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Resumen

El cancer de mama es una de las enfermedades que presenta mayor incidencia y mortalidad a nivel
mundial y su deteccion preclinica puede brindarle al paciente un mejor pronostico. En la actualidad
existen varias modalidades de imagen destinadas a la deteccién temprana y al diagnéstico
diferencial. La mamografia es la técnica de imagen mas utilizada tanto para programas de cribado,
0 sea en la evaluacion de un grupo poblacional asintomatico, como para diagndéstico. A su vez, el
ultrasonido (US), la resonancia magnética nuclear (MRI), la tomosintesis digital de mama (DBT),
la elastografia y la tomografia mamo-dedicada (BCT), entre otras, son algunas de las modalidades
de imagen que se pueden encontrar en el ambito clinico como técnicas complementarias no

invasivas de diagndstico y estadificacion.

En esta tesis trabajé sobre diferentes aspectos fisicos de algunas modalidades de imagen destinadas
al diagndstico diferencial del cancer de mama como son la DBT, la elastografia y la BCT. En el
caso de las imagenes DBT, dado que su adquisicion hace uso de radiaciones ionizantes, mi trabajo
se focalizd en la optimizacion de las estimaciones dosimétricas paciente-especifico. Se estudio
mediante simulacién Monte Carlo (MC), el tamafio de voxel que permite el mejor compromiso
entre el calculo de dosis y el tiempo de computo. Para ello, a partir de iméagenes de alta resolucion,
se estudiaron dos escenarios diferentes de agrupacion de vixeles, el de voxeles isotropos y el de
voxeles anisétropos. Este estudio fue realizado utilizando imagenes de 60 pacientes sanas,
adquiridas en el Radboud University Nijmegen Medical Centre, y determind que el uso de voxeles
cubicos de 2.73 mm de lado permite una estimacion de la dosis con un 5% de exactitud, reduciendo
a la mitad el tiempo de computo respecto del célculo con véxeles correspondientes a la resolucion
utilizada con fines diagnosticos. A su vez, en el caso de voxeles anisétropos, un voxel de 5.46 x

5.46 x 2.73 mm? presentd resultados similares.

En el caso de las imagenes por elastografia, presentaré una técnica que permite reconstruir mapas
de elasticidad cuantitativos haciendo uso de imagenes modo-B adquiridas mediante equipos de US
convencional. EI método propuesto permitiria universalizar la adquisicion de este tipo de
iméagenes, dado que los equipos de ecografia se encuentran ampliamente disponibles en el ambito
hospitalario. EI método fue verificado utilizando un fantoma antropomorfico y diferentes equipos

de US comerciales, asi como también se realizé una validacién preliminar in-vivo con una paciente



portadora de un carcinoma ductal infiltrante (CDI). Los resultados obtenidos muestran que la

técnica es muy promisoria.

Por ultimo, dado que la BCT permite estadificar y evaluar la evolucion de la enfermedad en forma
individualizada, basdndose en cambios estructurales, asi como en la deteccion de la presencia de
angiogénesis a traves del uso de medios de contraste iodados, la BCT contrastada (CE-BCT) fue
abordada a través del desarrollo y la validacion de un entorno virtual de simulacién de la técnica.
Con la finalidad de desarrollar una técnica CE-BCT cuantitativa que permita recuperar las curvas
de perfusion luego de la administracion del contraste iodado, mediante esta herramienta de
investigacion evaluaremos las prestaciones del equipamiento asi como también definiremos
protocolos de adquisicion optimizados previo a su aplicacién clinica. Adicionalmente, este entorno

virtual podréa ser utilizado para realizar estimaciones dosimétricas mediante simulaciéon MC.



Abstract

Breast cancer is one of the highest incidence and mortality worldwide diseases and its preclinical
detection can give the patient a better prognosis. There are currently several imaging modalities
for early detection and differential diagnosis. Mammaography is the most commonly used imaging
technique for screening programs, that is, the evaluation of an asymptomatic population group, as
well as for diagnosis. In addition, ultrasound (US), nuclear magnetic resonance (MRI), digital
breast tomosynthesis (DBT), elastography and dedicated breast computed tomography (BCT),
among others, are some of the imaging modalities that can be found in the clinical environment as

complementary non-invasive diagnostic and staging techniques.

In this thesis | worked on different physical aspects of some modalities for the diagnosis of breast
cancer such as DBT, elastography and BCT. In the case of DBT images, since their acquisition
makes use of ionizing radiation, my work was focused on the optimization of patient-specific
dosimetric estimates. The voxel size that allows the best compromise between dose calculation
and computation time was studied using Monte Carlo simulation (MC). Based on high-resolution
images, two different voxel binning scenarios were studied, the isotropic voxels binning and the
anisotropic voxels binning. This study was carried out using images of 60 healthy patients,
acquired at the Radboud University Nijmegen Medical Center, and determined that the use of 2.73
mm cubic voxels allows a dose estimation with 5% accuracy by halving the computation time with
respect to the calculation with voxels corresponding to the resolution used for diagnostic task. In

addition, in the case of anisotropic voxels, a 5.46 x 5.46 x 2.73 mm® voxel presented similar results.

In the case of elastography images, | will present a technique that allows to reconstruct quantitative
elasticity maps using B-mode images acquired with conventional US equipment. The proposed
method could universalize the acquisition of these types of images, since US equipment is
available in any clinical environment. The method was verified using an anthropomorphic
phantom and different commercial US equipment. A preliminary in-vivo validation was performed
in a patient with an infiltrating ductal carcinoma (CDI). The results obtained show that the

technique is very promising.



Finally, given that the BCT allows staging and evaluating the evolution of the disease on an
individual basis, based on structural changes, as well as on the detection of angiogenesis through
the use of iodine contrast media, the contrast-enhance BCT (CE-BCT) was addressed through the
development and validation of a virtual simulation environment of the technique. In order to
develop a quantitative CE-BCT technique that allows the recovery of perfusion curves after the
injection of the contrast medium, through this research tool we will evaluate the performance of
the equipment as well as define optimized acquisition protocols prior to its clinical application.
Additionally, this virtual environment can be used to perform dosimetric estimates using MC

simulation.
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Introducciodn

Poco después del descubrimiento de los Rayos X (RX) por Wilhem Roéntgen en 1895, el
ambito médico se beneficid de su uso tanto en el diagnostico como en el tratamiento de
enfermedades. No ocurri6 lo mismo con las ondas de sonido. Los primeros estudios sobre
ondas acusticas datan del siglo VI A.C. Pero recién en el siglo XVII Isaac Newton
desarrollo la teoria de la propagacion del sonido en fluidos. Sin embargo, no fue hasta el
siglo XX, en la década del 10 con las investigaciones de Paul Langevin utilizando ondas
sonoras de alta frecuencia para aplicaciones subacuaticas, que se establecieron las bases
para el desarrollo posterior de los equipos de Ultrasonido (US) en Medicina, los que
comenzaron a utilizarse gracias a los trabajos del Dr. Karl Theodore Dussik en la década
del 30. A su vez, debido al desarrollo de la mecéanica cuantica en el siglo XX, con la
postulacion de la existencia del spin por Wolfgang Pauli y a las investigaciones en fisica
nuclear para la medicién del momento magnético nuclear llevadas adelante por Isidor
Isaac Rabi, Felix Bloch y Edward Purcell, una nueva modalidad de imagen se abrid
camino a partir de la década del 70, la resonancia magnética nuclear. Como se puede
apreciar, hoy en dia existe una diversa cantidad de agentes fisicos destinados a la
generacion de imagenes médicas con fines diagndsticos.

La Figura 1 presenta las diferentes zonas del espectro electromagnético que han sido
utilizadas para el desarrollo de distintas modalidades de imagen. En la zona de menor
longitud de onda, lo que se corresponde con fotones de mayor energia (E=hv), se
encuentran las radiaciones ionizantes como los RX y los Rayos y, mientras que en la zona
menos energética del espectro se encuentran las Radiofrecuencias (RF) que son
radiaciones no ionizantes. Esta distincion hace referencia a la capacidad que presenta la
radiacion para producir ionizaciones a nivel atomico y molecular, con los subsecuentes

efectos bioldgicos que este hecho pudiera implicar.

El principal objetivo de la imagenologia es la obtencion de imagenes que permitan al
especialista realizar un correcto diagnostico. Para ello es necesario optimizar la calidad
de las mismas. Esto implica generar imagenes con el contraste adecuado y manteniendo
un nivel de ruido que permita discriminar la informacion atil. Aquellas modalidades que
hacen uso de radiaciones no ionizantes, no aportaran dosis de radiacion al paciente
durante su adquisicion, mientras que las que utilizan radiaciones ionizantes si lo haran.

Por lo tanto, una imagen de calidad diagnostica optimizada sera aquella que permita



realizar un correcto diagnoéstico administrando al paciente la menor cantidad de radiacion

posible.
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Figura 1. Espectro electromagnético y diversas modalidades médicas segun el rango de

energia del foton.[4

1.1 Adquisicion de imagenes médicas.

Esta tesis se basa en el estudio, desde un punto de vista fisico, de diferentes modalidades
de imagen del tejido mamario, como la tomosintesis digital de mama (DBT), la
tomografia mamo-dedicada con medio de contraste (CE-BCT) y la elastografia. Las
primeras dos modalidades utilizan RX, mientras que la elastografia utiliza ondas de
sonido. Ademas, actualmente existe una gran variedad de modalidades de diagndstico que
hacen uso de los distintos mecanismos de interaccion de la radiacion con la materia para
la formacion de las respectivas imagenes. Por ejemplo, en radiodiagnostico (radiologia
convencional, mamografia, fluoroscopia y tomografia computada), tal como se muestran
en la Figura 2, se utiliza RX como agente fisico y se producen iméagenes por transmisién
aprovechando la atenuacion diferencial de los RX en tejidos con distinto numero atdbmico
y densidad. En este caso la absorcion fotoeléctrica es la responsable de producir el
contraste de las imagenes. Por lo mencionado anteriormente, es preciso presentar los

principales aspectos fisicos y tecnoldgicos asociados a la adquisicién de imagenes

2



meédicas en general y para aquellas que estan directamente vinculadas a la tematica del

B C
[ o ?
85KV 3mAs. 95kV 2mAs

Figura 2. Imagenes de transmision de RX adquiridas con diferentes parametros

presente trabajo de tesis.

]

65kV 8mAs

técnicos.!d

[.1.1 Imagenes por Rayos X.

Comenzaré dando una breve explicacion sobre que son los RX, cdmo se generan y qué
tipos de interacciones pueden sufrir. Ademas, presentaré las principales modalidades de
imagen que hacen uso de ellos. Los RX son radiaciones electromagnéticas en el rango
energético correspondiente a las radiaciones ionizantes. Su longitud de onda abarca desde
unos 10 nm hasta 0.01 nm. Cuanto menor es su longitud de onda, mayor es su energia y
por lo tanto su poder de penetracion en la materia. La generacion de este tipo de radiacion
en el ambito médico usualmente se realiza mediante un tubo de RX, tal como el que se

presenta en la Figura 3.
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Estructura del ~~ *<+* (4 y
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Figura 3. Esquema de un tubo generador de RX y foto de un tubo real.F*!



Como se puede observar en el esquema de la figura, el dispositivo cuenta con un anodo,
el cual puede ser estacionario o rotatorio, que contiene una zona llamada blanco cuyo
material generalmente es tungsteno, molibdeno o rodio, segun la aplicacion médica, y un
catodo, ambos ubicados dentro de un tubo de vidrio al vacio. Entre ellos se genera un
campo eléctrico mediante la aplicacion de una diferencia de potencial llamada kVp,
utilizando un generador de alto voltaje. Ademas, el catodo contiene un filamento
conectado a un sistema de alimentacion independiente, que emitira electrones por efecto
termoidnico, los que se aceleraran hacia el anodo por la diferencia de potencial impuesta,
ganando energia durante su desplazamiento. Los electrones inciden en un sector del &nodo
Ilamado punto focal, y alli interaccionan con los 4&tomos y nucleos que lo componen,
produciendo RX y calor. Tanto el voltaje de operacion como la intensidad de fotones que
seran emitidos, son parametros bajo el control del usuario. A la salida de la ventana del
tubo de RX se acopla un sistema de filtros, en general de aluminio o cobre, con la finalidad
“endurecer” el haz. Esto significa atenuar la radiacion de menor energia que no
contribuira a la formacion de la imagen y por lo tanto depositaria una dosis innecesaria

en el paciente.

Dos tipos de RX son generados en un tubo de RX, los caracteristicos y los de frenado.
Su diferencia radica en el tipo de interaccion por la cual fueron producidos. Tal como se
puede observar en el diagrama de la Figura 4, los RX caracteristicos se forman cuando
un electrén proyectil interacciona con un electrén de una capa electronica de un d&tomo
del blanco produciendo un hueco. Posteriormente este hueco sera ocupado por otro
electron atomico, con la subsecuente emision de un foton que posee una energia igual a
la diferencia energética entre ambas capas. Dado que las energias de las capas son
caracteristicas de cada material, sus diferencias también lo seran, y por eso estos fotones

reciben el nombre de caracteristicos.
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Figura 4. Diagrama de produccion de RX caracteristicos.

En cambio, cuando un electrén proyectil se aproxima lo suficiente al nacleo de un atomo
del blanco como para interactuar con él electromagnéticamente, serd acelerado y se

desviara perdiendo energia cinética, tal como se presenta en el esquema de la Figura 5.
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1. e incidente del catodo.
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Figura 5. Diagrama de produccion de RX de frenado.?!

Como consecuencia de este proceso se generaran fotones que reciben el nombre de RX
de frenado. Dado que un electron podria llegar a perder toda su energia cinética, la
radiacion de frenado presentara un espectro continuo, con un valor maximo que coincidira

con la energia potencial asociada al kVp, tal como se presentan en la Figura 6.



Espectros del Tungsteno (W) a 30y a 50 kVp Espectro de molibdeno (MO) directo a 28 kVp
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Figura 6. Espectros de RX para tubos de tungsteno y molibdeno con diferentes voltajes
de alimentacion.?

1.1.1.1 Interaccion de los fotones de RX con la materia.

Los RX, dada su energia, pueden interactuar con la materia mediante tres procesos
diferentes, colision Rayleigh, efecto fotoeléctrico y efecto Compton. En el primer caso, el
foton colisiona elasticamente con un electron del medio material. El segundo caso, es un
proceso en el que se produce la absorcion del foton con la subsecuente emisiéon de un
electrén. Este proceso depende fuertemente del nimero atdmico (Z) del medio y es un
efecto que lleva asociada una energia umbral que coincide con la energia de ligadura del
electron en el medio. Esta es la interaccion dominante para energias inferiores a 100 KeV.
Por ultimo, en el efecto Compton, tal como se observa en la Figura 7, un fotén es
dispersado por un electron atdmico del medio al cual le transfiriere parte de su energia.
La dispersion Compton no lleva asociada una energia umbral, pero es mas probable que

ocurra si la energia del foton se encuentra en el rango de 100 KeV a 1.022 MeV .14
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Figura 7. Esquema de interaccion Compton.E!

La seccion eficaz es una magnitud fundamental para describir a las interacciones que
puede sufrir un fotéon en un medio material y determina la probabilidad de que cierta
reaccion ocurra. La seccion eficaz tiene dimensiones de area y su interpretacion
geométrica estd dada por la seccidon geométrica “efectiva” que ofreceria la particula
blanco teniendo en cuenta su tamafio asi como la intensidad de las fuerzas interactuantes.
Tal como se puede observar en la Figura 8, las secciones eficaces dependen tanto del
namero atdmico del medio como de la energia del foton y las diferentes interacciones
predominan en distintos rangos energéticos. A su vez, la probabilidad de interaccién por
unidad de longitud recibe el nombre de coeficiente de atenuacion lineal y es la suma de

los coeficientes de atenuacion lineal individuales de cada proceso.
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Figura 8. Seccion eficaz de interaccion y su dependencia con el nimero atémico y la

energia del foton.!!

A partir de esta figura se puede ver que en el rango de energia utilizado en radiologia

convencional (50 a 140 KeV), tanto el efecto fotoeléctrico como el efecto Compton podra



ocurrir entre los fotones de RX y los distintos tejidos que componen la region anatémica
que se desea visualizar. Sin embargo, como veremos mas adelante en las imagenes de
mamografia, técnica que se realiza con fotones de menor energia (25 a 40 KeV), el efecto
fotoeléctrico es el proceso de interaccion que predomina. En general el contraste de una
imagen por RX mejora a medida que disminuye la contribucion de fotones que sufrieron
efecto Compton, debido a que estos han sido desviados y por lo tanto no aportan
informacién util y contribuyen al emborronamiento de la imagen. Por lo cual se debe
buscar un compromiso entre la energia y la intensidad del haz para optimizar la calidad
de las imégenes. A su vez, la Figura 8 permite comprender la utilidad del uso de medios
de contraste iodados en imagenologia por RX. Dado el espectro energético del haz y el
elevado numero atomico del iodo (Z=53), la interaccion predominante con este sera el
efecto fotoeléctrico. Esto incrementa la absorcidn de fotones en este material respecto del

tejido blando circundante, lo que permite distinguirlo con facilidad.

I.1.1.2 Radiologia convencional

La modalidad de imagen diagnostica no invasiva mas antigua es la radiografia. El
desarrollo de esta modalidad ha ido cambiando a lo largo del tiempo. Desde sus
comienzos con la radiologia analdgica de film, pasando por sistema de digitalizacion
indirectos como los utilizados en radiografia computada (CR) que fueron introducidos en
la década del 80 por la empresa Fuji, hasta la actualidad con sistemas de adquisicion
enteramente digitales, como los detectores digitales directos (DR).

Este tipo de imagenes de proyeccion se adquieren utilizando un equipo de RX como el
que se presenta en la Figura 9. Los fotones de RX, generados en un tubo similar al
presentado en la Figura 3, primero interactdan con los diferentes tejidos del paciente tanto
por efecto fotoeléctrico como por efecto Compton, y una vez que emergen interactian
con el sistema de deteccion por diferentes procesos, segun el disefio constructivo de los

mismos.



|\\”/
N

Figura 9. Equipo de radiologia convencional.[?!

1.1.1.3 Medios de deteccidn
1.1.1.3.1 Radiologia indirecta (CR).

En la radiologia indirecta se utiliza un dispositivo de deteccion basado en una placa
fotoestimulable. En este tipo de materiales se genera una imagen latente mediante
“trampas electronicas” que son ocupadas por electrones liberados por la interaccion con
los RX incidentes. Para poder visualizar la imagen, es necesario “revelarla” mediante una
digitalizadora tal como se muestra en la Figura 10. El proceso de digitalizacion consiste
en exponer la placa fotoestimulable a un haz de luz laser con una longitud de onda
adecuada. En este proceso se liberan las trampas electrénicas con la consecuente emisién
de luz visible que es captada por un tubo fotomultiplicador, digitalizada y almacenada

para su posterior visualizacion.l!
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Figura 10. Equipo de digitalizacion indirecto (CR) y esquema representativo del

proceso de digitalizacion.[



1.1.1.3.2 Radiologia directa

Cuando se habla de radiologia digital directa, a su vez, se debe hacer distincion entre dos
medios de deteccion diferentes, los detectores directos y los indirectos.l! La diferencia
entre ambos radica en el mecanismo de interaccion de los fotones con el detector. En el
caso de detectores directos, cada pixel del detector esta compuesto por un material
semiconductor, en general Selenio amorfo (Se-a), y transistores de capa delgada (TFTs)
tal como se observa en la Figura 11. En el material semiconductor se generara una

cantidad de pares electrén-hueco que sera proporcional a la energia del foton de RX.

x
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Figura 11. Esquema constructivo de un detector de Selenio amorfo utilizado en

detectores directos y foto de un Flat Panel comercial.[?!

Por otra parte, un detector indirecto posee un cristal de centelleo, como por ejemplo
loduro de Cesio (Csl), acoplado a un semiconductor de Silicio (Si) y TFTs, tal como se
muestra en la Figura 12. El cristal, transforma los RX en fotones cuya longitud de onda
se encuentra en el rango visible y estos fotones seras los que produzcan la sefial de salida
por su interaccion con el material semiconductor, con una amplitud proporcional a la

energia del foton de RX.

contact clamp amorphous silicon

fight
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electrons

988
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Figura 12. Esquema constructivo de un detector digital indirecto.l”]
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1.1.1.4 Tomografia computada

Un caso particular de imégenes de transmision, son las imégenes de tomografia
computada (CT). Esta modalidad tridimensional fue desarrollada por Godfrey Hounsfield
en el afio 1970 gracias a las nuevas posibilidades de computo de la época y al desarrollo
matematico previo llevado a cabo por Alan Cormack.? Con el fin de evitar la
superposicioén de estructuras de la radiografia de proyeccion, la idea bésica de la
tomografia es la de adquirir proyecciones desde diferentes perspectivas y a partir de estas
construir una imagen tridimensional. Es por este motivo que un equipo CT helicoidal
cuenta con un gantry en el cual el tubo de RX y el sistema de deteccidn contrapuesto
realizan una adquisicion continua de 360° en torno a la anatomia del paciente, mientras
el mismo se desplaza junto a la camilla tal como se muestra en la Figura 13. Actualmente,
la tecnologia disponible es de tipo multicorte, en la cual el sistema de deteccidn esta
formado por un arreglo bidimensional de detectores individuales, generalmente de tipo
indirectos, pudiendo encontrarse arreglos de hasta 320 hileras en los equipos mas
modernos. Esta tecnologia permite en una sola rotacion de tubo la adquisicion de regiones
anatomicas de hasta 160 mm utilizando un haz de geometria conica. Mediante un
procesamiento de reconstruccion computacional es posible observar secciones
anatomicas en los ejes axial, coronal y sagital, asi como también en cualquier otra
orientacion espacial que se desee, 0 incluso obtener representaciones volumétricas. Hoy
en dia, dado el avance tecnolégico y al aumento en la rapidez de adquisicion de
informacién y procesamiento, es posible realizar imagenes tomogréaficas en tan solo

segundos.

