoritmo desarrollado identifica claramente las

microcalcificaciones.

Si en dichas tablas se compara los resultados de la Imagen 1, escaneada a 600
ppp, v la 5, escaneada a 1200 ppp, se puede asegurar que mejor resolucion significa
una SNR ligeramente mayor y menor tamafio de microcalcificacion detectada.
Como se puede comprobar, los resultados de la Imagen 5 en la Tabla 5.5 muestran
que en este caso el grupo 12, uno de los mas pequefios, se detecta. La deteccion de
este grupo por un observador experto en circunstancias normales usando un

negatoscopio no es muy evidente.

Los resultados de la Tabla 5.7 sobre la zona de resolucion horizontal y vertical
confirman la eficacia de los métodos automaticos desarrollados, siendo parecidos a

los obtenidos mediante la estimacion cualitativa, ademas de calcular dichos limites
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de forma objetiva y por ello ser mas fiables. Los valores del coeficiente de
Spearman que se han obtenido indican la importante correlaciéon que hay entre el
método automatico y la estimacion cualitativa. Como se observa los pares de lineas
por milimetro obtenidos pueden ser utilizados como una medida de la calidad de la

imagen.

Los resultados mostrados en la Tabla 5.8 son muy coherentes, pues siempre el
SNR del tejido glandular es ligeramente mayor que el de los tejidos de referencia y
adiposo. Ademas se observa como cuando se escanea a mayor resolucion, se obtiene
ligero incremento en signal-to-noise ratio. Los valores del coeficiente de Pearson

indican la fuerte relacion entre los valores del SNR de los diferentes tejidos.

Ademas, se puede comprobar que la resolucion vertical y horizontal de las
imagenes obtenidas siguiendo el método automatico, es coherente con la MTF del
escaner, explicada en el apartado 4.1.4 del capitulo 4, porque aunque la MTF de la
resolucion optica del escaner de 1200 ppp es muy elevada, solo es posible detectar
una resolucién en torno a 12 pl/mm debido a que la atenuacion de los rayos X en el

fantoma reduce la resolucion de los pares de lineas.

La conclusion principal con respecto al indice de calidad de imagen, es que
ambos indices IQI1 e IQI2 pueden utilizarse para determinar la calidad de la imagen
de un fantoma mamografico de forma correcta, tal como indica la Tabla 5.10. Tal
como se comentd en el capitulo 4, apartado 4.2.6, el IQIl es un parametro cuya
definiciéon es mas completa en cuanto a objetos de test del fantoma considerados
para su calculo. EI IQI2 es un indice mas rapido de calcular pero no por ello menos
consistente, aunque so6lo mide el diametro mas pequefio que el algoritmo detecta.

Ambos indices no parecen, sin embargo, suficientes por si solos, para determinar la
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“mayor” calidad de una imagen frente a otra. Podemos asumir, sin embargo, que si
dos imagenes diferentes proporcionan el mismo IQI1 y IQI2 se trate de imagenes

semejantes.

La puntuacion del IQI obtenida para las imagenes no es muy alta porque estan
escaneadas a 600ppp lo que reduce el peso de la zona de resolucion, que tiene
bastante influencia en el calculo del IQIl. Por ello se recomienda usar una
resolucion de 1200 ppp para que los resultados de la evaluacion automatica sean

mas parecidos a los que daria un radiélogo viendo la placa.

Una vez demostrado que los métodos desarrollados en este trabajo son validos
para caracterizar automaticamente de forma adecuada las distintas zonas del
fantoma mamografico, se evalia la posible dispersion en las medidas que pueda

haber en la precision de los algoritmos.