Figura 13. Esquema de funcionamiento de un CT helicoidal y foto de un equipo real.[!]
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Al igual que en un equipo de radiologia convencional, el anodo del tubo de RX es de
tungsteno y posee un sistema para filtracion del haz, pero constructivamente presenta
algunas diferencias debido a la necesidad de aumentar la capacidad de enfriamiento.
También se puede seleccionar el voltaje de alimentacion y la corriente de tubo que
determinard la energia méxima y la intensidad de los fotones de RX producidos. El area
anatdmica a escanear se selecciona mediante un topograma. Esta es una exploracién de
baja dosis, que suele realizarse con el tubo en posicion fija y que permite seleccionar la
region anatémica y la longitud de la exploracion. Ademas, en caso que el equipo cuente
con medios de reduccion de dosis, permite definir el ajuste automatico de la corriente de

tubo segln la region anatémica.

Una vez realizad la exploracion y obtenidas las imagenes de proyeccién es necesario
combinarlas para reconstruir las imagenes anatomicas. Los primeros métodos de
reconstruccion se basaban en los trabajos tedricos de Alan Cormack para recuperar los
coeficientes de atenuacion (u) de los tejidos contenidos en una seccion voxelizada, como
se representa en la Figura 14 y en la ecuacion 1.1. Esta expresion se basa en la ley de
decaimiento exponencial que experimenta un haz de N, fotones, generados por el tubo de
RX, al atravesar un medio material en el cual el coeficiente de atenuacion lineal varia en

forma discreta de voxel a voxel.

N,

NN NN NN
0 I8 2 [ 2 P I : : |- o

1
Xi=Ln(Ng/N)) = W+ £Wot LWt £8,W,t .+ 1 Wy

Figura 14. Atenuacion exponencial de un haz de radiacion al atravesar un volumen

voxelizado caracterizado por los coeficientes de atenuacion.[?!
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pL=1 (x—) - f uCx, y)dx (1)

A fines de la década del 10, el matematico Johann Radon ya habia encontrado una
solucion para una ecuacion como la 1.1, a partir de expresar en coordenadas polares el
conjunto de las proyecciones p.. Dicha representacion matematica del problema recibe el
nombre de transformada de Radon y la representacion grafica de las proyecciones p.
recibe el nombre de sinograma. En la Figura 15 se presenta la adquisicion de una de
proyeccion pL en un angulo determinado ¢. Esta proyeccion se forma a través de la
interaccion de los RX que emergen del paciente con el sistema de deteccion. Si la
intensidad de la sefial se representa en escala de grises para cada angulo ¢, se genera un

sinograma como el mostrado en la figura.

Figura 15. Proyeccion pL en un angulo ¢ y sinograma de todas las proyecciones.!

La transformada de Radon y su solucién representan una forma matematica de plantear
el problema de la reconstruccion de imagenes en tomografia. Sin embargo, aunque esta
solucion sea posible desde un punto de vista tedrico, la implementacion en condiciones
reales lleva asociadas ciertas dificultades dado que p(x,y) ademas de ser funcién de la
posicién es funcion de la energia, y que la ecuacion 1.1 s6lo toma en cuenta la contribucion
de la radiacion primaria.l?

Actualmente los métodos de reconstruccion tomogréafica se dividen en dos clases, los
algebraicos y los analiticos. Los métodos algebraicos se basan en resolver un sistema de

ecuaciones definido a partir de las ecuaciones de atenuacion exponencial en cada una de
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las proyecciones adquiridas, pL. Por otra parte, los métodos analiticos mas utilizados son
el método iterativo y el de retroproyeccion filtrada (FBP). EI método FBP se basa en el
teorema de proyeccion de Fourier. Este método implica que una vez adquiridas las
proyecciones p.(r,$), las respectivas transformadas de Fourier P(v,¢) permiten construir
el espacio de Fourier 2D. Finalmente mediante la transformada inversa se obtiene la
funcion desconocida p(x,y), tal como se muestra en la Figura 16.

HOGY) Flvaw) |

y

1D FT
p(r.¢) P(v.¢)

Figura 16. Método de reconstruccion FBP [Cortesia del Dr. Joaquin Gonzalez]

En el método iterativo, tal como se presenta en la Figura 17, el proceso de iteracion
comienza con una imagen inicial, que podra ser una imagen homogénea o incluso una
obtenida por FBP. A partir de esta, se generan computacionalmente las proyecciones que
el equipo hubiera adquirido para dicha solucion, F®, y se las compara con las
proyecciones realmente adquiridas, f. Si existe una discrepancia estadistica entre ellas,
entonces se generan proyecciones de correccion para las F®. Las proyecciones
corregidas retroalimentan la iteracion hasta que se cumpla con la condicion establecida o

se llegue a un numero determinado de iteraciones definido por el usuario.

I R W

F(k=k+1)

F + RP(f — )
No F x RP(f + f)

1

f-fi | RP [re(f-f9)
f/flk) RP(f/f(K))

A 4

Figura 17. Método de reconstruccion iterativo,[Cortesiadel Dr. Joaquin Gonzdlez]
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Independientemente del método de reconstruccion utilizado, una vez obtenidos los
coeficientes de atenuacion, los valores de pixel de las imagenes suelen representarse en
una escala llamada Hounsfield, en la cual el coeficiente de atenuacion lineal medido es
presentado como un valor relativo al coeficiente de atenuacion del agua, tal como lo

expresa la ecuacion 1.2.

HU = 1000, 2 _F#20 (1.2)

1.1.2 Imagenes por Rayos y

Ademas de imagenes por transmision de fotones de RX, también es posible generar
imagenes por emision de fotones mas energéticos (y), tal como ocurre en estudios
diagnosticos de Medicina Nuclear como la Tomografia de Emision por Fotdn Simple
(SPECT) o la Tomografia por Emision de Positrones (PET). En ambas modalidades, al
paciente se le administra un radiofarmaco que emitira fotones en el caso del SPECT o
positrones en el caso del PET, con la consecuente emision de fotones de aniquilacion. El
contraste de la imagen dara cuenta de la concentracion del radiotrazador dentro del
organismo debido a procesos fisiologicos, generando una imagen de caracter funcional

tal como se presenta en la Figura 18.
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Figura 18. Iméagenes funcionales PET y SPECT de cerebro en un paciente normal

(Control), uno con demencia (DLB) y otro con Alzheimer (AD).[°]
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En general, las imégenes funcionales suelen fusionarse computacionalmente con
imagenes anatémicas, como se muestra en la Figura 19. Esta modalidad hibrida permite
al médico radidlogo realizar una mejor interpretacion de las imagenes y por lo tanto un

mejor diagndstico.

Figura 19. (a) Imagen CT, (b) imagen PET y (c) fusion de ambas imagenes.™!

1.1.3 Imagenes por ultrasonido

Ademas de la adquisicion de imagenes por radiaciones ionizantes como los RX y los
Rayos v, también es posible encontrar otras modalidades que utilicen agentes fisicos que
se encuentran fuera del espectro electromagnético, como es el caso de las imagenes por
ultrasonido (US), tal como se puede observar en la Figura 20. Esta modalidad utiliza como

agente fisico ondas de presion con frecuencias superiores a 20 KHz.[!%

. CRL 6.51cm
— = u — GA 12w6d 71.8%

Figura 20. Imagen de US.[M
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La utilizacion de ondas acusticas para la adquisicion de iméagenes médicas comenzd en la
década del 50. Las imagenes ecogréficas 2D, también llamadas im&genes modo-B, son
imagenes en las que el contraste se obtiene a partir de la diferencia de impedancia
acustica (Z = ap) entre los distintos medios, siendo «a la velocidad de propagacion del
sonido y p la densidad volumétrica del medio. ElI método de adquisicion se basa en la
propagacion de ondas de presion con frecuencias en el rango del ultrasonido generadas
por un transductor. Este dispositivo se compone de uno o varios elementos
piezoeléctricos, como el Titanato de Circonato de Plomo (PZT), en un arreglo lineal o

bidimensional tal como el que se muestra en la Figura 21.

cabezal
multielemento
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¥y x

zoml de

imagen \ H |

Figura 21. Transductor de ultrasonido lineal. El arreglo de piezoeléctricos determina el

plano de adquisicion de imagen (xz).[t?l

El fenémeno de piezoelectricidad fue descubierto por los hermanos Curie en 1880, y se
basa en la deformacion de un material al ser sometido a una diferencia de potencial o el

proceso inverso, como se presenta en la Figura 22.

Figura 22. Esquema de funcionamiento de un material piezoeléctrico.[*®!
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Si el transductor es alimentado por una diferencia de potencial alterna, cuya frecuencia
se encuentra en el rango de los MHz, los elementos piezoeléctricos vibraran produciendo
ondas de presion capaces de propagarse por el tejido. Cuando dichas ondas encuentran
una interfase entre dos medios que presentan diferente impedancia acustica, se reflejan

retornando al transductor que a su vez puede funcionar como receptor. Asumiendo
: - . . 2
constante la velocidad de propagacion del sonido en el tejido, aejiqo = TZ ~ 1540 m/s,

y a partir del tiempo que demora el pulso en retornar al transductor, es posible determinar
la posicion z de la interfase entre los distintos medios. Este proceso recibe el nombre de
ecolocacidn. Para optimizar la calidad de imagen, el proceso de adquisicion se realiza de
forma que un subconjunto de elementos del transductor genera ondas desfasadas entre si
por una ley de retardos adecuada, con el fin de lograr la focalizacion de la energia acUstica
a una profundidad dada, tal como se muestra en la Figura 23. La focalizacion en emision
se complementa con la focalizacion en la recepcidn, proceso que recibe el nombre de
“beamforming”, con el fin de seleccionar los ecos de una zona determinada. Este proceso
hace que las sefiales provenientes de zonas no seleccionadas se sumen en forma

incoherente dando lugar a un ruido acustico de fondo.
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Figura 23. (a) Proceso de focalizacion en emisién. (b) Proceso de focalizacion en

recepcion.[?l

Este proceso se repite en forma secuencial a lo largo de toda la extension del transductor
y a una cadencia de 30 a 50 frames por segundo (FPS), variacion que se vuelve
imperceptible al ojo humano. Tal como se observa la Figura 24, los elementos activos del
transductor se activan secuencialmente hasta barrer toda la extension de la sonda. Por
ejemplo, para un transductor de 128 elementos, si el tiempo consumido en cada paso es
del orden de 0.13 ms, el tiempo total de formacidn de una imagen sera de 17 ms.
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Figura 24. Esquema de adquisicion de imagenes modo-B.1*2

Con la finalidad de mejorar la calidad de la imagen es posible focalizar en dos 0 mas
profundidades dentro medio. EIl tiempo total para elaborar cada frame entonces se
multiplica consecuentemente ya que se deben realizar multiples emisiones para cada

posicion z, con lo cual las imagenes se obtienen a una FPS menor.

Debido a la microestructura del tejido, las imagenes ecograficas presentan un fondo de
caracter granulado y determinista llamado speckle. Esta “firma acustica” se origina por
reflexiones de las ondas de presion en los difusores presentes dentro del medio. Dado que
el speckle disminuye el contraste de la imagen, se han hecho varios intentos para

eliminarlo. Sin embargo, para fines elastograficos su presencia es esencial.

19



1.1.4 Imagenes por Resonancia Magnética

En esta modalidad la formacion de la imagen se produce por la interaccion de un elevado
campo magnético externo (por ejemplo 1.5T) y pulsos electromagnéticos de
radiofrecuencia (RF), con los spines nucleares de hidrdgeno presentes en los tejidos del
organismo. Desde un punto de vista clasico, la presencia del campo magnético externo
hace precesar a los spines a una frecuencia determinada, conocida como frecuencia de
Larmor, y los pulsos de RF podran producir la resonancia de los spines, si tienen la
energia adecuada. Una vez que la emision del pulso RF finaliza, el sistema se desexitaré
emitiendo otro pulso de RF que puede ser captado por una antena receptora. A partir de
esta sefial es posible construir las imagenes. Segun diferentes parametros de adquisicién
seleccionados durante la emisién y la recepcion de los pulsos RF se pueden obtener
diferentes tipos de contraste de una misma regién anatémica, tal como se muestra en la

Figura 25.

Proton
Density

Figura 25. Imagenes MRI de cerebro.[*4]

1.2 Imagenologia mamaria

El cancer de mama es el cancer que presenta la mayor incidencia dentro de todos los tipos
de cancer que afectan a la poblacion mundial.[*1 En América, y en particular en Uruguay,
representa la mayor causa de muerte en mujeres y es el cancer que presenta la mayor
incidencia y mortalidad.[*®! Por tal motivo, la comunidad médica y la comunidad
cientifica hacen grandes esfuerzos por detectar indicios de la enfermedad antes de que
presente sintomatologia clinica, con el fin de asegurar un mejor pronostico para el
paciente. El auto examen cumple un rol fundamental y varias modalidades de imagen

existen hoy en dia para lograr una deteccion preclinica y un diagnostico diferencial. Para
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poder comprender las técnicas de imagen que mas se adecuan a la visualizacién de este

organo, es preciso entender como es su morfologia y constitucion.

La mama, tal como se observa en la Figura 26, es un Organo que posee estructuras
externas, como la piel, el pezon y la areola, e internas, como el tejido graso y el tejido
conectivo fibroso que proporcionan consistencia y volumen, multiples lobulosy
lobulillos en los cuales se produce la leche y que estan unidos por los conductos
galactoforos que la conducen hacia el pezén. También presenta una gran cantidad de
vasos sanguineos y linfaticos. Finalmente, los vasos linfaticos confluyen en los ganglios
linfaticos, de los cuales los mas cercanos a la mama se encuentran en la axila y a ambos

lados del esternén.1]

Anatomia de la mama femenina
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Figura 26. Anatomia mamaria.[*®!

Desde el nacimiento hasta la edad adultalas mamas sufren numerosos cambios
dominados principalmente por las hormonas femeninas. Crecen durante la pubertad y se
ven influenciadas por los ciclos menstruales. En la menopausia, debido a la disminucion
de los niveles hormonales, gran parte de la glandula mamaria se atrofia y es sustituida por
tejido graso. Esto hace que no todas las modalidades de imagen sean adecuadas para todas
las mujeres y en todos los momentos de la vida. Por ejemplo, a medida que aumenta la
relacién entre el tejido conectivo fibroso y el tejido graso, se dice que la mama es mas
densa. Este aumento de densidad, por ejemplo, puede llegar a dificultar la visualizacién

de patologias en una mamografia.

Al igual que cualquier 6rgano del cuerpo, la mama esta formada por células que se dividen
regularmente para reemplazar a las ya envejecidas 0 muertas, y mantener asi su correcto

funcionamiento. Este proceso esta regulado por una serie de mecanismos que indican a la
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célula cuando comenzar a dividirse y cuando permanecer estable. Si estos mecanismos se
encuentran alterados, se inicia una division descontrolada que, con el tiempo, podré dar
lugar a la formacién de un tumor. Si estas células, ademas de crecer sin control, son
capaces de invadir tejidos y 6rganos adyacentes, proceso que se denomina infiltracion, y
de trasladarse y proliferar hacia otras partes del organismo produciendo metéstasis, el
tumor se denomina maligno o cancer. El cancer de mama puede comenzar en distintas
areas de la mama y los tipos mas comunes son el carcinoma ductal in situ (CDIS), el
carcinoma ductal invasivo (CDI), y el carcinoma lobulillar invasivo (CLI). El tipo
especifico de células afectadas determina el tipo de cancer. La mayoria de los canceres
de mama son de tipo carcinomas, o sea tumores que se originan en las células epiteliales.
Por ejemplo, se le llama adenocarcinoma si el epitelio es de origen glandular. También
pueden presentarse otros tipos de cancer menos comunes, como los sarcomas, la
enfermedad de Paget y los angiosarcomas que empiezan en las células del masculo, la

grasa o el tejido conectivo.

Desde el descubrimiento de los RX, la investigacion en cancer de mama evoluciond
considerablemente gracias al uso de este tipo de radiacion.[*®! Ya en 1913, el Dr. A.
Solomon (Berlin, Alemania) utilizando equipos de radiologia convencional, estudid
especimenes de mastectomia observando la infiltracion de ganglios linfaticos y
diferencias estructurales entre el carcinoma in-situ y el infiltrante. Afios después, en 1930,
la empresa Kodak presenta su primer film especialmente disefiado para la adquisicién de
imagenes mamarias y en 1931 el Dr. W. Vogel (Alemania) reporta la primera
clasificacion radiografica de lesiones benignas y carcinomas. En 1949 el Dr. Raul
Leborgne (Montevideo, Uruguay) presenta por primera vez resultados cientificos que
correlacionan la presencia de microcalcificaciones y cancer, lo que desperté el interés a
nivel mundial por la mamografia e impulso el desarrollo de programas de cribado para la
deteccion preclinica de la enfermedad. En 1950, el Dr. Gershon-Cohen (USA) presenta
imagenes de alto contraste adquiridas con medios de compresion y sin pantallas
intensificadoras y en 1960 el Dr. R. Eghan (USA) propuso el uso de bajos kVp y altos
mAS como técnica estandar para imagenes de mama. Finalmente, en 1966 se fabrico el
primer equipo de RX mamo-dedicado, CGR Senographe de origen francés, tal como se
muestra en la Figura 27. A partir de ese momento la mamografia se convirtié en la
modalidad de imagen no invasiva més extendida a nivel mundial, tanto para programas

de cribado como para el diagnéstico de la enfermedad.
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Figura 27. (a) Primer equipo de RX mamo-dedicado CGR Senographe e imagenes de

mamografia obtenida por el Dr. Gros en 1969 de (b) un quiste simple y (c) un carcinoma.!**!

Actualmente, otras técnicas de imagen también son ampliamente utilizadas en forma
complementaria. Entre ellas se encuentran las imagenes de US, las de MRI, las imagenes
DBT Yy las elastogréaficas, tal como se presentan en la Figura 28. A su vez, la mamografia
con medios de contraste, la BCT con y sin contraste, y el PET mamo-dedicado han sido
objeto de investigacion y desarrollo como técnicas de estadificacion y para el seguimiento
de tratamientos neoadyuvantes.

Todas las modalidades de imagen anteriormente mencionadas hacen uso de diferentes
agentes fisicos que interactian primero con el paciente y luego con los sistemas de
deteccion, para finalmente dar lugar a la formacién de una imagen con calidad diagndstica
adecuada para su interpretacién. En mamografia, DBT y BCT, el agente fisico asociado
son los RX. En el caso del US vy la elastografia, son ondas de presién las que interacttan
con el tejido mamario. En MRI, ondas electromagnéticas en el rango de las
radiofrecuencias interaccionan con los spines nucleares que compone el tejido.
Finalmente, en las imagenes de PET mamo-dedicado se utilizan radiotrazadores emisores
de positrones, como Fluorodesoxiglucosa (FDG), que permiten observar la funcion

fisiologica en caso de presentarse un tumor.
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Figura 28. (a) Equipo de elastografia. (b) Imagen de elastografia de mama.*®! (c)
Equipo de MRI con bobina de mama. (d) Imagen MRI de ambas mamas. (e)

Equipo de tomosintesis. (f) Secuencia de tomosintesis de mama.[?°!
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1.2.1 Equipos de mamografia

Los equipos de mamografia son equipos de RX especialmente disefiados para adquirir
imagenes de mama, que cobraron interés dentro de la comunidad médica en la década del
60. Los equipos de mamografia presentan un disefio constructivo diferente a los equipos
de radiologia convencional. Esto se debe a que el Gnico érgano que se irradia es la mama
y en la cual se busca detectar la presencia de microcalcificaciones y distinguir
anormalidades estructurales del tejido. Por lo tanto, la disposicion geométrica del tubo, el
rango de energia Util del haz (20 a 40 KeV), el tamafio del punto focal y el tamafio del
déxel del detector (= 50 um) son disefiados especialmente para esta modalidad, tal como

se presenta en la Figura 29.
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Figura 29. Equipo de mamografia y esquema de su interior.[?]

Tal como se puede observar, los equipos poseen un tubo con angulacién y distancia al
receptor fija. Esto permite un tamafio del punto focal efectivo que mejora la capacidad de
distinguir objetos pequefios en la imagen, obtener un haz de intensidad mas uniforme y
la posibilidad de adquirir imagenes del tejido cercano a la pared toracica y region axilar.
Cuentan con una paleta compresora cuya finalidad es la de inmovilizar la mama durante
de adquisicion. Esto permite disminuir el posible solapamiento de estructuras,
homogenizar el espesor de tejido irradiado y evitar el emborronamiento de la imagen por
movimientos involuntarios del paciente. Ademas, el gantry puede girar permitiendo
incidencias laterales del haz. En un estudio de mamografia usualmente se adquieren dos

vistas por cada mama, una craneo-caudal (CC) y otra medio-lateral-oblicua (MLO) y en
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caso de encontrase algun hallazgo sospechoso se pueden realizar vistas adicionales o

imagenes magnificadas.

Dado que la composicion del tejido mamario es diferente en cada persona e incluso varia
a lo largo de la vida, existen algunos tipos de mamas para las cuales el estudio
mamogréafico puede no ser concluyente o tiene mayor probabilidad de presentar falsos
negativos o falsos positivos. Esto ocurre en mujeres con mamas caracterizadas como
“densas”, lo que significa que la mayoria de su tejido mamario es fibroglandular. Si
ademas se tiene en cuenta que las imagenes que se adquirieren mediante esta modalidad
son iméagenes de proyeccion, puede ocurrir que la superposicion de tejido sano simule la
presencia de un hallazgo sospechoso. Esto hace necesario realizar estudios

complementarios para lograr un diagnostico preciso.

1.2.2 Modalidades complementarias de imagen

Actualmente existen diversas modalidades de imagen complementarias a la mamografia
en caso de observarse un hallazgo sospechoso. EI US y la MRI son las imagenes que
tradicionalmente se utilizan con este fin. En el caso de la MRI, esta es considerada la
técnica mas sensible para el diagnostico del cancer de mama. Sin embargo, su elevado
costo y el tiempo de adquisicidén hacen que su uso sea limitado. El equipo cuenta con un
sistema de emisidn/recepcion de los pulsos RF especialmente dedicado a la anatomia
mamaria. Desde la década del 80 la adquisicion de las imagenes suele realizarse mediante
el uso de un medio de contraste a base de gadolinio (Gd). Esta es una sustancia
paramagnética que modifica las propiedades magnéticas del tejido cercano a su
deposicion, lo que permite observar con claridad ciertas patologias. De hecho, en el caso
del cancer de mama, las imagenes de MRI mas utilizadas son de caracter funcional y no
solamente anatomico. Esto se debe a que las curvas de “absorcion y lavado” que dan
cuenta de como el medio de contraste es incorporado y eliminado, generalmente son
diferentes en un tumor benigno y un tumor maligno, lo que permitiria su

discriminacion.[?

El US también suele ser la técnica que se utiliza para diferenciar una masa tumoral de un
quiste simple, asi como también es la modalidad de imagen utilizada para guiar los
procedimientos de puncion con fines histologicos. Las imagenes por US se encuentran

ampliamente disponibles dentro del ambito clinico y su adquisicion no presenta
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contraindicaciones ni efectos secundarios. Sin embargo, la puncién es un procedimiento
invasivo y desde hace varios afios se estan haciendo grandes esfuerzos con el fin de
minimizar el ndmero de procedimientos, asi como también asegurar que la muestra

extraida sea representativa y se encuentre celularmente activa.

La elastografia es una modalidad que provee informacién acerca de las propiedades
mecanicas del tejido blando. Si las iméagenes son cuantitativas, o sea que el mddulo de
Young es recuperado en forma local, resultan ser de gran utilidad clinica dado que
permiten diferenciar entre distintos tipos tumorales.[?? Actualmente existen diferentes
equipos comerciales de elastografia cuantitativa, pero no son de uso muy extendido

principalmente por su elevado costo.

Desde la introduccion de la imagenologia digital, se han hecho posibles métodos de
imagen como la DBT, la cual en varias partes del mundo ya se ha introducido como un
estudio de rutina, y en el futuro podria llegar a reemplazar a la mamografia en la deteccién
del cancer de mama. En esta modalidad de imagen el tubo de RX presenta un movimiento
de rotacién en torno al paciente con un cierto angulo de apertura. Durante el movimiento,
el equipo va adquiriendo proyecciones de baja dosis, que luego son utilizadas para
reconstruir una imagen cuasi-3D.[?®l La DBT entonces es capaz de proporcionar
informacién en profundidad sobre la distribucion interna del tejido glandular mamario,
permitiendo evitar el posible solapamiento de estructuras que puedan conducir a un

diagndstico falso positivo.

Dado que las células tumorales son metabdlicamente muy activas y demandan una gran
cantidad de nutrientes, mediante el proceso de angiogénesis pueden suplir sus
necesidades. Durante este proceso se produce la formacién rapida de microvasos, los
cuales presentan una porosidad elevada. Este hecho hace que se hayan desarrollado
diferentes técnicas mamogréaficas basadas en el uso de medios de contraste iodados
intravenosos, ya que estos pueden difundir al liquido intersticial de la masa tumoral y ser
visualizado. La mamografia con realce de contraste por sustraccion temporal (TCEM) y
la mamografia con realce de contraste espectral (CESM) son ejemplos de estas
técnicas.?#?% En el caso de la técnica TCEM, tal como se observa en la Figura 30, las
imagenes de mamografia pre-contraste y post-contraste se sustraen digitalmente para

realzar la deposicion de iodo.
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Exam event Time (min) Unsubtracted image Subtracted image

Precontrast image N/A

Contrast injected 0
Postinjection image #1 1
Postinjection image #2 3
Postinjection image #3 5

Postinjection image #4

Figura 30. Imé&genes obtenidas mediante la técnica TCEM. La adquisicién comienza
con una imagen sin medio de contaste (imagen izquierda superior). Las imagenes a la
izquierda son imagenes adquiridas post-administracion del contraste iodado a distintos

tiempos. Las imagenes de la derecha son el resultado de sustraer la imagen pre-contraste
a cada uno de las imagenes post-contraste.2%

Por el contrario, en la técnica CESM las imagenes de mamografia son adquiridas con dos
espectros de energia diferentes, uno de energia menor al pico de absorcién K del iodo (33
KeV) y otro de alta energia, para luego ser sustraidas. Varios estudios han demostrado la
superioridad de la técnica CESM frente a la mamografia, pero esta no la ha remplazado.
Ademas, con las mencionadas técnicas no ha sido posible caracterizar al tumor por curvas
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de “absorcion y lavado” como ocurre en MR, dado que se presentan algunas dificultades
principalmente asociadas al uso de sistemas de compresion que probablemente alteran el

patrén de circulacion local de la mama.

Por lo mencionado anteriormente, otra modalidad de imagen enteramente digital y que se
abre camino en el &mbito clinico por su condicion 3D es la BCT. Esta modalidad permite
caracterizar en forma local la composicion del tejido mamario, cuantificando el
porcentaje de tejido fibroglandular, factor que esta relacionado con el riesgo de desarrollar
cancer de mama a lo largo de la vida. Ademas, la BCT tiene el potencial de ser utilizada
en mdltiples aplicaciones, como la deteccion, el diagndstico, la estadificacion y el
monitoreo de la respuesta a la terapia. La BCT es una técnica que al igual que en la CT
de cuerpo completo, el tubo de RX y el sistema de deteccion realizan un escaneo de 360°,
pero en este caso en el plano coronal y solamente la mama del paciente es el 6rgano
expuesto a la radiacion, dadas las caracteristicas constructivas del equipamiento. El tubo
de RX esta colocado bajo la camilla, sobre la cual el paciente se coloca en posicion prona
con la mama pendulante en un recinto especialmente dedicado, tal como se muestra en la
Figura 31.[261

x-ray tube

SIDE VIEW }7

Figura 31. Equipo BCT y esquema de posicionamiento del paciente.?!

Adicionalmente, el uso de medios de contraste iodados permite realzar estructuras que
pueden ayudar a al diagnostico diferencial y a la estadificacion de la enfermedad, como
la presencia de angiogénesis o la heterogeneidad tumoral. Finalmente, dado que las

imagenes BCT se adquieren sin sistema de compresion mamaria, se evitan las dificultades
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presentadas en las técnicas TCEM y CSEM, lo que permitiria, en principio, realizar
estudios dinamicos cuantitativos. En este ultimo caso, las curvas de perfusion del medio
de contraste o el valor medio de la concentracion en una Region de Interés (ROI) pueden

ayudar a la clasificacién de lesiones o incluso servir como biomarcador.

1.3 Imagenologia en la era digital

Tal como ha sido mencionado, el desarrollo de la imagenologia ha ido cambiando a lo
largo del tiempo. Desde sus comienzos con la radiologia analdgica, hasta la actualidad
con modalidades que son enteramente digitales desde su constitucion como la TC y la
MRI.

La formacién de una imagen digital requiere de la adquisicion de un gran ndmero de
eventos que dan origen a sefiales analdgicas que posteriormente seran transformadas a un
formato digital mediante un proceso de muestreo y cuantizacion.”!! La etapa de
digitalizacion puede estar contenida en el propio detector, o en una etapa electronica
posterior mediante la utilizacion de un conversor analogico-digital (ADC). Usualmente
se registran las coordenadas espaciales del evento y la amplitud de la sefial, para alojarlo
en una matriz de datos “crudos”, llamada asi ya que generalmente requieren de un
procesamiento posterior para producir la imagen final. Algunas modalidades, como por
ejemplo el SPECT, muestran la imagen a medida que se van adquiriendo los datos. Pero
también existen otras formas de adquisicion, como por ejemplo el “modo lista”, en el que
cada evento y su amplitud son registrados junto con sus coordenadas espacio-temporales
en una tabla. Esto permite construir varias imagenes en forma retrospectiva escogiendo y
reagrupando los datos en distintos intervalos de tiempo segun se desee, lo cual puede
resultar de gran utilidad en estudios dindmicos. Finalmente, las imagenes médicas hoy en
dia son una matriz de datos, donde cada valor de pixel/voxel estara relacionado con una
propiedad asociada a la interaccion del agente fisico con la materia, por ejemplo, el valor

del coeficiente de atenuacion lineal en el caso de una CT.

El advenimiento de la imagenologia digital y el gran desarrollo de la capacidad de
computo que existe hoy en dia, han mejorado varios aspectos de la adquisicion de
imagenes. Mejoré el flujo de trabajo en el ambito hospitalario, permitiendo una

adquisicion mas rapida, de menor costo, con accesibilidad en forma remota y la
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disminucion del espacio fisico para su almacenamiento a través de sistemas PACS
(Picture Archiving and Comunication System) y la normativa DICOM (Digital Imaging
and Communication On Medicine). Ademas, la informacion aportada por diversas
modalidades se puede integrar en un mismo marco de referencia espacio-temporal
mediante procesos de registracion y fusién, lo que permite visualizar al mismo tiempo,
por ejemplo, informacion anatomica y funcional. A su vez, es posible realizar operaciones
de post-procesamiento en las imagenes y evaluar pardmetros cuantitativos en forma
manual o automatizada, tal como ocurre mediante los algoritmos de diagndéstico asistido
por computadora (CAD). Por ultimo, y dado el desarrollo tecnoldgico de hoy en dia, es
posible obtener imagenes de mayor calidad diagndstica, en tiempos mucho més cortos y
con una reduccion considerable de la dosis al paciente.

La Figura 32 representa un esquema genérico del procesamiento digital de imagenes.

Adquisicion Reordenamiento Reconstruccion Realce
de imagenes " de datos ”| + correcciones g
\ 4
Filtrado »| Registracion P Segmentacidn » Interpretacion

Figura 32. Esquema genérico de procesamiento digital de imagenes médicas.?”]

Una vez adquiridos los datos, el reordenamiento en crudo consiste en colocarlos en forma
matricial en la memoria de la manera mas conveniente, descartando aquellos
considerados aberrantes, eliminando redundancias y efectuando interpolaciones o
agrupaciones segun criterios establecidos dependientes de cada modalidad. Por ejemplo,
en el caso de un estudio CT, esta etapa implicaria la construccion del sinograma. La etapa
de reconstruccion y aplicacion de correcciones, implicaria el uso de algoritmos
computacionales, como el FBP o el Iterativo para generar una imagen tridimensional a
partir de las proyecciones adquiridas. El realce, hace referencia a la manipulacion del
histograma de la imagen para ubicarla en un rango de niveles de gris, que mejore el
contraste entre las estructuras que se desean visualizar. El filtrado, etapa que también
puede estar contenida en el propio proceso de reconstruccion, puede realizarse tanto en el
dominio espacial como en el de la frecuencia y permite mejorar la relacién sefial/ruido

(SNR). La registracion es la etapa en la que se optimiza la correlacion espacial y/o
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temporal de dos 0 mas conjuntos de datos. Se trata de ubicar a una o varias imagenes
“flotantes” en el contexto de otra tomada como referencia, con el presupuesto de que
existe cierta informacion mutua. Este proceso es esencial durante la fusién de imagenes
multimodales. En la etapa de segmentacion, se identifican ciertas estructuras que se
consideran presentes en los datos de la imagen en base al conocimiento previo a
resultados de modelos fisicos o estadisticos. Generalmente clasifica distintos tipos de
tejidos bioldgicos o fluidos, como medios de contraste, o incluso objetos extrafios al
cuerpo.

De ser necesario, el conjunto de datos puede pasar por una etapa de compresion para
facilitar su transferencia o almacenamiento, siguiendo protocolos que permitan la

posterior recuperacion de la informacion.[?7]

I.4 Calidad de imagen

Cuando hablamos de imagenes médicas de calidad diagndstica hacemos referencia a que
la misma permita al especialista realizar un diagnéstico preciso. La calidad de imagen es
un concepto genérico que se aplica a todo tipo de imagenes. Es una nocion subjetiva y
depende de la funcién para la cual se quiere adquirir la imagen. Sin embargo, existen
medidas mas objetivas de la calidad como son el contraste, la resolucion espacial, el

ruido y la relacion sefial ruido (SNR), entre otras.[?

Podemos definir el contraste de una imagen como la diferencia en la escala de gris entre
regiones adyacentes y es el resultado de sucesivos pasos que ocurren durante la

adquisicién, el procesamiento y la visualizacion.

La resolucién espacial es una propiedad que describe la capacidad de un sistema de
imagen para representar claramente objetos de forma precisa a medida que se hacen mas
pequefios y mas cercanos. Para un sistema considerado como ideal, laimagen de un objeto
puntual deberia ser un punto. Sin embargo, en los sistemas reales la imagen adquirida se
aleja de la situacion ideal. La Funcion de Dispersion del Punto (PSF) representa la imagen
que se obtiene de un objeto puntual adquirida con un sistema real. Esta funcion es
caracteristica de cada sistema y es la principal responsable de la pérdida de resolucion
espacial. En alguin momento, los objetos se vuelven tan cercanos que aparecen como uno
solo, y en este momento se pierde la resolucion espacial del punto. Por ejemplo, si

pensamos en un detector digital directo, su tamafio de déxel sera una limitante
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constructiva de la resolucion de dicho sistema. Otros factores que afectan la resolucién
espacial son el tamafio del punto focal de un tubo de RX o las caracteristicas constructivas

del detector, como el espesor del material centellador en el caso de detectores indirectos.

El ruido interpone un componente aleatorio en la imagen y existen diferentes tipos, como
el anatomico, el cuéntico, el electronico y el estructurado. El ruido anatémico, por
ejemplo, hace referencia a aquellas estructuras del organismo que impiden la
visualizacion mientras que el ruido cuéntico es debido a la naturaleza aleatoria inherente
a la emisién de radiacion. A medida que el ruido en una imagen aumenta, disminuye la
capacidad de discriminar objetos. Dado que lo importante no es el ruido en valor absoluto
sino en qué medida éste evita la visualizacion de una sefial, sus implicancias en una
imagen suelen medirse a través de la relacion sefial ruido (SNR). Por lo tanto, la calidad
de la imagen se incrementara a medida que dicha relacion mejore. Sin embargo, aquellas
modalidades de imagen que hacen uso de radiaciones ionizantes imponen una limitante a
la maximizacion de la SNR por aspectos asociados a la radioproteccion del paciente.
Siempre se debe asegurar el mejor compromiso entre la calidad de imagen y la dosis que
recibird el paciente como consecuencia de la exposicion a la radiacion, con el fin de

obtener una imagen que permite realizar un buen diagnostico.

1.5 Dosimetria y proteccién radiolégica

La proteccion radioldgica es una actividad multidisciplinaria, de caracter cientifico y
técnico, que tiene como finalidad la proteccidn de las personas y del ambiente contra los
efectos nocivos que puede producir la exposicion a las radiaciones ionizantes. Poco
después del descubrimiento de los RX y su aplicacion a la medicina, se observo que la
radiacion también podia causar efectos perjudiciales sobre la salud. Los efectos de la
exposicion a la radiacion pueden clasificarse como deterministicos y estocasticos. Los
efectos deterministicos son aquellos que se manifiestan siempre que se supere cierto
umbral de dosis. Casi siempre se presentan rapidamente luego de la exposicion, por lo
general no son fatales y la severidad aumenta segun la dosis recibida. Los efectos
estocasticos son de tipo probabilistico. La probabilidad de su aparicion, no su gravedad,
depende de la dosis recibida, y no requieren una dosis umbral. Son efectos vinculados a
la acumulacion de dosis a lo largo del tiempo y tal vez puedan pasar décadas sin
detectarse, o incluso no ser detectados en la propia persona sino en sus descendientes.
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A nivel mundial, una “persona promedio” recibe por exposiciones médicas
aproximadamente un 50% de la dosis anual de radiacion. Por lo tanto, el uso de
radiaciones ionizantes para la adquisicion de imagenes lleva implicito consideraciones
sobre la proteccion radioldgica del paciente. A fines de la década del 70, la Comisién
Internacional de Proteccién Radiologica (ICRP) definio tres principios basicos de
radioproteccion: 1) la justificacion de la préctica, 2) la optimizacion de la proteccion y 3)
la aplicacion de limites de dosis. El segundo principio, también conocido como principio
ALARA (As Low As Reasonable Achivable), aplicado al &mbito de la imagenologia
implica que la exposicion a la radiacion en estudios imagenoldgicos que hacen uso de
radiaciones ionizantes, debe ser la méas baja posible que asegure la calidad de imagen
necesaria para un correcto diagnostico.?8! En el afio 2001, la Agencia Internacional de
Energia Atomica (IAEA) cred dentro del organismo una unidad dedicada: “Proteccion
radioldgica del paciente” y desde el 2009 lanzé un proyecto para el desarrollo de la
“Smart Card”, la concepcion de un historial radiolégico del paciente que contenga la
informacion dosimétrica de los estudios diagnosticos realizados.?®! Ya existen centros
hospitalarios en el mundo que cuentan con sus propios registros, pero aun no se ha
universalizado su implementacion. Esta iniciativa hace necesario poder contar con el

reporte de dosis para cada modalidad de imagen, incluso en un marco paciente-especifico.

Las principales magnitudes dosimétricas que permitan estimar la cantidad de radiacién
recibida son la dosis absorbida, la dosis equivalente y la dosis efectiva.

La dosis absorbida es una magnitud fisica que se define como la energia que deposita la
radiacion por unidad de masa irradiada en un cierto evento y se mide en Grays (1 Gy =
1 J/KQ):

dE (1.3)
dm

Sin embargo, dado que no todos los tipos de radiacion generan los mismos efectos
bioldgicos en los distintos tejidos, se define la dosis equivalente en un tejido T. Esta se
obtiene ponderando a la dosis absorbida por un factor wg, que depende del tipo de
radiacion y que tiene en cuenta la eficacia bioldgica relativa de la radiacién incidente para
producir efectos estocasticos. Esta magnitud se mide en Sieverts (Sv) y esta dada por la

expresion:
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1.4
Hp = Z WrDr r (1-4)

En la ecuacion (1.4) la suma corresponde a todos los tipos de radiacién a los que el tejido
T fue expuesto y Drr hace referencia a la dosis absorbida en cada tejido T y para cada
tipo de radiacion R.

En la Tabla 1 se presentan los diferentes factores de ponderacién para los distintos tipos

de radiacion.

Tabla 1. Factores de ponderacion de radiacion wr en funcion del tipo de radiacion R

Fotones 1

Electrones y muones 1

Protones y piones cargados 2

Particulas alfa e iones pesados 20

Neutrones Funcion de la energia

Por ultimo, ya que los distintos 6rganos y tejidos presentan diferente sensibilidad a la
radiacion, se define la dosis efectiva. Esta magnitud toma en consideraciéon la
combinacién de la dosis recibida por distintos tejidos, de manera que sea posible la
correlacion con el total de los efectos estocasticos. Esta se obtiene de ponderar la dosis
equivalente por un factor que depende de cada 6rgano o tejido, tal como se presenta en la
Tabla 2.

E= Z wpHy (1.5)
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Tabla 2. Factores de ponderacion de tejidos wr.

Medula 6sea, colon, mama, estbmago, 0.12
resto de tejidos

Gonadas 0.08
Vejiga, es6fago, higado, tiroides 0.04
Superficie del hueso, cerebro, piel 0.01

Vale la aclaracion, que en el céalculo de dosis efectiva mediante la ecuacién (1.5) los
valores de wr representan a una poblacion de referencia de igual nimero de hombres y
mujeres en un amplio rango de edades y por lo tanto debe usarse con cautela para obtener
estimaciones especificas de los posibles efectos sobre la salud de un individuo

determinado.

El principal objetivo de la imagenologia es la obtencion de iméagenes que permitan al
especialista realizar un correcto diagndstico. Pero por aspectos de proteccidon radioldgica,
esto implica generar imagenes que optimicen la calidad de imagen, no que la maximicen.
Aguellas modalidades que hacen uso de radiaciones no ionizantes, no aportaran dosis de
radiacion al paciente durante su adquisicion, mientras que las que utilizan radiaciones
ionizantes si lo haran. Una imagen de calidad diagndstica optimizada sera aquella que
permita realizar un correcto diagnéstico administrando al paciente la menor cantidad de

radiacion posible.