Para ello analizamos los resultados obtenidos en las tres imagenes adquiridas en
idénticas condiciones de funcionamiento del equipo. Los resultados mostrados en las
Tablas 5.11 a 5.15 en cuanto al grupo 10 de microcalcificaciones, zona de resolucion
horizontal y vertical, zona de densidades de referencia, glandular y grasa, y las tres
primeras masas tumorales muestran que los valores son practicamente idénticos, con
muy poca dispersion. Hay que considerar que esta reducida dispersion es producida
por las variaciones de todo el sistema de adquisicion: generacion de imagen,
procesado, digitalizacion y por ultimo aplicacion del algoritmo. Los resultados
permiten demostrar que el método es capaz de identificar la ausencia de variaciones
de una imagen ante otra similar; esto es, confirmar la constancia de la cadena

radiografica.
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Los resultados mostrados en las Tablas 5.16 a 5.27 permiten obtener
conclusiones respecto al funcionamiento del equipo mamografico en distintas
condiciones clinicas de funcionamiento de kV mAs, analizando mediante los
algoritmos desarrollados la zona de microcalcificaciones, resolucion, densidades y
masas.

Se observa en la Tabla 5.26 que los valores medios de gris de la densidad de
referencia, glandular y grasa, los cuales equivalen a valores proporcionales de
densidad optica en relacion inversa tal como se indico en el apartado 4, no se
mantienen constantes sino que varian. Esta variacion también se muestra en la
Figura 5.1 en la que se puede ver como en todas las imagenes el valor medio de gris
de la zona de referencia es un valor intermedio entre la zona glandular, que es mas
brillante, y la zona grasa, que es mas oscura. La variacion de la densidad oOptica
utilizando expositometria automatica como es el caso de estas imagenes, contradice
dicho principio pues mediante el uso del control automatico de exposicion, fijando
una tension de trabajo éste calcula la intensidad necesaria para que la densidad de la
zona considerada se mantenga invariable. No obstante se produce, de forma muy
habitual, la falta de constancia del sistema de exposimetria automatica al variar la
tension de trabajo; se producen variaciones en la densidad optica superiores a 0.2
que es el valor maximo de variacion tolerable, segun el Protocolo Espafiol de

Control de Calidad en Radiodiagndstico para equipos de mamografia.

En las tablas de resultados de estas imagenes se observa que en todos los objetos
de test del fantoma la tendencia del contraste es de aumentar conforme aumenta el

kilovoltaje y disminuye el amperaje del aparato mamografico.

También se observa en los resultados obtenidos que el SNR en todos los objetos

de test del fantoma disminuye al aumentar la tension y disminuir la intensidad.
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Concretamente en la grafica de la Figura 5.2 se observa dicha tendencia para la zona
de densidades, en particular se ve como el SNR, es siempre mayor que el SNRy y
éste a su vez que el SNRy, lo que indica que la relacion sefial/ruido es mayor en el

tejido glandular que en el de referencia y en el graso.

Si observamos los resultados obtenidos en las imagenes del sistema digital
(CR), concretamente los resultados de las tablas 5.29 a 5.35, es que las dimensiones
asignadas a las microcalcificaciones son siempre mayores (tanto el menor diametro,
el mayor o el medio) que las asignadas a la imagen digitalizada del mamdgrafo
convencional; el contraste, en las microcalcificaciones, es un valor poco variable

entre las imagenes.

El nivel medio de gris, para los diferentes objetos del fantoma en las diferentes
imagenes es, asi mismo, un valor constante. A pesar de haberse obtenido en
condiciones muy distintas, lo que confirma que el software realiza un reescalado de
los niveles de gris, situdndolos en la “zona media” de la escala; a pesar de haberse
obtenido las imagenes sin modificar esta opcion se encuentra implementada en el

modulo de adquisicion.
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6.2.Conclusiones generales

A la vista de los resultados y de su evaluacion podemos resumir las

conclusiones del trabajo en las siguientes sentencias:

En unidades de mamografia convencional

Asi pues, segin el analisis de los resultados anteriores, vemos que los
algoritmos desarrollados en este trabajo, basados en técnicas de procesamiento
automatico especialmente adaptadas al analisis de la imagen digitalizada de un
fantoma mamografico, caracterizan automaticamente de forma adecuada las

distintas zonas de un fantoma.

Ello permite la comparaciéon de diferentes imdgenes entre si con una imagen
patron obtenida en determinadas condiciones de funcionamiento del equipo
mamografico, fijada como referencia. A través de la comparacion se puede saber si
dichas imagenes presentan variaciones significativas en las zonas analizadas
respecto de la imagen patrén, lo que permite obtener conclusiones respecto al
funcionamiento del equipo mamografico para un posterior control de calidad de

dicho equipo.