Para aquellas modalidades de imagenologia mamaria que hacen uso de radiaciones
ionizantes, a pesar de que no presenten contraindicaciones, es importante estimar la dosis
recibida por el paciente como consecuencia de la exposicion a la radiacion. Desde el punto
de vista dosimétrico, hasta el momento los calculos convencionales no son paciente-
especifico y estdn basados en una mama promedio de composicion homogénea. Por
ejemplo, en el caso de la mamografia, es usual utilizar la dosis glandular media (MGD)
como magnitud para expresar la exposicion a la radiacién. Esta consideracion se debe a
que el tnico 6rgano que resulta expuesto es la mamal®® y de asumir que el tejido

glandular, y no el adiposo, es el tejido més sensible a los efectos de la radiacion.

Las estimaciones de la MGD generalmente se basan en calculos Monte Carlo (MC). El

método MC es un método computacional ampliamente utilizado en la simulacion del
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transporte de radiacion. Con esta finalidad, este método representa la “historia” de una
particula como una sucesion aleatoria de recorridos libres, que finalizan con una
interaccion en la cual la particula cambia su direccidn, pierde energia y puede producir
particulas secundarias. Cada una de estas interacciones esta caracterizada por la seccion
eficaz. Dada la naturaleza aleatoria del método, los resultados se ven afectados por
incertidumbres estadisticas, las que pueden reducirse aumentando la cantidad de

particulas simuladas a expensas de aumentar el tiempo de computo.

Las simulaciones MC para estimar la MGD simulan el proceso de adquisicion y
cuantifican la energia depositada en la porcién glandular del tejido mamario. En estas
simulaciones la mama es representada como una mezcla homogeénea de tejido adiposo-
glandular, generalmente en igual proporcion, envuelta por una capa de grasall o
piel.*233 Normalmente, el kerma (Kinetic Energy Released per unit MAss) en aire en la
superficie de entrada de la mama se usa como factor de normalizacion para la MGD. El
kerma es una magnitud que se define para radiacion ionizante no cargada. Determina la
energia cinética total inicial de todas las particulas cargadas de un mismo signo, generadas
por la radiacién ionizante no cargada, por unidad de masa del material irradiado. A partir
de la simulacién MC se obtiene tanto el kerma a la superficie de la mama, como la dosis
glandular. Por lo tanto se puede definir una dosis glandular normalizada (DgN),
permitiendo asi que cada servicio de mamografia tenga un estimador de dosis
caracterizando el kerma en aire de su propio equipo. En el caso de la adquisicién de
iméagenes DBT y BCT, hasta el momento la MGD se estima de forma similar, con

coeficientes de normalizacion también obtenidos por simulacion MC.

Dado que la dosimetria es un factor esencial a tener en cuenta para la optimizacion de la
calidad de imagen y que a corto plazo el historial radiologico del paciente formara parte
de su historia clinica, en este trabajo se estudiaron diferentes aspectos para el calculo

dosimétrico en las modalidades DBT y BCT.

Esta tesis esta organizada de la siguiente manera: en el Capitulo | se presenta la
adquisicion de imagenes de tomosintesis digital de mama (DBT) y el estudio para
determinar el tamafio éptimo del voxel reconstruido con fines dosimétricos y de

segmentacion.
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En el Capitulo Il se presenta la elastografia cuantitativa de mama. En este capitulo
presentaré los detalles de la técnica que permitira medir la elasticidad del tejido mamario
en forma local, a partir de imagenes modo-B adquiridas con equipos de US
convencionales, asi como los resultados de medidas realizadas tanto en fantomas como

in-vivo.

El Capitulo 111 esta dedicado a la tercera modalidad de imagen abordada, la tomografia
mamo-dedicada con medios de contraste iodados (CE-BCT). En este capitulo presentaré
las principales caracteristicas de un entorno virtual de simulacion que fue desarrollado
para replicar el proceso de adquisicion de este tipo de imagenes. Este entorno de
simulacion constituird una herramienta de investigacion tanto para optimizar y validar
protocolos en estudios de perfusion cuantitativos de lesiones mamarias, asi como también

para estimaciones dosimétricas mediante simulacién MC.

Por ultimo, presentaré las conclusiones obtenidas y trabajos a futuro.
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Capitulo I. Estudio Monte Carlo sobre la
resolucion optima del tamano del voxel
para estimaciones dosimétricas en

tomosintesis digital de mama.

.1 Introduccion.

La tomosintesis digital de mama (DBT) es una modalidad completamente digital que
surgio en la década del 90 y que permite observar el tejido mamario como una sucesion
de iméagenes de profundidad. Se utiliza hoy en dia como una técnica complementaria a la
mamografia aunque en varias partes del mundo ya se ha introducido en el ambito clinico
como un estudio de rutina, principalmente en pacientes que presentan mamas densas. Las
caracteristicas constructivas de los equipos DBT son similares a las de los equipos de
mamografia digital; tubo de tungsteno con filtros de aluminio, plata o rodio, aunque
suelen trabajar con un voltaje de alimentacién un poco mayor.™ El método de adquisicion
se basa en la obtencién de proyecciones de baja dosis, en un rango angular limitado que
depende del fabricante, pudiendo llegar a abarcar una apertura de aproximadamente 45°,
tal como se muestra en la Figura I.1. A partir de las imagenes de proyeccion y mediante
un algoritmo computacional de reconstruccion similar al que se utiliza en CT, se genera

una imagen cuasi-tridimensional.

41



> Translating
‘1 X-ray source ~so—w___

N\

|
[
|
|

S
Sl \ N\ S
= X-ray beam ( 7\\
\
\ N\
\

p=)
%)
-
(1]

~ SN Y

Compressed breast

Support plate Y'Z
' oeetr”
etector

\

(@) (b)

Figura I.1. (a) Equipo de tomosintesis. (b) Esquema de adquisicién de la imagenes de

proyeccion.?

La imagen DBT se caracteriza por una resolucion espacial anisotrdpica, con una
resolucién muy alta en el plano paralelo al detector, y una resolucion considerablemente
menor en la direccion perpendicular. Maximizar la cantidad de proyecciones y el rango
angular de la adquisicion podria dar como resultado una mejora en la calidad de imagen,
sin embargo, aspectos dosimétricos limitan su implementacion. Esto se debe a que un
mayor nimero de proyecciones requeriria una reduccion de la exposicion para cada
proyeccion, aumentando asi el ruido cuantico y comprometiendo la calidad de imagen. A
su vez, aumentar demasiado el rango angular resultard en una degradacion de la
resolucion espacial, principalmente en aquellos equipos en que el detector esté construido
en base a tecnologia digital indirecta.[?l Varios autores han propuesto diferentes modos
de adquisicion con el fin de optimizar la calidad de imagen sin un aumento de la dosis.
Por ejemplo, asignar la mitad de la exposicion disponible a la proyeccion central (0°),
mientras se divide la otra mitad en partes iguales entre las proyecciones restantes. En este
caso se propone utilizar la imagen reconstruida por DBT sélo para la deteccion de masas
y laimagen 2D de la proyeccion central sélo para la deteccion de microcalcificaciones.P!
Esto implicaria que la proyeccion central seria similar a una adquisicion mamografica.
De esta manera, se optimizan las fortalezas de la tomosintesis y la mamografia realizando

una Unica adquisicién y con una dosis glandular comparable a la de una mamografia
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estandar de dos vistas. Por otra parte, otros autores han propuesto realizar la adquisicion
utilizando la misma dosis para cada una de las proyecciones adquiridas. Se hace notorio

entonces que la dosis glandular es un factor decisivo de la adquisicion DBT.

Actualmente las estimaciones dosimétricas en DBT se realizan con una metodologia
similar a la que se emplea en las estimaciones dosimétricas en mamografia. Mediante
simulacion MC, se modela a la mama como una mezcla homogénea y uniforme de tejido
adiposo y glandular, rodeada por una capa de tejido adiposo! o piel.>8! Aunque estos
modelos intentan reproducir la densidad media de toda la mama, se ha demostrado que
conducen, en promedio, a una sobreestimacién de la dosis glandular en un 30%, pudiendo
llegarse hasta sobreestimaciones del 120%l78l. Ademas, la densidad de la mama
promedio, generalmente considerada como una mezcla homogénea constituida por un
50% de tejido glandular y un 50% de tejido adiposo, no es representativa de la densidad
mamaria promedio real.’! Actualmente, en DBT, para simplificar la estimacion de la
dosis glandular media (MGD) a partir de una adquisicién completa, se utiliza el concepto
de dosis glandular relativa (RGD). Esta magnitud toma en consideracion la MGD
normalizada por el kerma en aire en la superficie de entrada a la mama (DgN), medida en

una proyeccion adquirida a un angulo « respecto de la medida en la posicion central [2;

D, N(a) (1.1)

RGD(GI) = W(OO)
g

A partir de la RGD, la dosis glandular total para una adquisicion completa de DBT de N,

proyecciones se puede calcular segun la expresion:

D, = DgN(OO).Z RGD (&) = DyN(0°). ttrgp- N (1-2)

siendo pggp el promedio de las RGD.

A pesar de que los calculos dosimétricos que utilizan la aproximacion mencionada son

utiles para muchas aplicaciones, sus limitaciones deben tenerse en cuenta.
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Conociendo la distribucion espacial del tejido glandular a través de imagenes DBT,
especialmente en la direccidn vertical (es decir, desde la fuente de RX hacia el detector),
se puede estimar en un paciente la dosis glandular mediante simulacion MC. Estas
estimaciones de dosis podrian ser utiles para mejorar la modelizacion del riesgo por
exposicion a la radiacién, mejorando los programas de la garantia de calidad a traves de
registros de dosis como los propuestos por el programa “Smart Card” impulsado desde la
IAEA.

Para obtener estimaciones de dosis paciente-especifico, es preciso conocer la localizacion
del tejido glandular. Normalmente en un sistema DBT, el volumen de la mama se
reconstruye con pixeles de aproximadamente 0.1 x 0.1 mm?y con una separacion de 1
mm entre cortes sucesivos. Por lo tanto, las imagenes DBT pueden, en principio,
proporcionar informacion suficiente sobre la estructura y ubicacion real del tejido
mamario*® para poder obtener una estimacion de la MGD. Para ello, primero se deberia
optimizar el tamafio del voxel que modelard a la mama durante la simulacion MC. La
obtencion de una representacion mamaria con voxeles méas grandes que los utilizados en
la tarea de diagndstico tiene dos beneficios potenciales. En primer lugar, la clasificacion
automatizada de tejidos o la reconstruccion directamente a voxeles clasificados, seria mas
sencilla. Esto se debe a la posibilidad de promediar la sefial, disminuyendo el ruido en
cada voxel, mejorando asi el proceso de clasificacion/reconstruccion. En segundo lugar,
la simulacion MC se aceleraria ya que involucraria un menor numero de véxeles para

procesar.

Uno de los objetivos de esta tesis fue determinar el mejor compromiso entre el tamafio
del voxel DBT clasificado y la precision en la estimacion de la dosis utilizando
simulaciones MC. Mediante el estudio diferentes configuraciones de agrupamiento de
voxeles, se determiné cuales resultan en una variacién de la dosis menor al 5% respecto
de la estimacion que utiliza el tamafio de vdxel nativo. Para caracterizar la dosis de
referencia y dada la asimetria en la resolucion espacial que presentan las imagenes DBT,
partimos de modelos de mama basados en imagenes de BCT de pacientes sanos y las
transformamos computacionalmente a imagenes DBT con voxeles de alta resolucion
(0.273 mm de lado). A partir de estas imagenes, realizamos el agrupamiento de voxeles
en diferentes configuraciones y simulamos la adquisicion para evaluar la dosis glandular

y el tiempo de computo a fin de evaluar el mejor compromiso entre estas variables.
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|.2 Método

1.2.1 Adquisicion de imagenes

Para realizar este estudio se utilizaron imagenes BCT adquiridas en 60 pacientes sanas,
las que previamente firmaron un consentimiento informado. Se utilizaron imagenes BCT
ya que proporcionan muy buenas estimaciones de la distribucion 3D real del tejido
fibroglandular, con una resolucién espacial isotropica més alta que otras tecnologias
tridimensionales. Todas las imagenes fueron adquiridas por radidlogos entrenados
utilizando un prototipo clinico dedicado de BCT (Koning Corp., West Henrietta, NY),
actualmente instalado en el RMC. Los detalles sobre el prototipo BCT se encuentran
resumidos en la Tabla I.1.

Tabla 1.1. Caracteristicas del equipo de BCT

Anodo Tungsteno
Foco 0.3 mm
Filtro Aluminio

Voltaje de alimentacion 49 kV (fijo)

ler HVL 1.39 mm Al

Emision Pulsada (8 ms)

Detector Flat Panel 4030CB, Varian Medical Systems
DFD 923 mm

Escaneo 300 proyecciones (360°)

Reconstruccion FBP con vdxeles cubicos 0.273 mm de lado

Los voxeles en las imagenes reconstruidas BCT se clasificaron automéaticamente en
cuatro categorias: aire, piel, tejido adiposo y tejido glandular.*l El algoritmo de
clasificacion incorpora diferentes técnicas de analisis de imagenes no supervisadas para
segmentar cada tipo de tejido de forma independiente corte por corte: 1) metodos de
segmentacion basados en un algoritmo de crecimiento de regiones restringidas con un
umbral de intensidad y semillas seleccionadas manualmente para la deteccién de la piel,

2) un modelo de contorno activo que minimiza la energia para la clasificacion del tejido
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adiposo y 3) un método de agrupamiento de regiones para detectar el tejido fibroglandular
que ha demostrado ser robusto a las no uniformidades de la imagen y con convergencia
local dptima. Luego del proceso de segmentacion, se simul6 la compresion mecéanica
mediante un enfoque de elementos finitos, utilizando el paquete iso2mesh (v.1.8; Matlab
v.13a) para replicar la geometria de adquisicion de una DBT. Finalmente, se realizo la
simulacion MC utilizando el paquete de subrutinas Geant4 para estimar la dosis
glandular, variando el agrupamiento de los voxeles que definen las estructuras internas

del tejido mamario. 2 El proceso completo se muestra en Figura |.2.

6 Geant4

1. Breast CT 2. Tissue 3. Mechanical 4. Resampling 5. Monte Carlo
Image Acquisition | | Classification Compression Process Simulation

Figura 1.2. Diagrama de flujo de la metodologia. Se enumeran todos los pasos desde la

adquisicion BCT hasta los resultados de la simulacion MC. 12

La masa total de tejido glandular y adiposo incluido en las imagenes BCT se calcul6 a
partir de las imagenes segmentadas para cada paciente contando el nimero de voxeles
clasificados como glandulares y adiposos, y multiplicandolos por el tamafio de voxel
correspondiente y la densidad del tejido asociado (padiposo: 0.939/cm® Y pgiandular:
1.04g/cm?®).1*%1 La densidad mamaria (BD) se obtiene como la proporcion entre el tejido

glandular y la masa total, a partir de la expresion:

ng - V-pg
(ng " Vepg+ ng-V-p,) (1.3)

BD =
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donde ng y na representan el nimero de voxeles clasificados como tejido glandular y
adiposo respectivamente, y V es el volumen del vixel.

1.2.2 Proceso de agrupacion de voxeles

Previo al proceso de agrupacion, los voxeles correspondientes a la piel, que fueron
etiquetados durante el proceso de clasificacion, se eliminaron automéaticamente de las
imagenes. Luego de generar las “imagenes agrupadas” y antes de las simulaciones MC,
se agregaron dos capas de piel de 1.45 mm de espesor[*“l en la parte superior y en la parte
inferior de la mama comprimida para incluir sus efectos,™ asegurandose de que las capas

de piel cubrieran completamente la extension de la mama en el plano axial XY.

Los voxeles fueron agrupados en las tres dimensiones por diferentes factores (fx, fy, fz)
siguiendo una regla de agrupacion de cajas. Se eligio una regla de agrupacion maxima,
ya que los valores de pixel en las imagenes eran nimeros enteros de 0 a 2 (aire, tejido
adiposo y tejido glandular, respectivamente). Los nuevos valores de pixel en las imagenes
agrupadas, (X, Y, Z)agrupada, S€ €Stimaron a partir de la moda estadistica de sus pixeles
vecinos, (X + fx/2, y + fy/2, z £ fz2/2)original. Durante este proceso, la densidad mamaria
original, que se conoce a priori a partir de la imagen clasificada, se estableci6 como
restriccion. Si después de la primera iteracion, la densidad mamaria resultante es mas baja
que la original, se realiza una segunda agrupacion maxima. En esta segunda ronda de
agrupacion, si el tejido glandular es el segundo tipo de tejido con la mayoria de los pixeles
en esa area, el voxel asociado en el modelo agrupado se asigna como glandular. Este
proceso se repite hasta recuperar la densidad mamaria original.

Se investigaron dos enfoques de agrupamiento: agrupamiento isotropico (voxeles
cubicos) y agrupamiento anisotropico (el proceso de agrupacion de voxeles ocurre solo
en el plano axial XY, mientras se mantiene una agrupacion fija en la direccion Z). Los

cinco escenarios investigados se presentan en la Tabla 1.2
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Tabla 1.2. Escenarios de agrupacion de voxeles.

Isotropico Anisotropico

Agrupacion  Tamafio del voxel (mm®) | Agrupacion  Tamafio del voxel (mm®)

I1x1x1 0.273x0.273x0.273 1x1x10 0.273x0.273x 2.730
5X5X%X5 1.365 x 1.365 x 1.365 5x5x10 1.365 x 1.365 x 2.730
10x10x 10 2.730x 2.730 x 2.730 10x10x 10 2.730x 2.730 x 2.730
15x15x 15 4.095 x 4.095 x 4.095 15x15x 10 4.095 x 4.095 x 2.730

20x20x 20 5.460 x 5.460 x 5.460 20x20x 10 5.460 x 5.460 x 2.730

La Figura 1.3 ilustra el proceso de agrupacién anisotropico aplicado a la imagen DBT de
L
(d) (e)

Figura 1.3. Proceso de agrupacion anisotropico en el plano XY. EI mismo corte se

una paciente.

(b)

muestra en los escenarios: (a) voxel original, (b) 5 x 5 x 10, (c) 10 x 10 x 10, (d) 15 x 15
x 10y (e) 20 x 20 x 10.

1.2.3 Simulacién Monte Carlo

Modificamos un  codigo de  simulacion MC  previamente  validado
experimentalmentel*87 para dosimetria de mama,[*® basado en el kit de herramientas

Geant4 (version 10.03, diciembre de 2016),[*®! para adaptarse a las caracteristicas del
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sistema DBT (Mammomat Inspiration, Siemens Healthcare, Forchheim, Alemania). La
Figura 1.4 representa una seccion transversal de la geometria utilizada en las
simulaciones, que reproduce la adquisicion DBT a 0° y a 23° (apertura angular maxima

del equipo).
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Figura 1.4. Geometria de irradiacion implementada en la simulacién MC.

Detector to center
of rotation 47 mm

Source-Detector Distance

La fuente de RX se ubic6 a 65.5 cm por encima del detector y se colimé al tamafio del
mismo de 240 mm x 300 mm, sin tomar en consideracion el efecto talon. La paleta de
compresion y el soporte de mama se definieron como una capa de polietileno tereftalato
(PET) de 3 mm de espesor y una capa de fibra de carbono de 1.7 mm, respectivamente. El
espacio de aire del detector se ajusté a 17 mm. La distancia entre el centro de rotacién y
el detector es igual a 47 mm. El volumen de la mama comprimida se coloco en el centro
del campo de RX con el borde de la pared toréacica en el rayo central, como es usual en la
geometria DBT. No se incluy6 ningun efecto de retrodispersion del cuerpo del paciente
en la simulacion. El tamafio del voxel varié como se indica en la Tabla 11.1, y el material

asignado a cada voxel se definié segun el proceso de segmentacion previamente descrito.

Los espectros de RX se modelaron siguiendo el modelo TASMICSw.1.2% Este modelo
estd basado en simulaciones MC realizadas mediante el paquete de subrutinas MCNP6.
Toma en consideracion especificaciones constructivas de equipos comerciales como
composicion y angulacion del anodo (Mo, Rh o W con 22.4°), tamafio del punto focal
(0.3 mm), distancia fuente-detector (66.8 cm), filtracion inherente (0.77 mm de berilio) y
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valores de kVp de 20 a 49. La fluencia de fotones por bin de energia se obtiene por
interpolacion cubica a diferencia de los modelos previamente publicados basados en
interpolacion polinomial. Se utilizaron diferentes espectros segun el espesor de mama
comprimido de cada paciente. A su vez, los espectros utilizados fueron seleccionados
para coincidir con la combinacion anodo/filtro y el ajuste del voltaje de tubo utilizado
para cada paciente, como se indica en la Tabla 1.3. En esta tabla también se presenta el
valor del 1° espesor hemirreductor (HVL). Este pardmetro representa el espesor de

material que disminuye a la mitad la intensidad del haz de RX.

Tabla 1.3. Combinacion &nodof/filtro, voltaje de tubo y HVL (en mm de Al) usados en las

simulaciones MC como funcion del espesor de la mama comprimida

Espesor de mama comprimida Anodo / Voltaje de Tubo 1* HVL
(mm) Filtro (kVp) (mmAl)

30-39 W/ Rh 27 0.446

40 - 49 W/ Rh 28 0.455

50-59 W/ Rh 29 0.464

60 — 69 W/ Rh 30 0.471

70-79 W/ Rh 31 0.479

80 -89 W/ Rh 32 0.486

Para cada modelo de mama, se simularon diez series en paralelo de 10" fotones de RX y
estos se siguieron hasta que se absorbieron completamente o hasta que escaparon del
volumen de simulacion. Este numero de historias fue suficiente para obtener una
incertidumbre menor al 0.1% en la energia total depositada dentro del volumen glandular

total, estimada a partir del método propuesto por Sempau et al..[?%]

Los procesos de interaccion fisica, el efecto fotoeléctrico y dispersion coherente e
incoherente, se implementaron en el codigo MC? utilizando la biblioteca EPDL971%]

mediante la Opcion 4 de la Lista de Fisica Electromagnética de Geant4. Se utilizé un
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rango de corte predeterminado de 1 mm para los fotones, correspondiente a una energia
de 2.45 KeV y 2.88 KeV en tejido graso y glandular, respectivamente.

Se registro cada evento de deposicion de energia por medio de la dispersion fotoeléctrica
o0 incoherente que ocurrié en el voxel marcado como tejido glandular. Luego se calcul6

la MGD a partir de la expresion:

o1 By (1.2)

MGD =
(ng "Pg - V)

donde E; es la energia depositada en el tejido glandular por la interaccion de la i-ésima
energia, ng es el niumero de voxeles glandulares, pg es la densidad del tejido glandular y
V es el volumen del voxel. Las diferencias en la estimacion de la dosis entre exposiciones

realizadas a 0° y 23° se evaluaron mediante una prueba de Wilcoxon-Mann-Whitney.

A su vez, se registro la duracion de cada simulacion con el fin de investigar el rendimiento

en el tiempo a medida que se modificaba el tamafio del véxel.

|.3 Resultados

La Figura 1.5 presenta la distribucion de pacientes que participaron del estudio, segun el
porcentaje de tejido fibroglandular y el espesor de la mama comprimida. Esta es la
principal caracteristica anatomica asociada a la determinacion de la dosis glandular.
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Figura 1.5. Dispersion de la poblacion de pacientes en funcion del espesor de la mama
bajo compresion y del porcentaje glandular.
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Dose Normalized to Voxel 1x1 (a.u.)

Tal como se puede observar, el estudio conté con una poblacion cuyo porcentaje de

glandularidad es mayoritariamente alto (mayor al 15%) y compresiones de mama

menores a 70 mm.

Las estimaciones de dosis normalizadas para los distintos tamafios de voxeles isotropos

para incidencias del haz de 0° y 23° se ilustran en la Figura 1.6.
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Figura 1.6. Dosis normalizada con respecto a la de referencia (voxel isotrépico de 0.273
mm de lado) para exposiciones a (a) 0° y (b) 23°, respectivamente. La linea punteada

representa un ajuste lineal. (c) Leyenda de los gréaficos.

Como se puede observar en la Figura 1.6 existe una subestimacion media en la dosis de
un 5% para los voxeles mas grandes (5.460 x 5.460 x 5.460 mm?), con respecto al de
referencia (0.273 x 0.273 x 0.273 mm?®). Sin embargo, a medida que aumenta el tamafio
del voxel, también aumenta la variabilidad en la precision de la dosis. En particular, se
observo una desviacién maxima de aproximadamente 25% para voxeles de 4.095 x 4.095
x 4.095 mm? (agrupamiento de 15 x 15 x 15) en ambas condiciones de exposicion. A su
vez, se encuentra una relacion lineal entre el incremento en el tamafio del voxel cubico y

la dosis promedio estimada. Un tamafio de voxel isotropo de 2.73 mm logra un buen
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equilibrio entre el volumen del voxel y la precision de la dosis. En este caso, un 85% de
los pacientes se encuentra dentro del 5% del valor verdadero calculado a partir de los
voxeles originales sin agrupamiento. A su vez, no se observaron diferencias significativas
en el efecto de agrupamiento de voxeles para angulos de incidencia de 0° y 23° (prueba

de Wilcoxon-Mann-Whitney, p-value minimo = 0.44).

La Figura 1.7 presenta el rango de dosis normalizado en funcién de los distintos
agrupamientos isotropicos para diferentes densidades y espesores de mamas bajo

compresion.
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Figura 1.7. Rango de dosis normalizado en funcion de los diferentes agrupamientos
isotropicos de vixeles para exposiciones realizadas a 0° para (a) diferentes densidades

de mamas y (b) para diferentes espesores de mamas bajo compresion.

Como se puede observar, se presentan variaciones de mayor rango en aquellas mamas

que tienen baja glandularidad y mayor espesor de compresion.

Por otro lado, la Figura 1.8 muestra los valores de dosis normalizados estimados para
diferentes agrupamientos de voxeles anisotropicos en el plano XY, con un agrupamiento
en la direccién Z fijado en 2.73 mm y para incidencias de 0° y 23°, respectivamente.
Ambas curvas muestran una diferencia promedio de hasta un 2% cuando se utiliza un
agrupamiento de 20 x 20 x10. A su vez, se puede observar una relacion lineal (R?>> 0.82)
entre el incremento en el tamafio del voxel axial XY y la sub-estimacion de la dosis

promedio. En general, un 78% de los pacientes presentaron valores de dosis normalizados
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Dose Normalized to Voxel 1x1x1 (a.u.)

que se encuentran dentro del 5% de precision respecto al valor de referencia. No se

observaron diferencias significativas en las estimaciones de dosis para 0° y 23° (prueba

de Wilcoxon-Mann-Whitney, p-value = 0.69).
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Figura 1.8. Dosis normalizada para agrupamientos de véxeles anisotropicos en el plano

axial XY (el tamafio de voxel en el eje Z se fij6 en 2.730 mm) para exposiciones a (a) 0°

y (b) 23°, respectivamente. Las lineas punteadas representan una curva de ajuste lineal.

Por otra parte, en la Figura 1.9 se puede observar una mayor variacion en el rango de dosis

para mamas mas densas y para aquellas que presentan mayor compresion.
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Figural.9. Rango de dosis normalizado en funcion de los diferentes agrupamientos

anisoétropicos para exposiciones a 0° para (a) diferentes densidades mamarias y (b) para

diferentes espesores de mama bajo compresion.
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Time Normalized to Voxel 1x1 (a.u.)

Respecto al tiempo de simulacion MC consumido en los diferentes enfoques de
agrupamiento estudiados, se observo una reduccion importante al aumentar el tamafio del
voxel, tal como se observa en la Figura 1.10. Se puede obtener una reduccién promedio
en el tiempo de simulacion de aproximadamente 50% si se utiliza un enfoque de
agrupamiento, en comparacion con el tamafio de voxel original. El tiempo méximo de
simulacion para el modelo de mama no agrupado fue de 30 minutos reloj (es decir, 5

horas de CPU, en una computadora Intel Xeon con procesador E5-2690 v2 a 3.0 GHz).

Isotropic Voxel - 0° Exposure Anisotropic Voxel - 0° Exposure
1.00 * S 100 &
o
£ 090
0.90 -
0.80 E 0.80
0.70 % 0.70
0.60 s 060 .55
0.46 -
0.50 0.39 g 050 0.41 0.39 0.39 0.37
: 0.37 0.35 -
0.40 g 040
s 030
0.30 g
0.20 & 020
=
0.10 ﬂE, 0.10
0.00 = 000
0273 1365 2730 4.095 5 460 Original  0.273 1.365 2.730 4.095 5.460
’ ) ) ) ' Cubic
Cubic Voxel Size (mm . .
(mm) Axial XY Voxel Size (mm)
(a) (b)

Figura 1.10. Diagrama de cajas que muestra el tiempo de CPU normalizado para los
diferentes tamarios de voxeles agrupados en forma (a) isotropica y (b) anisotropica para

una incidencia del haz de 0°.

1.4 Discusion del capitulo

Con la finalidad de optimizar la estimacién de la dosis paciente-especifico en una
adquisicion DBT se han estudiado diferentes agrupamientos de voxeles, manteniendo una
exactitud del 5% respecto de la dosis calculada a partir voxeles de resolucion nativa. El
modelado de la mama mediante voxeles anisotrépicos con un tamafo de 5.46 x 5.46 x
2.73 mm® produjo un error promedio en la estimacion de la dosis del 2%. Para esta
dimensién de voxel 47 de 60 pacientes resultaron en estimaciones de dosis dentro del 5%
respecto de la dosis calculada a partir del voxel de tamafio original. Una precision
comparable con voxeles isotrépicos solo se pudo lograr utilizando un véxel cubico de

2.73 mm de lado.[*? Este resultado se encuentra en concordancia con el hecho de que la
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dosis depende en gran medida de la distribucion glandular a lo largo de la direccién
vertical.[l Ademas, se pueden observar dos aspectos: 1) los rangos intercuartiles para los
voxeles isotropicos presentan mayor asimetria que los anisotropicos, tal como se observa
en las Figuras 1.6 y 1.8, respectivamente y 2) el rango de dosis normalizado varia en
funcion de la densidad mamaria y del tamafio del voxel, tal como se presenta en las
Figuras 1.7a y 1.9a. Especificamente, el rango aumenta a medida que aumenta el tamafio
del voxel, y disminuye a medida que aumenta la densidad de la mama. A su vez, se
observo una variacion del rango inferior para el enfoque anisotropico. Estos dos hechos

confirman la sensibilidad que presenta la estimacion dosimétrica con la dimension Z.

En la Figura 1.5 se puede ver que el aumento de espesor de la mama bajo compresion
conduce a una mayor variacion del rango ya que la mama mas gruesa tiende a tener una
densidad més baja. Por lo tanto, se podrian seleccionar diferentes tamafios de voxel para
el calculo dosimétrico segun la densidad de la mama. Por ejemplo, para mamas densas
(densidad > 30%) y pequefias (espesor bajo compresion < 50 mm) se puede usar un

tamafo de voxel mas grande que para mamas mas grasas y con mayor espesor.

Ademas, se debe tener en cuenta que cuanto mayor sea el volumen del voxel, menor sera
el tiempo de simulacion MC, pudiendo alcanzarse una reduccion del tiempo de computo
de hasta un 50%.12 Cabe sefialar que estos tiempos de simulacion se utilizaron para lograr
una precision del 0.1%, mientras que para el uso rutinario es una practica comun realizar
estimaciones de dosis glandular mediante simulacion MC con una precision del 1%. Por
lo tanto, incluso para una precision de aproximadamente 0.5%, con una estacion de
trabajo multi-ndcleo actual y un codigo MC paralelizado, la estimacion de la dosis

glandular paciente-especifico podria realizarse en menos de un minuto.

Cuando los voxeles de las imagenes originales se agruparon tanto en el enfoque isotropico
como en el enfoque anisotrépico, no se observaron diferencias significativas en las
estimaciones de dosis entre la exposicién a0° y a 23°. Por lo tanto, no se encontrd ninguna
influencia en el tamafio del voxel debido a la variacion angular de la DBT. Como se
esperaba, las estimaciones de dosis reales para la exposicion a 0° fueron siempre
superiores a la exposicion a 23° (de acuerdo con el trabajo anterior de Sechopoulos et
al.l'%l), lo que confirma la necesidad de un parametro especifico que tenga en cuenta el

angulo DBT para estimar la dosis glandular media.
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Una posible limitacion de esta investigacion es el nimero relativamente bajo de casos
estudiados (60 mujeres). Para caracterizar mejor los rangos de variacion en diferentes
circunstancias, por ejemplo, teniendo en cuenta espesores de compresion mayores a 70
mm o mamas con glandularidades menores al 15%, se requiere trabajar con una muestra
mayor. En este estudio, se observo una mayor variacion en el rango de dosis para mamas
gruesas y grasas. Sin embargo, solo 14 pacientes tenian un espesor de mama comprimido
superior a 70 mm, s6lo 19 tenian una densidad mamaria inferior al 15% y 7 mamas tenian
ambas condiciones. Para estos 7 casos, el rango de variacion fue de 0.18 para el tamafio
Optimo de voxel. Por lo tanto, un mayor nimero de casos podria caracterizar mejor la
variacion sin afectar significativamente los resultados del estudio. Los resultados
obtenidos abren una nueva posibilidad para la aplicacion de estos enfoques dosimétricos

a las imagenes DBT, sin la necesidad de reconstrucciones de alta resolucion.

Ademas, este estudio ha reproducido las caracteristicas geométricas de un solo sistema
de imagen, aunque con varios espectros de RX, correspondientes a los utilizados para los
diferentes espesores de compresion de la mama. La implementacidn de otros equipos con
geometrias y espectros de energia diferentes podrian mejorar la robustez de los resultados.
Sin embargo, dados los factores que afectan a la dosimetria mamaria, se espera que el uso
de diferentes espectros, como se incluyo en este trabajo de tesis, sea mas importante que
las diferencias geométricas relativamente menores entre los diferentes sistemas

comerciales.

1.5 Conclusiones de capitulo

Las estimaciones de dosis paciente-especifico de las adquisiciones DBT se pueden
obtener con una alta precision, es decir menor a un 5% de error, utilizando voxeles
isotrdpicos cubicos de 2.730 mm de lado o vdxeles anisotrépicos con una dimensién igual
a 5460 x 5.460 x 2.730 mm3. A su vez, el uso de voxeles mas grandes puede
potencialmente permitir una clasificacion/reconstruccion mas facil debido a la reduccién
del ruido. Por otra parte, la informacion sobre la distribucion del tejido glandular en
profundidad obtenida mediante las imagenes DBT puede utilizarse para desarrollar
nuevos modelos para la estimacion de la dosis glandular, segun lo propuesto por el Grupo
de trabajo No. 282 formado por la Asociacion Americana de Fisicos en Medicina
(AAPM).
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Por ultimo, los procesos de agrupamiento dan como resultado una reduccién del tiempo
de simulacion MC del 50%. Finalmente, si las imagenes DBT y de mamografia se
adquieren durante la misma compresion, la informacion de la ubicacién del tejido
glandular obtenida de la imagen podria utilizarse para estimar la dosis glandular promedio

paciente-especifico de la adquisicion mamografica.
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Capitulo Il. Elastografia cuantitativa de
mama a partir de imagenes modo-B

1.1 Introduccion

En general cuando se encuentra un hallazgo sospechoso en un estudio de mamografia, las
imagenes por US suelen utilizarse como imagenes complementarias para diferenciar, por
ejemplo, una masa tumoral de un quiste simple. Por otra parte, es la modalidad utilizada
para guiar los procedimientos de puncion con fines histolégicos. Los equipos de US se
encuentran ampliamente disponibles dentro del ambito clinico y su adquisicion no

presenta contraindicaciones ni efectos secundarios.

La elastografia es una modalidad que provee informacién acerca de las propiedades
mecénicas del tejido blando. Ademas, si las iméagenes a su vez son cuantitativas, o sea
que el mddulo de Young es recuperado en forma local, resultan ser de gran utilidad clinica
dado que permiten diferenciar entre distintos tipos tumorales y clasificarlos en benignos
y malignos, en particular cuando se trata de cancer de mama.l! Pero los equipos
comerciales de elastografia cuantitativa disponibles en la actualidad no son de uso muy
extendido, principalmente por su elevado costo. Una de las principales motivaciones de
esta tesis fue evaluar la posibilidad, desde el punto de vista de la fisica, de generar
imagenes elastograficas cuantitativas utilizando equipos de US convencionales. El
método de adquisicion elastografico propuesto, aplicado a la imagenologia del tejido
mamario, utiliza la salida de video analdgica disponible en los equipos de US y digitaliza
la sefial a una secuencia de imagenes modo-B durante la propagacién de un campo
acustico difuso dentro del tejido. La metodologia desarrollada resulté ser capaz de
recuperar la elasticidad en forma local tanto en fantomas como en un estudio preliminar

in-vivo.
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I1.1.2 Elastografia de mama.

La elastografia hace referencia a los métodos que permiten medir en forma local y no
invasiva “la elasticidad” de un medio, lo que significa determinar el valor del médulo de
Young. Es un area de investigacion que se encuentra muy activa dado que algunas
patologias llevan asociado un cambio en la elasticidad del tejido. Por ejemplo, los tumores

de mama suelen presentarse como regiones mas duras respecto al tejido circundante.™!

Actualmente existen diferentes soluciones tecnolégicas con el fin de obtener mapas de
elasticidad del tejido mamario. La elastografia estatica,”) ARFI (Acoustic Radiation
Force Impulse),®! SWE (Supersonic Shear Wave Imaging),[ la Elastografia por
Resonancia Magnética,[®®! la Elastografia por Ultrasonido Vascular, ["®l Passive Shear
Wave Imaging ! y Reverberant Shear Wave Fields [°! son algunas de ellas. Hoy en dia,
esta area continda siendo tema de investigacion y desarrollo, y el problema de obtener
mapas de elasticidad cuantitativos utilizando equipos asequibles y facilmente disponibles

aln no ha sido resuelto.

Los métodos elastograficos mencionados se pueden dividir en dos grupos principales:
métodos cuasiestaticos y métodos dinamicos. Los métodos cuasiestaticos se basan en la
compresion estatica sucesiva del tejido mientras se registra el campo de desplazamiento
mediante técnicas de “speckle tracking”. La deformacion se calcula por diferenciacion
espacial y la imagen resultante proporciona un mapa de la deformacion del tejido. Esto
no se puede traducir directamente a una imagen de elasticidad porque el campo de tensién
es desconocido. Sin embargo, si se asume una distribucion uniforme de la tensién dentro
de la region de interés (ROI), la imagen de tension puede considerarse como un mapa de
elasticidad relativo. Esta falta de informacion sobre el campo de tension conduce a la
aparicion de artefactos de imagen, especialmente cerca de los limites, debido a los efectos
de concentracion de la tension. M Una ventaja de los métodos estaticos es que no

necesitan equipos especiales para la adquisicion de las imagenes.

Por otro lado, los métodos dinamicos se basan en la medicion de las vibraciones internas
en el rango de frecuencia audible de 100 - 1000 Hz producidas en tejidos. Dependiendo
del tipo de excitacion utilizada, el método para recuperar la elasticidad del tejido varia.
En sonoelasticidad, por ejemplo, el patron de vibracion se analiza en términos de la
superposicion de auto-estados. Los patrones de vibracion se pueden visualizar en tiempo

real usando tecnicas Doppler Color modificadas, donde la amplitud de vibracion se
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recupera usando la varianza Doppler espectral.*?! Las regiones mas rigidas presentan una
reduccion local en los patrones de vibracion, generando asi un mapa de elasticidad
relativa. Mediante esta técnica, los tejidos mas profundos son dificiles de visualizar
porque requieren de fuentes externas para crear el patron de vibracion. En la elastografia
transitoria, o elastografia por ondas de corte (SWE), se rastrea la propagacion de una onda
de corte dentro del tejido. La elasticidad local se recupera mediante el mapeo de la
velocidad de la onda de corte en cada punto. Esta tarea es mas sencilla si se produce la
propagacion de una onda plana y se evitan reflexiones en la superficie. Para excitar la
vibracion, una fuerza de radiacion acustica se emplea para "empujar" el tejido. Cuando la
fuerza de radiacion finaliza, el tejido recupera su valor de equilibrio actuando como una
fuente local de ondas de corte. Si se presionan multiples posiciones a diferentes
profundidades, todas las fuentes locales actdan juntas en forma cuasi-simultanea actuando
como una fuente lineal. Por lo tanto, en una imagen 2D la propagacion de la onda de corte
se observa como una onda plana. Para obtener imagenes de esta propagacion se necesitan
frecuencias de muestreo muy elevadas, en el rango de las radiofrecuencias (RF), que se
consiguen mediante escaneres llamados “ultrarrapidos”. Ademas, se deben emplear
filtros direccionales para evitar la contribucion de las ondas reflejadas en las lesiones
internas y en la superficie del medio.[**l Como este método permite calcular la velocidad
de la onda de corte en forma local, genera un mapa cuantitativo del médulo de Young.
Ademas, a medida que las ondas se excitan internamente, se pueden obtener imagenes de
tejidos mas profundos. Sin embargo, el tipo de equipos que este método requiere no esta

disponible como una opcion de imagen estandar en muchos centros de salud.

En los dltimos afios, la tarea de obtener mapas de elasticidad cuantitativos utilizando
equipos de US convencionales ha sido abordada por muchos investigadores. Basandose
en la teoria de recuperacion de la funcidn de Green en presencia de campos difusos, se ha
demostrado que la correlaciéon de los desplazamientos internos se puede utilizar para
recuperar la elasticidad del tejido. Ademas, como los datos temporales y la informacion
espacial estdn desacoplados, no es necesario adquirir las imagenes del campo de
desplazamiento a velocidades ultrarrapidas.*l Por otra parte, no es necesario evitar las
reflexiones internas ni conocer la direccién de propagacion de la onda de corte. Sin
embargo, este tipo de enfoque enfrenta un desafio en la generacion del campo acustico
difuso dentro del tejido. Existen trabajos en los que se emplearon impactos aleatorios con

los dedos o multiples fuentes controladas!*®*#! o se utilizaron fuentes internas naturales,

63



como latidos cardiacos y la respiracion para obtener imagenes de elasticidad.[** Ademas,
en todos ellos se utilizaron escaneres con acceso a los datos RF para rastrear el campo de
desplazamiento; sin embargo, la sefial de RF no es una salida estdndar en muchos equipos
de US. Por lo tanto, el problema de obtener mapas de elasticidad cuantitativos utilizando

equipos convencionales aun no ha sido completamente resuelto.