Los valores obtenidos en la evaluacion de los diferentes parametros que
caracterizan cada elemento de test son fuertemente dependientes de las condiciones
en las que se ha adquirido (digitalizado) la imagen. La resolucion 6ptica con la que
se escanea la placa radiografica del fantoma, es un factor influyente que afecta a la
obtencion de resultados mas precisos, sobre todo en el calculo del grupo limite de

resolucion en la zona de resolucion horizontal y vertical. Por ello, para que puedan
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realizarse comparaciones validas las imagenes implicadas deben de haber sido

obtenidas con las mismas caracteristicas de escaneo.

Queda claro que una imagen, considerada de referencia, puede parametrizarse
suficientemente con el método y los algoritmos desarrollados, pudiendo servir para
establecer las pruebas de constancia de calidad de imagen requeridas para estas
instalaciones. Los umbrales de identificacion de los objetos de test obtenidos por los
algoritmos automaticos pueden ser muy similares a los marcados por un observador

experto; en especial si en la visualizacion no se emplean lentes de aumento.

El analisis de la imagen digitalizada del fantoma permite, ademas de verificar la
constancia de la calidad de la imagen que suministra la instalacion, determinar
parametros propios del control de calidad, en especial de los asociados a las
densidades opticas (control del CAE, contraste, . . .) y a parametros geométricos
(resolucion, detectabilidad de pequefios objetos). Para ello, bastaria con proceder al

“calibrado” del escaner en unidades de densidad optica.

Las técnicas radiograficas para la obtencion de las imagenes de control
realizadas con fantoma deben ser obtenidas en condiciones de referencia, adaptadas
a las caracteristicas del sistema de digitalizacion (escaner), que pueden ser diferentes

de las establecidas para otras pruebas del programa de control de calidad.

Los parametros a evaluar en la imagen digital difieren de los considerados en la
imagen radiografica (analdgica), por lo que deben ser adaptados en su valor de
referencia y su margen de tolerancia a la sensibilidad del parametro y las exigencias
o capacidades de la unidad mamografica. Las pruebas de control establecidas en el

Protocolo Espaiiol de Control de Calidad para equipos de mamografia, que se
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pueden valorar empleando un escéner como el descrito en este trabajo serian las

siguientes:
Parametro Imagen analégica | Imagen digitalizada
(Referencia PECCRD) *
Ajuste del CAE para la posicion central del DO clinica: 1,5-1,8 DO referencia: 1,17
selector de densidades (MA019) Desv <0,15DO Desv <0,15DO
Reproductibilidad del CAE DO < 01DO DO <01DO
(MA021)
Constancia del CAE DO <0,15DO DO <0,15DO
(MA022)
Resolucion alto contraste > 12 pl/mm > referencia
(MA027) (posible 12 pl/mm)
Contraste Desviacion < 10% Desviacion < 10%
(MA028)
Umbral sensibilidad Constancia Constancia
(MA029)
Visibilidad de pequeiios objetos Constancia Constancia
(MA030)

*En imagenes digitalizadas la DO se obtendria a partir del nivel de gris de la imagen
(1) Para que puedan evaluarse todos los objetos del fantoma. Para “control clinico” puede obtenerse otra
imagen.

En unidades de mamografia digital (CR)

El método desarrollado es directamente aplicable a las unidades cuya imagen
primaria es digital, de hecho, elimina la etapa de digitalizacion, lo que simplifica, el
proceso y reduce la perdida de sefial previa a su procesado. Permite, por tanto, la
caracterizacion automatica de parametros caracteristicos de la calidad de la imagen
mamografica del fantoma, lo que permite su aplicacion en programas de control de

calidad del equipamiento de unidades mamograficas con dispositivos digitales.