En este capitulo presentaré las bases fisicas que permitirian trasladar al ambito clinico el
uso de equipos de US para la reconstruccion de imagenes elastograficas. Expondré el
marco tedrico necesario para el desarrollo de la técnica propuesta, basada en la
recuperacion de la funcion de Green en presencia de campos acusticos difusos, y que
utiliza imagenes modo-B adquiridas mediante equipos de US convencionales. A su vez,
presentaré el disefio de un dispositivo prototipo generador de dicho campo y el método
de adquisicion y procesamiento de sefiales. Por Gltimo, expondré los resultados obtenidos
mediante la aplicacion de esta metodologia utilizando un fantoma antropomorfico de
elasticidad conocida, un fantoma de agar-gelatina y un estudio in-vivo en una paciente

portadora de un carcinoma ductal infiltrante (CDI).

11.2 Marco tedrico

El método propuesto en esta tesis esta inspirado en el enfoque sismoldgico de recuperar
la funcién de Green mediante la correlacion cruzada de campos acusticos difusos, teoria
que demostr ser Gtil en la obtencion de iméagenes de elasticidad en tejidos blandos.[*4! La
recuperacion de la funcién de Green en presencia de campos difusos constituye una teoria
conocida que establece la relacion entre la correlacion de los desplazamientos de dos

puntos dentro de un medio elastico y la funcién de Green entre ellos.

El campo difuso dentro del tejido es creado mediante un dispositivo mecanico que he
disefiado en el Laboratorio de Acustica Ultrasonora (LAU, FCIEN). El dispositivo para
la generacion del campo es de facil manipulacion, adaptable a la anatomia de la mama 'y
su posicionamiento no perturbaba a la sonda ultrasonora. A partir de una secuencia de
imagenes modo-B, se calcula el desplazamiento en funcion del tiempo para cada punto
del medio, realizando un seguimiento del movimiento del speckle en las sucesivas
imagenes. Para la medida del campo de desplazamientos se utiliza la salida de video
analogica de equipos de ultrasonido sin prestaciones especiales, lo que permitiria
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universalizar esta modalidad de imagen. Por lo tanto, esta metodologia combina las
principales ventajas de los métodos elastograficos mencionados anteriormente, ya que es

cuantitativa y se realiza utilizando equipos de US convencionales.

I1.2.1 Recuperacion de la funcién de Green en presencia de campos difusos.

Si se considera u;(x,w) como el campo de desplazamiento de un medio elastico y
heterogéneo cuyo tensor elastico es representado por la expresion — c;j(x) =
p(X)a?(x)8;;6k + p(X)B2(X) (8181 + 61161, y que es producido por una distribucion
de fuerzas armonicas fj(x,w), este desplazamiento satisface la ecuacion de onda en el

dominio de la frecuencia dada por la expresion:

9]
Ix. (Cijkz(x)
L

Ju;(x,w)

o, ) + wlpu;(x,w) = —f;(x,w)

(11.1)

Dado que una fuente puntual de fuerza arménica y unitaria ubicada en xa que actla en la

direccién m se puede representar por la expresion:

fi(x,w) = 1.5(x — X4)8;me™t (11.2)

(el factor 1 contiene las unidades apropiadas),

si multiplicamos la ecuacion (11.1) por una funcion G;,,,(x,x,) Y la ecuacion (l1.2)

por u;(x) y las restamos, obtenemos:

0
E (Cijkz(x)

L

0G (X, X
PomX0) | 2 10 = 1.8 w02

axk

(I1.3)

(La dependencia en frecuencia no esta escrita explicitamente). La solucion a esta ecuacion
es la funcion de Green G, (X, X, ). Esta representa el desplazamiento en la direccion | del
punto x producido por una fuente ubicada en xa que actda en la direccion m.[6]

La solucion exacta de la ecuacion (11.3) es la expresion:[*7]
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1 meneiqr 1 (6mn - VmVn)eikr
dmpa® r 41pR? r

N 1 BVYmVn — Omn) eikr<r 1) eiqr(r 1)
4mp 3 iw \B iw iw \a iw/[

Gmn(0,7) =

(11.4)

donde p es la densidad volumétrica del medio, @ y £ son las velocidades de onda de
compresion y de corte, respectivamente, g y k son los nimeros de onda de compresion y

de corte y y,, = 0dr/dx,,. Dado que en tejido blando a(x) =~ 1500 m/sy B(x) = 1 —
B

10 m/s, se cumple la relacion -« 1.

Integrando la ecuacion (11.3) en el volumen del medio V cuya superficie es S y aplicando

el teorema de Gauss, se obtiene:

0Gm (X, Xa)
fs [ni (x) <Cijkl(x) ZT)ZXA> ;i (%)

—n(x) (cu-m(x) agl—,f:)) Gjm (X, xA)] dS; (I1.5)

=f [f5 ) Gjm (%, x0)] AV, — 1. tpy (Xa)
v

Para el caso particular de pequefias deformaciones, la traccion en la direccion j en un
punto x cuyo vector normal ni(x) estd asociado al desplazamiento de la superficie u;(x)

se puede escribir como:[*6!

aul(X))

00 =100 (€100 51

(11.6)

mientras que la traccion en la direccion j en un punto x con normal ni(x) que es producida

por una fuente puntual ubicada en xa y actuando en direccion m es:[6l

0G, (X, xA))

Ty %) = (9 (1 €00 (00 =5

(I1.7)

Por lo tanto, la ecuacion (11.5) se puede reescribir de la forma:
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J. [—Tim (X%, Xa) 1 (X) + Gjm (%, X4)£;(X)]dS, +f [f; (%) Gjm (x,x4)] Vs
s v (11.8)
= L up(Xa)

Esta expresion muestra la dependencia entre los desplazamientos internos del medio con
los valores limite del desplazamiento y la traccion. En el caso particular de un medio sin

fuerzas de volumen se obtiene:

Lup(xp) = f[Gjm(X: Xa)tj(X) — T (X, Xa)1;(X)]dS. (1.9)
s

expresion que es conocida como Identidad de Betti-Rayleigh.

Si repetimos los pasos anteriores con una fuente puntual que actta en la posicion xs con

direccion n (fj(x) = 1.6(x —xg)Jj,), y tomamos la inversion temporal del
desplazamiento y la traccion (u;(x) = G, (X,xg) Y tj(X) = Tj,(x,Xg)) podemos

reescribir la ecuacion (11.5) obteniendo:

= L [Gjm (x4, ) Tj (%, XB) = Tjm (X, Xa) G (Xp, )] dS (11.10)

=1 [Gmn (XA: XB) — Gmn(Xa, XB)]

Si ademas los puntos xay xs se encuentran lejos de la superficie S, es posible utilizar la

aproximacion de campo lejano de la funcion de Green (r » Ag). Es facil verificar

entonces que el lado derecho de la expresién (11.10) se puede expresar como:

[Gmn(xA’ XB) - Gr*nn(XAf XB)] = Zlm[Gmn(xA’ XB)] (“11)

Por lo tanto, combinando las ecuaciones (11.10) y (11.11), se obtiene:
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= [ [Gm e 0T}, G0 38) = Ty 360165, Gt 0] (11.12)

= 2ihn[(;mn (XAr XB)]-

Esta expresion es conocida como Teorema de representacion. En el dominio de la
frecuencia, relaciona la parte imaginaria de la funcion de Green con los valores de

superficie de la traccion y el desplazamiento. 6!

Utilizando la aproximacién de campo lejano en el lado izquierdo de la ecuacion (11.12),

se obtiene la siguiente relacion:

[ 6mGoa 9T %5) = Ty G 50163 x5, 0] S
> (11.13)
= —2IWPsypBsup f [Gjm(XA' X)Gr*Lj (XBfX)]dS:
S

donde w es la frecuencia angular y S, Y psup representan la velocidad de corte y la

densidad volumétrica en la superficie del medio, respectivamente.

Por lo tanto, combinando las ecuaciones (11.12) e (11.13) se obtiene la siguiente relacion:
Zinsupﬂsupj[Gjm(xA: X)G;j(xB; X)]dS = ZiIm[Gmn(XAr XB)]; (“.14)
S

A partir de la expresién de Betti-Rayleigth para un medio sin fuerzas de volumen el cuél
esté sometido a fuentes superficiales de traccion espacio-temporales no correlacionadas,

la correlacion cruzada promedio del desplazamiento entre dos puntos del medio cumple:

(um (Xa)up (xp))

:ff [Gjm(x’XA)G;TL(X,'XB)<tj(x)t;(X’)>]dS’dS'_ (“15)
sJs!

Estas fuentes seran las responsables de crear el campo acustico difuso dentro del tejido,

condicion necesaria y suficiente para recuperar la funcion de Green.[*®! La condicion para
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las fuentes de traccién espacio-temporales no correlacionadas se puede expresar de la
siguiente manera:
Ve o)y — [0 X #X (1.16)
G ={, XI¥
donde T?representa el espectro de potencia de la traccion de cada fuente. A partir de la

relacién (11.16), la correlacion cruzada promedio satisfice la ecuacion:

(U (X2)Un (Xg)) = S¢orT? L [Grmj(Xa, X) G, (Xp, X)]dS, (1.17)

en donde S,,; representa el area total de las fuentes que esta en contacto con el medio.
Por lo tanto, al utilizar un sistema mecanico de fuentes de traccion situadas en la
superficie del medio, en el que cada fuente vibra de forma aleatoria e independiente entre

si, se cumplen las condiciones de la ecuacion (11.16).

Combinando las ecuaciones (11.14) e (11.17) se obtiene:

WPsup ﬁsup (U (Xa)up (Xp))
TZStot .

Im|[Gppn(Xa, xp)] = (1.18)

Ademas, si los puntos x, y xg Se encuentran suficientemente cerca uno del otro, la
componente de campo cercano domina el término derecho de la funcién de Green y por
lo tanto es posible tomar la forma asintdtica de la expresion (11.4) obteniéndose la

relacion: 2

w
Jo(kr = 0)8,n ¥ ————6mpn.  (11.19)

Im[G,,,,(0,7 = 0)] =
m 67T/'Lint 67Tpintﬁint

Aqui, r = xg — X,, " = |Xg — Xal, jo(kr) representa la funcion de Bessel esférica de
orden cero y el subindice int hace referencia a un punto interior del medio. Considerando
medios con densidad aproximadamente constante, como es el caso del tejido mamario, y
las ecuaciones (11.18) y (11.19), junto con la definicion del modulo de corte (1 = pB?),

se obtiene una expresion cuantitativa del médulo de corte local:[*®!

2/3
T%Stot

6”(“sup)1/2 (Crnmmax (X))

Hint () = (1.20)

Esta expresion relaciona la elasticidad local del medio con el valor maximo de la auto-

correlacion promedio del desplazamiento de un punto interior (la correlacion cruzada
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promedio (u,, (xa)ur(xg = X)) ha sido reemplazada por la funcion de auto-correlacion

promedio (Crym (X)) = (U (Xa)tm (Xa))).

La ecuacidn (11.20) muestra que el modulo de corte local esté relacionado con la energia
del desplazamiento (Cpm max(X))?, Y que el pico de la auto-correlacion en cada punto
determina el mddulo de corte en dicho punto. Por lo tanto, midiendo el desplazamiento
en cada punto dentro del medio y a partir de la funcion de auto-correlacion
correspondiente, es posible cuantificar el modulo de corte en forma local. En este trabajo,
proponemos que el campo de desplazamiento producido por el conjunto de fuentes de
traccion ubicadas en la superficie del medio, sea medido a través de una secuencia de
imagenes modo-B adquiridas con equipos de ultrasonido convencionales. Si se conocen
las condiciones de contorno Sy, T2 Y isyp, €NtoNces se obtiene una imagen cuantitativa
del modulo de corte a partir de la ecuacién (11.20). Mediante la relacion que vincula al
maodulo de Young con el médulo de corte (Y = 3u), en el caso particular de un solido
blando como lo es el tejido mamario, se puede obtener entonces una imagen cuantitativa
del maédulo de Young. En nuestro caso los parametros S;,., T2 son conocidos ya que son
pardmetros bajo control experimental. El Gnico parametro desconocido es el mddulo de
corte de la superficie ug,,. Dado que utilizamos un fantoma de moédulos de Young
conocidos, utilizamos el valor del modulo de corte de la superficie para validar el método.
A su vez, para experimentos in-vivo, proponemos utilizar el modulo de corte del tejido
graso dado que nuestro interés estd enfocado en aplicaciones clinicas para el tejido
mamario. Este valor esta reportado en la literatura.*® Vale la pena sefialar qué si no se
conocen las condiciones de contorno, la ecuacion (11.20) también proporciona un mapa

de elasticidad relativa del medio.

11.3 Método experimental

Habiendo presentado la deduccion tedrica que nos permitio obtener la expresion
matematica que determina el modulo de corte localmente (ecuacion (11.20)), en esta
seccidn describiré el procedimiento experimental para la adquisicion de las sefiales de
UsS.

El procedimiento involucrado implica la colocacion de un dispositivo mecénico alrededor

de un fantoma antropomérfico, o de la mama en caso de tratarse de un paciente, con el
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fin de crear un campo difuso en el medio. Mientras el medio se encuentra en movimiento,
se adquiere una secuencia de imagenes modo-B a través de la salida de video del equipo
de US. El dispositivo mecanico desarrollado en nuestro laboratorio estd compuesto por
un conjunto de fuentes de traccion no correlacionadas espacio-temporales dispuestas al
azar en una banda eléstica, asegurando asi la validez de la ecuacidon (11.16). Las fuentes
de traccion son seis motores de vibracidén encapsulados. Sus caracteristicas se muestran
en la Tabla Il.1.

Tabla I1.1. Caracteristicas de los motores vibradores

Largo 25+ 0.1 mm

Diametro 7+£0.1mm

Masa 53+0.1g

Voltaje de operacion 1-3V

Aceleracion promedio 15.8+ 1.2 m/s?

Stot 1.65 x 102 +0.07 x 103 m?
Traccion promedio 152.3 + 14.8 N /m?

Cada vibrador es alimentado por una de las salidas PWM (Pulse Width Modulation) de
una placa Arduino Uno R3 (Arduino.cc, Italia). Esta placa fue programada para cambiar
la salida del ciclo de trabajo de manera aleatoria, de modo que los vibradores vibren con
amplitud y frecuencia variables y de forma no correlacionada entre si. Los vibradores se
colocaron al azar en una disposicion circular de radio ajustable a la anatomia de la mama

al nivel de la pared toracica, como se puede ver en la Figura I1.1.

(@) (b) (©)
Figurall.1 (a) Vibrador encapsulado. (b) Montaje experimental. (c) Vista ampliada

mostrando la posicion de los vibradores en torno al fantoma.
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Como indica la ecuacion (11.20), para cuantificar el modulo de corte y el correspondiente
maodulo de Young es necesario estimar la traccion media, T, producida por estas fuentes.
Para ello, una fuente se puso en contacto con el fantoma bajo condiciones experimentales
y se midio su aceleracion con un amplificador de carga (Briel y Kjaer, modelo 2635). El
valor medio de la aceleracion a se muestra en la Tabla 11.1. La traccion de una fuente es
entonces maS™?, donde m es la masa del vibrador y S es el area de contacto entre el

vibrador y el fantoma.

Es importante sefialar que el campo elastico en la mayor parte del medio estd compuesto
por ondas directas generadas por las fuentes de traccién y ondas reflejadas en la
superficie. Estas ondas reflejadas actian como fuentes virtuales ubicadas alrededor de
toda la superficie.? 211 Por lo tanto, para tiempos de adquisicion largos, en cualquier
punto interior del medio existen ondas provenientes de diferentes direcciones, generando
un campo que se aproxima a un campo difuso ideal. Notamos que esto es cierto
independientemente de la posicion de las fuentes de traccion. La secuencia de imagenes
es adquirida durante 5s. Este extenso tiempo de adquisicion, suponiendo un sistema
ergodico, nos permite evitar realizar un promedio en el ensemble como se esperaria de
acuerdo con la ecuacion (11.20). Por lo tanto, una adquisicion de larga duracién es
suficiente para recuperar la funcion de auto-correlacion. Teniendo en cuenta los valores
tipicos de la velocidad de la onda de corte en el tejido mamario (1 - 3 m/s), un tiempo de
adquisicién de 5s implica una trayectoria total de la onda entre 5 y 15 m para cada fuente.
Este camino es lo suficientemente grande como para que la onda viaje a través del medio
varias veces. La atenuacion debida a la absorcion reduce la distancia recorrida. Sin
embargo, dado que las fuentes permanecen activas durante toda la adquisicion, se asegura

una inyeccién continua de energia que evita la atenuacion.

11.4 Adquisicion y procesamiento de datos.

Para la determinacién del campo de desplazamientos, utilizamos escaneres
convencionales de US con sondas lineales (SIUI Apogee 3800, Toshiba Nemio MX, y un
equipo de investigacion VERASONIC (V3.07 US, L11-4v)). La sefial de video analdgica
se digitalizo en un archivo AVI a 30 FPS y con una matriz de dimension 640 x 480

utilizando un digitalizador de frames (Kworld). Dado que muchos equipos de US realizan
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procedimientos de compresion para mejorar la visualizacion de la imagen, se considero
que podria ser necesario un proceso de "descompresion logaritmica” para una mejor
estimacion del campo de desplazamiento.??l Este método de procesamiento de sefiales
permite la recuperacion de la envolvente de los datos de RF, asumiendo una distribucion
de Rayleigh para la sefial de speckle y teniendo en cuenta una ley logaritmica no lineal,
Igy = C L,(Igp) + B. En esta expresion, Iz, e Iz representan el valor de pixel de la
imagen modo-B vy el valor desconocido de los datos de RF, respectivamente y C y B son
los parametros desconocidos de compresion y brillo utilizados por el equipo. Si el rango
dinamico del equipo de US era menor a 60 dB, se decidié que los frames adquiridos se
descomprimirian. La descompresion logaritmica se realiz6 seleccionando un ROI de 20
X 20 pixeles en una zona de speckle uniforme del primer frame para obtener los
parametros C y B, y estos parametros se utilizaron para descomprimir todo el conjunto de

frames.

El algoritmo GLUE (GLobal Ultrasound Elastography) se utilizd para calcular el campo
de desplazamiento entre frames. Este algoritmo 2324l es una manera conveniente y rapida
de estimar el campo de desplazamiento 2D mientras que los métodos de correlacion
cruzada normalizados basados en ventanas, que buscan similitudes locales, son
procedimientos que consumen mucho tiempo de computo. El enfoque GLUE permite
estimar todos los mapas de desplazamiento 2D simultaneamente. Este algoritmo calcula
el retardo de tiempo optimizando una funcion de costo en la que se han incorporado la
similitud de laamplitud y la continuidad del desplazamiento. La funcién de costo depende
de pardmetros de regularizacion ajustables para los desplazamientos axiales y laterales as,
a2, b1, b2 y app. Estos pardmetros dependen de la configuracion especifica del equipo de
US (TGC, rango dinamico, zoom y profundidad de escaneo). El papel de estos pardmetros
es penalizar los cambios rapidos del campo de desplazamiento; por lo tanto, actian como
un filtro espacial paso bajos. A partir del campo de desplazamiento 2D, utilizamos la
componente a lo largo de la direccion del haz de US, considerado como direccion z (m =
3), para calcular el campo de auto-correlacion C;5(x). Elegimos esta direccion porque su

resolucion espacial es mejor que la resolucion lateral.
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1.5 Resultados

I1.5.1Medidas en fantomas

Con el fin de validar el método propuesto se realizaron diferentes tipos de medidas
experimentales. Utilizamos un fantoma casero de agar-gelatina para descartar la
existencia de correlacién entre las imagenes modo-B y los mapas de elasticidad
reconstruidos. Ademas, utilizamos un fantoma antropomorfico de mddulos de Young
conocidos (CIRS Inc., modelo 509) para verificar las condiciones de generacién del
campo difuso y recuperar el mapa de elasticidad para compararlo con lo esperado. El
fantoma antropomorfico contiene varias inclusiones esféricas con diferentes tamafios en
posiciones aleatorias. El fabricante informd que los mddulos de Young eran 60 kPa 'y 20
kPa para las inclusiones y el fondo, respectivamente. Estos valores no estaban certificados
porque el fantoma esta disefiado para capacitacion de procedimientos de puncion y no
con fines cuantitativos. El fantoma de agar-gelatina, fue elaborado en dos capas con
diferentes elasticidades. La base para la capa mas rigida se prepar6 disolviendo 3% de
gelatina y 2% de agar en agua caliente a 90 °C. Luego, la mezcla se enfri6 hasta 50 °C y
se le afiadi6 un 1% de agar para crear el medio de dispersores. La mezcla se dejo
solidificar presentando una cara inclinada para evitar reflejos directos de las ondas de US
en el transductor. La capa mas blanda se prepar6 de la misma manera, pero las
proporciones iniciales fueron 3% de gelatina y 1% de agar. Este procedimiento asegur6
que ambas capas tuvieran la misma densidad y composicion de dispersores y que la capa
inferior fuera aproximadamente dos veces mas rigida que la superior, por lo tanto, las dos

capas eran indistinguibles en una imagen en modo-B.