Los valores de los estimadores seleccionados son muy similares tanto para
imagenes digitalizadas de la instalacion de mamografia convencional, como para las
de la instalacion de mamografia digital. En principio el objetivo no es establecer una
comparativa de las capacidades del equipamiento, cosa que, por otra parte no se

corresponderia a la metodologia aplicada. No obstante se puede destacar que los
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parametros de contraste son muy similares en ambos casos, no asi los de resolucion.
En la instalacion de mamografia convencional los valores de resolucion encontrados
al aplicar el algoritmo son ligeramente inferiores a los potencialmente detectables
por observacion directa (con ayuda de lentes de aumento). Al aplicar el algoritmo
sobre las imagenes de mamografia computerizada los valores de resolucion se
encuentran en el intervalo caracteristico del sistema (8-9 pl/mm). Aunque el interés
del método se centra en obtener estimadores que proporcionen valores relativos con
suficiente precision y objetividad, el que estos valores se aproximen a los “reales”

tiene el valor afiadido de proporcionar una evaluacion cuantitativa del sistema.

Se puede afirmar que el fantoma CIRS-11A SPO1 es valido para caracterizar la
imagen digitalizada, tanto en mamografia convencional como digital (CR). Aunque
la resolucion de la imagen en mamografia convencional es muy superior a la digital,
el contraste siempre es menor. Esto implica, que aunque en la mamografia digital no
se pueden detectar pequefias microcalcificaciones (por ejemplo, el grupo 12 de
microcalcificaciones no se detecta), en cambio las pruebas de contraste, tanto en los
grupos de microcalicificaciones, en la zona de densidades de referencia, y en la zona
de masas de bajo contraste son bastante mejores que las obtenidas a partir de la

imagen digitalizada de un equipo convencional.

Otro resultado que debemos remarcar es que con el equipo digital utilizado
(CR), se obtienen mejores caracteristicas a bajos kilovoltajes, lo que puede permitir
disminuir las dosis impartidas al paciente. Estas ventajas junto con el mayor rango
dindmico nos pueden hacen pensar que se deberian sustituir los equipos
convencionales promoviendo el cambio por equipos digitales. Ahora bien, saber
que, con la tecnologia digital actual perdemos informaciéon sobre

microcalcificaciones de 0,1 a 0,2 mm y que esta ain no esta asimilada por los
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radiologos. Por todo ello el cambio de la tecnologia convencional por la digital debe

hacerse de forma responsable.

Como los valores obtenidos en la evaluacion de los diferentes parametros que
caracterizan cada elemento de test son dependientes de las condiciones en las que se
ha adquirido la imagen, para que puedan realizarse comparaciones validas las
imagenes implicadas deben de haber sido obtenidas con las mismas caracteristicas

de lectura.

Las técnicas radiograficas para la obtencion de las imagenes de control
realizadas con fantoma deben ser obtenidas en condiciones de referencia, que
pueden ser diferentes de las establecidas para otras pruebas del programa de control
de calidad.
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6.3. Lineas Futuras

La pretension de esta tesis en cuanto al indice de calidad, es la introduccion del
mismo y el mostrar algunos ejemplos de célculo. Se prevé en un futuro préoximo
realizar un andlisis mas amplio, viendo como influyen sobre este indice definido de
cualquiera de las dos formas IQI1 ¢ IQI2, las condiciones de funcionamiento del
equipo mamografico e incluso ampliando y refinando la definicion del IQI1 al resto

de zonas del fantoma, tales como zonas de referencia y de bajo contraste.

La creciente implantacion de unidades de mamografia digital, proporciona un
campo nuevo de aplicacion, donde pueden realizarse no solo pruebas de constancia
en un equipamiento, sino intercomparaciones entre centros de forma rapida y

precisa, si bien habra que ser cuidadoso con el procedimiento.

Esta prevista la aplicacion de los indices de calidad introducidos sobre equipos

de mamografia digital, tanto mamografia Computerizada como mamografia Digital.

También se esta adaptando la metodologia de calculo de procesamiento digital
desarrollado para el fantoma mamografico a imagenes mamograficas reales, con el
fin de garantizar un diagndstico mas preciso que sirva como ayuda al radidlogo en
los casos mas dudosos. En este sentido se ha iniciado un trabajo de investigacion
que permitird clasificar las posibles lesiones presentes en una mamografia, sobre

todo la deteccion de microcalcificaciones malignas.
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