Primeramente, fue necesario comprobar que el campo acustico creado por el sistema de
fuentes de traccidén cumplia con la condicidn de ser un campo acustico difuso. En trabajos
ya publicados, se demostro que la distribucion espacial del campo de correlacion cruzada
en el momento de la focalizacion debe ser asimétrico bajo la presencia de un campo
difuso.l! Por lo tanto, la correlacion cruzada se calculd a partir de los desplazamientos
de un punto dado x,Y sus vecinos en xg con el fin de verificar esta condicion. La asimetria
espacial esperada se debe al término de campo cercano de la funcion de Green (ecuacién
(1.4)). Ademas, el ancho espacial de la correlacion cruzada estd relacionado con la
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longitud de onda de la onda de corte. Por lo tanto, un ancho espacial mas grande implica

la presencia de un medio mas rigido.

Para realizar esta verificacion se utilizo el fantoma antropomorfico CIRS. EI campo de
correlacion cruzada se calculé centrado en dos puntos diferentes, uno dentro de una
inclusion y otro ubicado en el fondo. Como puede verse en la Figura 11.2 a través del
contorno rojo, la distribucién espacial obtenida del campo de correlacion z muestra una
forma asimétrica. El valor del contorno de -0.06 dB en el grafico se seleccion6 con fines
cuantitativos. Ademas se puede ver que el ancho del contorno es mayor en la inclusién
que en el fondo como se espera de las expresiones tedricas. Dado que el ancho del foco
en la direccion z (AZ) es proporcional a la velocidad de corte,*) esto indicaria que la
velocidad de la onda de corte en la inclusion es mayor que la velocidad de la onda de

corte en el fondo. La relacién experimental entre los respectivos médulos de corte es

Cine \? AZpne \2 .,
Pine _ ( fnc ) = ( fnc ) = 3.2. Este valor concuerda con la proporcién reportada por
HBack CBack AZBack

el fabricante fantoma con un error relativo de 7%.
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fantoma CIRS. EI contorno rojo indica un valor de -0.06 dB, que muestra la forma

asimétrica esperada.

Una vez comprobada la condicion de campo difuso, estuvimos en condiciones de realizar

mediciones con el fin de reconstruir los mapas de elasticidad. En primer lugar, para
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recuperar el campo de desplazamiento a partir de las imagenes modo-B, se establecieron
los coeficientes de regularizacion en el algoritmo GLUE. Se seleccioné un valor de 0.3
para el parametro app, en todos los equipos de US utilizados en este estudio. Sin embargo,
los coeficientes ai, a2, b1 y b2 debieron ajustarse para cada equipo, segun lo establecido
por los desarrolladores de GLUE 2% (ver Tabla 1.2). Este requisito era predecible ya que
cada equipo presenta un algoritmo de procesamiento de iméagenes y un nivel de ruido
diferente y desconocido. Esto implica que la aplicacion de nuestro método requiere una
calibracion inicial para determinar el conjunto 6ptimo de parametros para cada marca

comercial de equipos de US.

La Figura I1.3 muestra el desplazamiento z reconstruido en dos puntos representativos del
fantoma, uno en el fondo y el otro dentro de una inclusion. Los desplazamientos se
encuentran en el rango de distancias del micrometro y muestran cambios lentos debido a
la baja velocidad de adquisicion de nuestro método. Como se esperaba, el fondo presenta
desplazamientos mayores que la inclusion. A su vez, se muestran las funciones de auto-
correlacion correspondientes y sus respectivos valores maximos. Estos valores maximos
se corresponden con la energia del desplazamiento. Como se puede inferir a partir de los

graficos, la relacion entre los valores maximos estéa de acuerdo con la ecuacion (11.20).
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Figura 11.3. Funciones de desplazamiento reconstruidas para un punto de la inclusion y

un punto del fondo, y las respectivas funciones de auto-correlacién que muestran los

valores maximos C33 mqx-
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Para cada punto del fantoma, se calcul6 la auto-correlacion del desplazamiento z. Dado

que en solidos elasticos e isotropos el mdédulo de Young cumple la relacion Y = u 3:11;21”
y que A > p, las imagenes de elasticidad se generaron mediante la expresion:
2/3
T?S
Y (%) = 3pine(x) = 3 T (11.21)
6T[ (/Jsup) Cmm,max (X)

en donde, ug,, = 6.67 kPa (Y, = 20 kPa) y los valores para T?y S, son los que se

presentaron en la Tabla I1.1.

Las figuras 1.4, 11.5 y 11.6 muestran las imagenes modo-B adquiridas con diferentes
equipos de US y los mapas del mddulo de Young correspondientes generados con nuestro
método. En el caso de la Figura 11.4, la imagen modo-B se adquiri6 con el equipo SIUI
utilizando cuatro focos y un rango dinamico de 80 dB. Por otro lado, la imagen modo-B
de la Figura 11.5 se adquirié con el equipo Verasonic utilizando dos focos y 50 dB de
rango dindmico. Finalmente, para verificar el metodo en el peor escenario de adquisicion
de imagenes modo-B, la Figura I1.6 se obtuvo con el equipo Toshiba sin utilizar zoom,

usando un solo foco y 55dB de rango dindmico.
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Figura 11.4. (a) Imagen modo-B del fantoma CIRS y (b) mapa del médulo de Young
reconstruido superpuesto al modo-B, obtenido con el equipo SIUI Apogee. La linea

punteada indica la posicion de la inclusion.
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Figura 11.5. (a) Imagen modo-B del fantoma CIRS y (b) mapa del modulo de Young
reconstruido superpuesto al modo-B, obtenido con el equipo Verasonic. La linea

punteada indica la posicion de la inclusion.
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Figura 11.6. (a) Imagen modo-B del fantoma CIRS y (b) mapa del modulo de Young
reconstruido superpuesto al modo-B, obtenido con el equipo Toshiba. La linea punteada

indica la posicion de la inclusion.
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Por medio de ROI’s de 20 x 20 pixeles centrados en la inclusion y en el fondo a la misma
profundidad, obtuvimos los valores medios correspondientes y los errores estandar. Esta

informacidn es presentada en la Tabla 11.2.

Tabla 11.2. Mddulos de Young (en kPa) y elasticidades relativas entre la inclusion y el
fondo del fantoma CIRS.

Equipo Parametros de Elasticidad Modulo Modulo
Regularizacion  Relativa de Young de Young
(a1, b, a2, b2) Inclusién Fondo
Toshiba 1111 2.95+0.28 60.0+£4.0 204+ 0.5
SIUI 5511 2.90 £ 0.05 65.5+6.9 22.6+2.7
Verasonic 5511 2.97+£0.01 67.2+7.3 22.6+28

Como se puede observar en las iméagenes reconstruidas de las mediciones realizadas con
el fantoma, los mapas del modulo de Young muestran que la posicién de la inclusién
puede identificarse y los valores de elasticidad correspondientes son consistentes con los
valores informados por el fabricante. Incluso para las adquisiciones modo-B realizadas
con un solo foco y sin zoom, como se muestra en la Figura 11.6, se reconoce la region mas
rigida. En las imagenes se puede ver que las inclusiones aparecen distorsionadas con
respecto a su tamafio real. Este comportamiento esta relacionado con el hecho de que los
pardmetros de regularizacion del algoritmo GLUE actGan como un filtro espacial, y
también con una posible desviacién de nuestro campo experimental difuso con respecto
a un campo perfectamente difuso. Por lo tanto, hay un compromiso entre la resolucién
espacial y la SNR en la imagen final. Como mencionamos al comienzo de esta seccion,
dado que las inclusiones son claramente visibles en las imagenes modo-B y que el campo
de desplazamiento se calcula a partir de estas imagenes, se debe descartar una posible
correlacion entre el mapa del médulo de Young y laimagen modo-B. Para ello, utilizamos
el fantoma de dos capas (Figura 11.7) generado en nuestro laboratorio. Este fantoma
presenta capas que poseen diferente elasticidad y que no se distinguen en el modo-B. La
diferencia en la elasticidad se observa en el mapa relativo del médulo de Young. Como
se esperaba, la capa inferior es aproximadamente dos veces mas rigida que la capa
superior. Este ultimo resultado muestra que el mapa de elasticidad y la imagen modo-B

no estan correlacionados.
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Figura 11.7. (a) Imagen modo-B y (b) mapa relativo del modulo de Young para el
fantoma de agar-gelatina obtenido con el equipo Verasonic. La linea punteada muestra

la interfase entre las dos capas.

11.5.2 Medida in-vivo

Con el fin de validar en forma preliminar el método propuesto, se realiz6 una medida in-
vivo en una paciente que habia sido clasificada como BI-RADS 5 portadora de un
carcinoma ductal infiltrante score 6, segun fue confirmado por una biopsia en el Hospital
de Clinicas, Montevideo, Uruguay. Esta paciente particip6 en forma voluntaria habiendo
prestado con anterioridad un consentimiento informado por escrito. El procedimiento
clinico fue el mismo que el descrito para el fantoma antropomorfico. Un médico radiélogo
experimentado selecciond la posicion mas adecuada para el transductor, el cual se
mantuvo en su lugar mediante el uso de un sistema de fijacion externo. El dispositivo de
vibracion se colocé alrededor de la mama y se le pidid a la paciente que contuviera la
respiracion mientras se adquiria la secuencia de imégenes modo-B, para evitar
desplazamientos mas grandes que los producidos por las fuentes. Este procedimiento se
realiz6 en ambos senos con fines comparativos.

Las Figuras 11.8 (a) y (b) muestran las imagenes modo-B de la mama con un CDI y el
tejido mamario normal de la paciente. Las Figuras 11.8 (c) y (d) muestran los mapas

reconstruidos del mddulo de Young que fueron superpuestos a las imagenes de
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ultrasonido. Como se esperaba, la mama patoldgica presenta un mapa de elasticidad
heterogéneo, mientras que el mapa de elasticidad de la mama normal presenta un patron
homogéneo. Los valores medios del Mddulo de Young, medidos en un ROI centrado en
la lesion y en la posicion correspondiente de la mama sana, fueron 98.1 + 12.9 kPay 24.7
* 8.1 kPa, respectivamente. Estos valores concuerdan con los valores informados en la

literatura para carcinomas de mama y tejido fibroglandular normal.[°!
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Figura 11.8. (a) y (b) imagenes modo-B de la mama de una paciente. (c) y (d) Mapas

reconstruidos del mddulo de Young.

11.6 Discusion del capitulo

De acuerdo con el marco teorico presentado en la seccion 11.2, la presencia de un campo
difuso es mandatoria si se quiere reconstruir mapas de elasticidad cuantitativos a través
de la teoria de recuperacion de la funcion de Green. Con el fin de asegurar la existencia
de dicho campo, desarrollamos un dispositivo prototipo mecanico que cumple con esta
condicion destinado a obtener imagenes del tejido mamario. El dispositivo fue disefiado

para ajustarse a la anatomia de la mama, posicionandolo al nivel de la pared torécica vy,
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por lo tanto, no interfiriendo con la sonda ultrasonora. Construido a partir de un conjunto
de fuentes de traccidn no correlacionadas espacio-temporales junto con largos tiempos de
adquisicion, el dispositivo recrea el escenario de campo difuso, el cual fue verificado
mostrando que el campo de correlacion cruzada reproducia el patrén de directividad de
la funcion de Green. Si se conoce el valor de superficie del modulo de corte, la
metodologia presentada permite cuantificar el médulo de Young en medios heterogéneos.
Si se desconoce este valor, la ecuacion (11.21) todavia permite obtener imagenes de

elasticidad relativa, proporcionando asi informacién que también tiene utilidad clinica.

Debido al procesamiento de datos, los mapas del médulo de Young no se obtienen en
tiempo real. De hecho, el consumo de tiempo para el procesamiento de imagenes toma
entre 3 y 5 minutos en una PC de escritorio (Intel Core i55200U, 2.20 GHz). Sin embargo,

el procesamiento asincrono no afecta la validez del método.

Una limitacién del presente trabajo es que se considerd a la funcién de Green del espacio
libre como solucion. Esto implica que en zonas donde existan interfases, se pueden
producir artefactos que distorsionen las imagenes. A su vez, como el desarrollo tedrico
supone que los puntos de medicion se encuentran en el campo lejano de las fuentes de
traccion, podrian desarrollarse artefactos de imagen cerca de la superficie, como se ve en
otros trabajos basados en campos difusos.[*% Sin embargo, la zona de campo cercano
cubre un rango aproximado dado por la expresion 2A/3, siendo A la longitud de onda de
la onda de corte.l*” En las condiciones experimentales de este trabajo, este rango es de
1.5 cm. Por lo tanto, las lesiones que se encuentren mas profundas que este valor se

pueden visualizar sin artefactos de campo cercano.

11.7 Conclusiones del capitulo

La metodologia propuesta representa una técnica de bajo costo para obtener mapas de
elasticidad del tejido mamario y permitiria la universalizacion del método elastografico
cuantitativo. A pesar que las imagenes de elasticidad no se obtienen en tiempo real, como
ocurre con equipos que disponen de tecnologia de adquisicion ultrarrapida, con un pc de
escritorio es posible obtenerlas en pocos minutos. Este tiempo podria ser ain menor si se
dispone de un procesador dedicado exclusivamente al procesamiento de los datos. Las
imagenes generadas del fantoma antropomaérfico utilizando diferentes equipos de US y la
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medicion in-vivo, respaldan la viabilidad del método. Sin embargo, serian necesarias mas
mediciones in-vivo antes de poder aplicar esta técnica en el entorno clinico. En tal caso,
primero se deben superar otras dificultades. Por ejemplo, en los experimentos presentados
en este trabajo, todas las mediciones se realizaron manteniendo la sonda de US en una
posicion fija mientras los vibradores de superficie estaban activos. La inspeccion a mano
alzada generaria desplazamientos (reales y aparentes) ademas de los producidos por el
generador de campo difuso. Por lo tanto, se debe desarrollar una estrategia de escaneo
junto con un filtrado adicional antes de que esta técnica pueda aplicarse clinicamente.

Una investigacion méas profunda sobre estos asuntos sera abordada en trabajos futuros.
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Capitulo IIl. Entorno virtual de
simulacion en tomografia mamo-

dedicada con medios de contraste.

111.1 Introduccion

La tomografia mamo-dedicada (BCT) es una modalidad de imagen tridimensional que
permite caracterizar en forma local la composicion del tejido mamario. Esta basada en la
adquisicion CT convencional, pero optimiza el disefio del equipamiento y los parametros
de adquisicion de imagen para realzar el contraste, aumentar la resolucion espacial y
limitar la exposicion al tejido mamario. Dada la adquisicién de proyecciones a lo largo
de 360° y la disposicidn del paciente en posicidn prona con su mama pendulante, tal como
se presento en la Figura 31 del Capitulo Introduccién, se evita la posible superposicion
de estructuras y la necesidad de utilizar medios de compresion mamaria™ como ocurre
en mamografia o DBT. En los equipos comerciales disponibles actualmente, el tubo de
RX presenta anodo de tungsteno, el voltaje de alimentacién suele ser fijo y la filtracion
es de algunos milimetros de aluminio o micras de cobre. La corriente de tubo se
selecciona automaticamente a partir de un scout. El algoritmo de reconstruccion puede
ser tanto FBP como iterativo, y el voxel reconstruido es isotropico y del orden de 300 um
de lado.

Esta técnica de imagen podria utilizarse para el diagnostico diferencial del cancer de
mama y en el seguimiento de la enfermedad. Permite evidenciar cambios imagenoldgicos
estructurales, asi como visualizar la presencia de angiogénesis tumoral a través del uso
de medios de contraste iodados (CE-BCT),? proceso que esta estrechamente vinculado

con el grado de avance de esta patologia.l®!

Actualmente la literatura existente sobre la aplicacion en el &ambito clinico tanto de BCT
como de CE-BCT,[245671 coincide en que el uso de medios de contraste iodados durante

una adquisicion BCT permite discriminar mejor los tumores benignos de los malignos.
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Cuantitativamente, esta discriminacion varia dependiendo del tiempo post-
administracion del medio de contraste para el cual se realice la evaluacion,™ presentando
valores méaximos a los 2 minutos de haber sido administrado.[?d La presencia de
microcalcificaciones malignas asociadas a un DCIS, también genera un mayor realce en
la imagen, respecto de aquellas microcalcificaciones de origen benigno. Esto sugiere qué
de optarse por esta modalidad de imagen como alternativa para el diagnostico diferencial,
se podria disminuir la cantidad de procedimientos de biopsia que se realizan con fines
histologicos. La variacion en el realce se puede determinar en forma cuantitativa a través
del cambio en el valor promedio de las unidades Hounsfield en un ROI, medidas en las

imagenes pre y post-contraste, segun la expresion:

AHU = (HUggion — HUEGE®) — (HUggion — HURGE (1.1)

esion

En esta expresion la absorcion del contraste iodado en el tejido graso se utiliza como
factor de normalizacion, para tomar en consideracion posibles fluctuaciones entre la
adquisicién de la imagen y el tiempo post-administracion del medio de contraste. Dado
que esta metodologia implica la adquisicion de dos secuencias BCT, la mayor desventaja
que presenta, es la dosis impartida al paciente. Debido a la geometria y los parametros
técnicos de irradiacion, la dosis glandular media (MGD) es la mayor limitante desde el
punto de vista de radioproteccion, ya que otros 6rganos cercanos también podrian recibir
una dosis efectiva, sin embargo, estas son menores a las recibidas en estudios
radiograficos simples. ! Los valores reportados para la MGD en un estudio CE-BCT se
encuentran en el entorno de 26 mGy, >4 a diferencia de un estudio BCT simple que se

encuentra en el entorno de 12 mGy.

La CE-BCT podria ser utilizada como una técnica cuantitativa que utiliza al medio de
contraste iodado como biomarcador. Para ello seria necesario que las curvas de
“absorcion y lavado” puedan reconstruirse durante un estudio de perfusion, de forma
similar a las curvas cinéticas que se obtienen en estudios de MRI. En este caso se cuenta
con la ventaja que la adquisicion se realizaria en tan solo algunos minutos y con voxeles
de mayor resolucién. Sin embargo, primero es necesario optimizar la adquisicion con el
fin de disminuir la MGD, dado que un estudio de perfusion duraria aproximadamente 5
minutos, tiempo que equivaldria a 30 BCT. Diferentes trabajos’*% han evaluado la
optimizacion de los parametros técnicos y el uso de diferentes filtros para la adquisicién

de imégenes CE-BCT, evaluando los resultados en funcién de parametros de calidad de
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imagen como la SDNR vy la relacion contraste ruido normalizada por la dosis (CNDR).
Por ejemplo, en Prionas et al. 2011, [ se determind que la adquisicion realizada a 60 kV
y mediante el uso de un filtro de cobre de 200 um maximiza el contraste del iodo respecto
a la adquisicion con un equipo BCT convencional. En esta tesis, en cambio, hemos
investigado la forma de optimizar la adquisicién con la finalidad de recuperar las curvas
cinéticas, imponiendo como restriccion que la MGD de la adquisicion completa sea
comparable a la MGD reportada para un estudio CE-BCT simple. Con este fin, diferentes
enfoques son posibles. Por ejemplo, se podria utilizar un detector cuya eficiencia cuantica
de deteccion (DQE) sea superior en el entorno de energia del borde K del iodo. Esto
permitiria disminuir la corriente de tubo utilizada, factor que esta directamente vinculado
a la MGD. También podria modificarse la filtracion y utilizar un voltaje de alimentacion
que favorezca la absorcion de fotones por el medio de contraste.*” A su vez, operaciones
de post-procesado especialmente dedicadas para la disminucion del ruido también
permitirian utilizar corrientes de tubo méas bajas. Otra posibilidad seria realizar la
adquisicion con equipos que posean alguna solucion tecnoldgica de energia dual. EI uso
de esta tecnologia y un algoritmo de reconstruccion dedicado, permitiria obtener la
informacion cuantitativa realizando una Unica exposicion. Este tipo de tecnologia ain no

se encuentra implementada en los sistemas comerciales de BCT.

Para evaluar las alternativas mencionadas, y en particular, diferentes aspectos
constructivos y protocolos de adquisicion de un nuevo sistema de imagen, idealmente se
necesitan ensayos basados en imagenes reales de pacientes, con multiples adquisiciones
en diversas condiciones. Aspectos éticos y de proteccion radioldgica hacen inviable este
tipo de estudios. Sin embargo, la utilizacidn de entornos virtuales de simulacién permitiria
realizar las investigaciones mencionadas. A través de esta herramienta, tanto el paciente
como el equipamiento son simulados computacionalmente, permitiendo realizar tantos
ensayos como sea necesario. Actualmente, y en colaboracion con el grupo AXTI del
Radboud Medical Centre (RMC), nos encontramos en el proceso de implementacion y
validacion de un entorno virtual de simulacion de adquisicion CE-BCT con tecnologia de
energia dual. Esta herramienta computacional permitira definir protocolos de adquisicion
optimizados para estudios de perfusion, previo a su aplicacion en el ambito clinico.
Ademas, como consecuencia directa de este proceso, utilizando el equipo BCT simulado,
también se podrian realizar estimaciones dosimétricas con simulacion MC mediante un

proceso similar al presentado en el Capitulo I, informacion que podra ser incluida en el
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reporte radioldgico del paciente, una vez que se implemente el proyecto “Smart card”

llevado adelante por la IAEA.M]

111.2 Método

La adquisicion de imagenes CE-BCT es un area de investigacion que se encuentra en
creciente evolucion. Es entonces necesario optimizar los parametros constructivos, de
adquisicién, reconstruccién y analisis, que aseguren la calidad de imagen para realizar un
correcto diagndstico. En particular, si esta modalidad se utilizara en forma cuantitativa a
través de la obtencion de curvas de perfusion (técnica que hasta el momento no ha sido
implementada clinicamente). Dado que la heterogeneidad tumoral puede ser un factor
adicional de diagnostico diferencial, la obtencion de las curvas cinéticas voxel a voxel
puede brindar méas informacion, que la evaluacién de las mismas dentro de un VOI en el
que se promedia la sefial. Para ello, nos encontramos desarrollando y validando un
entorno virtual que simula la adquisicion de imagenes CE-BCT, con la finalidad de
obtener curvas cinéticas voxel a voxel post-administracién de un medio de contraste
iodado. Para la representacion del paciente utilizamos fantomas antropomorficos de
mama computacionales 4D (la cuarta dimensidn se corresponde con la perfusion del
medio de contraste).[*?l En el caso del equipo BCT, simulamos un equipo convencional y
otro que utiliza dos espectros de energia diferentes mediante la sustitucion del filtro de
aluminio por un sistema de filtros alternantes de cobre y estafio. Este ultimo caso
corresponderia a la adquisicion de imagenes por un sistema con tecnologia dual, en la
cual los filtros fueron elegidos de forma tal que uno de los espectros tenga una energia
efectiva superior al borde K del iodo (33 KeV) y el otro una energia inferior. A partir de
las imagenes adquiridas con ambos espectros, se podria obtener una imagen gque contenga
unicamente la informacion cinética del medio de contraste. En la Figura I11.1 se puede
observar el espectro de emision para la filtracion original de aluminio que posee el equipo
BCT comercial y los espectros de emision generados por la incorporacion del sistema de
filtros alternantes, obtenidos a través del generador de espectros TASMICSgct.*]
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Figura I11.1. Espectros de emision a 49 kV para la filtracion original de aluminio y para

filtros de cobre y estafio.

El proceso de simulacién contempla varios pasos. Comienza con la generacion de
proyecciones por interaccion de la radiacion primaria con el fantoma. Posteriormente las
proyecciones son corregidas por la pérdida de resolucion espacial y la presencia de ruido.
Para ello, utilizamos la Funcion de Transferencia de la Modulacion (MTF) y el Espectro
de Potencia del Ruido (NPS) medidas experimentalmente bajo diferentes condiciones de
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la corriente de tubo. Una vez generadas las proyecciones, se reconstruyen las imagenes
tridimensionales. A partir de ellas, se evaluara la posibilidad de recuperar voxel a voxel
las curvas de perfusion en el tejido fibroglandular y tumoral, para distintas corrientes de

tubo, magnitud que esta directamente vinculada a la MGD que recibira el paciente.

[11.2.1 Fantoma computacional 4D

Diferentes fantomas antropomorficos de mama computacionales 4D, desarrollados por el
grupo AXT], fueron utilizados dentro del entorno virtual de simulacién para representar
pacientes de distintas caracteristicas. Los mismos se generaron a partir de imagenes BCT
adquiridas en pacientes sanos y utilizando un algoritmo de segmentacién automatico que
trabaja con diferentes técnicas de analisis de imagen segin el tejido a clasificar.[**!
Durante el proceso de segmentacién, como el que se muestra en la Figura 111.2, cuatro
tipos de tejido son clasificados; piel, grasa, tejido fibroglandular y vasos sanguineos. De

esta forma se obtiene un mapa anatémico tridimensional del tejido mamario, tal como se

Fibroglandular Tissue and
Vasculature Segmentation| § .

Y

presenta en la Figuras I11.3.

Skin Segmentation

4

Adipose Tissue
Segmentation

Post-processing

(@) (b)

Figura 111.2. (a) Diagrama de flujo del algoritmo de segmentacion de imagenes y (b) los

respectivos tejidos segmentados.4

92



Figura 111.3. (arriba) Tres ejemplos de vistas coronales adquiridas con BCT y (abajo)
sus respectivas imagenes segmentadas a partir del algoritmo automatico de
clasificacion. En rojo se representa el tejido glandular, en azul a los vasos sanguineos,

en gris a la grasa y en verde a la piel. [*4]

Para incluir la informacion dindmica asociada a la concentracion del medio de contraste,
con el fin de obtener la cuarta dimensidn, se utilizaron imagenes dindmicas de resonancia
magnética para generar curvas de realce de contraste en funcion del tiempo segun el tipo

de tejido,1*? como las que se presentan en la Figuras 111.4 y 111.5

y
Preprocessing:

Image Classification :
Perfusion Input
Parameters

v

Enhancement Modelling

v

Breast Lesion
Model and Perfusion

End

Figura 111.4. Diagrama de flujo de adquisicién de la cuarta dimensién del fantoma
4D.1%
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Figura 111.5. Curvas promedio de concentracion del medio de contraste iodado en

diferentes tejidos generadas con una resolucion temporal de 1 s.1*]

Es importante destacar que los fantomas computacionales también pueden utilizarse con
fines dosimétricos dada la posibilidad de segmentar el tejido fibroglandular. Mediante
simulacion MC se puede determinar un mapa de la dosis glandular recibida durante la

adquisicion, en forma similar al desarrollo presentado en el capitulo I de esta tesis.

111.2.2 Entorno virtual de simulacién CE-BCT

Simulamos dos equipos BCT similares al equipo de uso clinico que se encuentra en el
RMC (Koning Corp.,West Henrieta, NY). Uno comparte las prestaciones originales del
equipo comercial, y en el otro se sustituyo el filtro original por un sistema de filtros
alternantes para simular una modalidad de tecnologia dual. Las prestaciones simuladas

para estos equipos se presentan en la Tabla I11.1

Es importante destacar que una fortaleza del presente entorno virtual es su versatilidad

ante modificaciones de cualquiera de los parametros presentados en la Tabla I11.1.

94



Tabla I11.1. Caracteristicas de los equipos BCT simulados.

Anodo Tungsteno
kVp 49
Punto focal 0.3 mm
Filtracion Convencional: 1.6 mm Al
Dual: 75 um Sn
150 um de Cu
Distancia Foco-Detector 92.3cm
Distancia Foco-lsocentro 65 cm
Corriente de tubo 6 - 200 mA
Detector Paxscan 4030CB
Flat Panel indirecto (Csl)
397 x 298 mm?
Adquisicién 300 proyecciones en 10 s

Una vez definidas las caracteristicas constructivas del equipo BCT, cada una de las 300
proyecciones es simulada en sucesivas etapas, tal como se presenta en el esquema de la

Figura I11.6.

“Ray-tracer” algorithm

Primary radiation image
projection

“Saunders”
method

MTF & NPS

Reconstruction from
modified projection
images

Figura 111.6. Etapas del proceso de simulacién para la adquisicion de las imagenes de

proyeccion.
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El proceso comienza con la generacion de una imagen de radiacion primaria. Para ello es
necesario definir el haz de RX a través de su espectro de emision,[*® y la disposicion
geométrica del tubo respecto del detector. Ademas, se debe determinar el tamario,
material, eficiencia y déxel del detector de radiacién y definir la relacion del valor de

pixel en funcion del kerma en aire a la entrada del mismo.

Para generar las imagenes de proyeccion de radiacion primaria, es necesario determinar

el camino radiologico del haz de RX, que se define mediante la expresion:

RP:Z Z Zl(i.j,k)-p(i,j,k) (111.2)
i j k

en donde I(i,j,k) representa la distancia recorrida por el haz de radiacion dentro de un
voxel de coordenadas (i,j,k) y p es la densidad en dicho voxel. Esto implicaria realizar un
total de N® evaluaciones numéricas, lo que resulta en un proceso computacional muy
demandante. Mediante el algoritmo ray-tracer!*® se puede optimizar este proceso. Este
algoritmo simula la interaccion del haz de radiacion considerando al volumen de interés
como la interseccion de planos ortogonales equiespaciados en las tres direcciones. Un haz
que ingresa al volumen en un punto P1(X1,y1,21) Y emerge por un punto P2(X2,y2,z2) puede

representarse en forma paramétrica mediante las expresiones:
x(@) =x; + alx; —x;)

y(@) =y, + aly, —y1) (111.3)
z(@) =z + a(z; —z;)

Por lo tanto, se pueden determinar una serie de valores o que definen la interseccion con
cada plano. Finalmente, la longitud recorrida dentro de un véxel estara definida por la
diferencia de valores o adyacentes y el camino radioldgico se determinara mediante la

expresion:

Rp = dy, Z[(a(m) —a(m — 1)]p(i(m),j(m), k(m)) (111.4)

m

en la cual di2 es la distancia euclidea entre los puntos P1y P2 e (i(m),j(m), k(m)) son
los indices que representan la posicion de cada voxel que fue atravesado por el haz. Estos

indices también se determinan en funcion de los valores paramétricos a(m). Mediante el
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uso de este algoritmo, el nimero de operaciones realizadas disminuye a 3N, lo que

optimiza el tiempo de computo.

A partir de un algoritmo “ray-tracer” desarrollado por el grupo AXTI y validado para un
equipo BCT convencional, implementé la generacion de imagenes de proyeccion de
radiacion primaria a partir del uso de espectros alternantes, con la finalidad de simular un
equipo virtual capaz de realizar adquisiciones de energia dual. Ambos espectros utilizan
tungsteno como material del anodo, pero filtros diferentes; uno de cobre de 150 um de

espesor y otro de estafio de 75 um, como los que fueron presentados en la Figura I11.1.

Dado que la concentracidn del medio de contraste varia en funcién del tiempo segun las
curvas presentadas en la Figura 1.5, para realizar las simulaciones se tomd en
consideracién una resolucion temporal de 1s. Esto implica que en los 10 s que demora la
adquisicion de las 300 proyecciones durante una exploracion de 360° cada 30

proyecciones se actualiza la concentracion de iodo utilizando un fantoma diferente.

A continuacion, implementé el algoritmo para modificar las imagenes de proyeccién que
considera la pérdida de resolucion y degradacion de la imagen por las caracteristicas
constructivas del detector y por la presencia de ruido cuantico y electronico, siguiendo el
método propuesto por R. Saunders y E. Samei.['®! Este método propone utilizar una
version sobre-muestreada de la MTF del detector para implementar la pérdida de
resolucion espacial en el espacio de Fourier de las imagenes. Dicha funcion fue medida
experimentalmente para el detector Paxscan 4030CB. Una vez incorporada la pérdida de
resolucion, se procede a la incorporacion de ruido. Para ello se define una imagen de ruido
aleatorio en el dominio espacial con valor medio igual a cero y varianza igual a uno.
Luego, en el dominio de la frecuencia, se le incorpora la NPS del sistema obteniéndose
una imagen de “ruido de color ”. Esta se diferencia de una imagen de “ruido blanco”, en
la cual en la NPS todas las frecuencias estan presentes con igual amplitud. La relacion de
la varianza en funcion del valor de pixel y la NPS fueron determinadas
experimentalmente, tanto para el equipo convencional como para el de energia dual,
habiéndose implementado previamente el sistema de filtros alternantes en el equipo real,
tal como se muestra en la Figura I11.7. Las curvas NPS fueron ajustadas por polinomios

de grado 5 para su incorporacion al algoritmo.
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Figura I11.7. Curvas NPS y Varianza en funcion del valor de pixel para (a), (b) filtro de

cobre 150 um vy (c), (d) filtro de estafio de 75 pm.

Finalmente, una vez obtenida la imagen de color, esta es pesada por la relacion de

varianza en el dominio espacial y se adiciona la imagen resultante a la de proyeccién

original. Como resultado se obtiene la imagen de proyeccién modificada por pérdida de

resolucion y ruido.

Para reconstruir una curva de perfusiébn de 5 minutos de duracién, el proceso

anteriormente descrito se repite para un total de 30 fantomas, con la correspondiente

concentracion de iodo actualizada. Por Gltimo, a partir de las imagenes de proyeccién

modificadas, y mediante un método de reconstruccidn iterativo, se obtienen las imagenes
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tridimensionales que permitiran estudiar bajo qué condiciones es posible recuperar las

curvas cinéticas asociadas a la absorcion del medio de contraste.

111.3 Resultados

La Figura I11.8 representa una seccion coronal de un fantoma 4D segmentado a 140 s
post-administracion del contraste iodado, donde facilmente se distingue la presencia de
un tumor. También se presenta un ejemplo de proyeccion obtenida mediante la simulacién
de radiacién primaria por el algoritmo ray-tracer y la misma proyeccion, pero posterior a
la adicion de la pérdida de resoluciéon por MTF y NPS utilizando una corriente de tubo de
12 mA para un equipo convencional. Finalmente se muestra el mismo corte resultado de
la reconstruccion. Tal como se puede observar, la presencia de ruido puede dificultar la
visualizacion del tumor. Sin embargo, podria recuperarse informacién diagnostica

relevante si se pueden obtener las curvas de perfusion asociadas al medio de contraste.

(a) (b) (© (d)

Figura 111.8. Secuencia de imagenes representando todos los pasos implementados por
el entorno virtual de simulacion. (a) Corte coronal del fantoma ideal, (b) proyeccién de
radiacion primaria, (c) imagen modificada por pérdida de resolucion e incorporacion de

ruido y (d) reconstruccion iterativa del mismo corte.
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A su vez, en la Figura 111.9 se presenta el resultado de dos simulaciones realizadas
utilizando otro ejemplo de fantoma computacional, adquiridas mediante un equipo BCT

convencional, a las dos corrientes de tubo mas bajas.

(@) (b) (©

Figura 111.9. (a) Mismo corte coronal a 120 s post-administracion del contraste iodado
para el fantoma ideal y reconstruido adquirido con un equipo BCT convencional a (b) 8
mA'y (c) 6 mA.

Tal como se puede observar, a medida que la corriente de tubo disminuye, el efecto del
ruido se hace cada vez méas pronunciado, hasta el punto en el cual a simple vista el tumor
pueda no ser detectado dependiendo de sus caracteristicas funcionales. Sin embargo, tal
vez sea posible obtener informacion diagnostica relevante mediante una técnica

cuantitativa que evalue en forma auténoma las curvas de perfusion voxel a voxel.

A partir de las imagenes de proyeccion adquiridas durante 5 minutos mediante el fantoma
de la Figura 111.9, se evalud la posibilidad de reconstruir dichas curvas. En la Figura I11.10
se muestran las curvas de perfusién ideales y las respectivas curvas cinéticas
reconstruidas a partir de la variacién temporal del coeficiente de atenuacién lineal,
medido como el valor promedio en un VOI, en una simulaciéon que utiliza un equipo
convencional BCT y una corriente de tubo de 6 mA. Los resultados muestran que
utilizando diferentes tamarfios de VOI en el entorno de un punto representativo dentro del
tumor y dentro del tejido glandular ha sido posible recuperar las curvas de perfusion, pero

no voxel a voxel.
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Figura 111.10. Curvas de perfusién ideales del medio de contraste evaluadas en un punto
representativo (a) dentro del tumor y (b) en el tejido fibroglandular para el fantoma de la
Figura 111.9 y para un equipo BCT convencional. Curvas cinéticas adquiridasa 6 mA'y
reconstruidas mediante el valor promedio del coeficiente de atenuacion lineal para

distintos tamafios del VOI (c), (e) en el tumor y (d), (f) en el tejido glandular.

Tal como se observa a partir de las gréaficas, a medida que el tamafio del VOI aumenta, el
ruido en la sefial disminuye. En un punto dentro del tumor, para un VOI de 5 voxeles de

lado, fue posible recuperar la curva de perfusion. En el caso de un punto dentro del tejido
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fibroglandular, dado que la absorcién del contraste iodado es menor, el ruido afecta méas
a la sefial y dificulta la recuperacion de las curvas. Sin embargo, la tendencia puede
identificarse y la posicion del maximo de absorcidn se puede apreciar incluso para el VOI

de menor tamafo.

La Figura 111.10 muestra que el uso de una técnica cuantitativa CE-BCT que utilice un
equipo BCT con prestaciones convencionales a bajas corrientes de tubo, permite
recuperar las curvas de perfusion del tumor si se utiliza el promedio de la sefial en un
VOlI, pero no vixel a voxel. Por otra parte, la mayor limitacion asociada al uso de un
equipo con prestaciones convencionales esta relacionada con la MGD impartida al
paciente. La funcién que representa el kerma en aire para una adquisicién convencional
fue determinada experimentalmente. Se utilizd6 una camara de ionizacion cilindrica
colocada en el centro de rotacion del equipo, y se irradié durante 10 s a diferentes
corrientes de tubo, obteniéndose la siguiente expresion (en mGy):

Kermay, fiter = 0.27 * mA — 0.55 (111.5)

Por lo tanto, para una adquisicién simple realizada a bajas corrientes de tubo, como por
ejemplo 6 mA, el kerma en aire seria igual a 1.1 mGy. Dado que las curvas de perfusion
se reconstruyen a partir de 5 minutos de adquisicion, el kerma en aire para una adquisicién
completa resultaria igual a 33 mGy. Es posible realizar una estimacion de la MGD
mediante el coeficiente de dosis normalizado cuyo valor maximo para un haz
polienergético de tungsteno filtrado con 1.6 mm de aluminio es de 0.582 mGy/mGy.['1 A
partir de este valor, la MGD estimada seria de 19.2 mGy. Este valor podria ser, en algunos
casos, comparable al de un estudio de mamografia diagnostica. Por otra parte, ya hemos
comentado que las curvas de perfusion no han podido recuperarse voxel a voxel. Por lo
tanto si se quisiera utilizar un equipo BCT convencional, seria necesario aumentar la

corriente de tubo para disminuir el ruido de la sefial, lo que incrementaria la MGD.

Con la finalidad de reconstruir las curvas cinéticas sin comprometer la MGD, estudiamos
la posibilidad de utilizar un equipo con tecnologia dual. En la publicacién de Prionas et
al. 2011 se sugiere el uso de 60 kV y un filtro de cobre de 200 pm de espesor para realzar
el contraste del iodo durante una adquisicion CE-BCT. A su vez, la tasa de kerma en aire
reportada disminuye considerablemente para esta filtracion. En la misma publicacion se
muestra que el uso de un filtro de estafio también reduce la tasa de kerma en aire

impartida, sin embargo, se desaconseja la utilizaciéon de dicho material por la necesidad
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de disminuir la fluencia de fotones, dadas las limitaciones de enfriamiento del tubo de
RX, lo que empeora el contraste de la imagen.

Dado que nuestra finalidad es la de obtener imagenes donde Unicamente el medio de
contraste sea visualizado, planteamos adquirir la mitad de las proyecciones con un
espectro cuya energia efectiva se encuentre por encima del borde K del iodo, y la otra
mitad con un espectro cuya energia efectiva se encuentre por debajo. Por lo tanto,
simularemos la adquisicion de las 300 imagenes de proyeccion en forma alternada entre
un espectro de RX generado a partir del uso de un filtro de cobre y otro generado por el
uso de un filtro de estafio.

Las correspondientes funciones experimentales obtenidas para el kerma en aire a 49 kV
utilizando el filtro de cobre y el de estafio son, respectivamente (en mGy):

Kermacy fiter = 0.054 *mA — 0.18 (111.6)
Kermagy, fiter = 0.18 *x mA — 0.47 (1.7)

A partir de las expresiones 111.6 y I11.7 se observa que con 12 mA se genera un kerma en

aire de 33 mGy, similar al producido por el equipo convencional.

Las graficas presentadas en la Figura 111.11 fueron reconstruidas mediante la simulacion
del equipo virtual de energia dual utilizando el fantoma de la Figura 111.8. Al igual que
ocurre con las curvas cinéticas obtenidas mediante el equipo BCT convencional, a medida
que el tamafio del VOI disminuye, el ruido en la sefial se incrementa, lo que dificulta la
su recuperacion. Sin embargo, en el caso de un punto que se encuentran en una posicion
dentro del tumor, para un VOI de 3 vdxeles de lado todavia es posible discriminar el
tiempo para el cual el medio de contraste presenta un maximo de absorcion. Como es
esperado, a medida que el tamafio del VOI aumenta, la curva cinética reconstruida se
acerca mas a la ideal. La misma tendencia se puede observar en un punto representativo
del tejido glandular, pero dado que la absorcion de iodo es menor en este tipo de tejido,
el ruido de la sefial compromete la recuperacion de las curvas de perfusion. En la Figura
I11.12 se presenta el resultado de la simulacion realizada con el equipo dual pero a 6 mA.
En este caso, mediante un VOI de 5 voxeles de lado todavia es posible discriminar la
tendencia esperada de la curva cinética. ElI kerma en aire para una adquisicion de 5
minutos disminuyo a 11.6 mGy, que es aproximadamente 1/3 del kerma en aire impartido

para la simulacion realizada con 6 mA y un equipo convencional. La correspondiente
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MGD estimada, utilizando un coeficiente normalizado igual a 0.7 mGy/mGy*®! seria de

8.1 mGy, que es el 43% de la MGD impartida durante la adquisicion convencional.
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Figura 111.11. (a) y (b) Curvas de perfusion ideales del medio de contraste en un punto

representativo del tumor y del tejido glandular para un equipo BCT de energia dual. (c),

(e), (g) Curvas cinéticas reconstruidas en un punto del tumor y (d), (f), (h) en un punto

del tejido glandular para el fantoma de la Figura I11.8 adquiridas a 12 mA.
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Figura 111.12. Curvas de perfusion reconstruidas mediante el promedio de la sefial en
VOI’s diferentes, para un punto representativo en el tumor del fantoma de la Figura 111.9
obtenidas mediante una simulacién realizada con el equipo BCT dual para una corriente

de tubo de 6 mA.

111.4 Discusion del capitulo.

Los resultados obtenidos muestran que en el caso particular de la simulacion realizada
con un equipo BCT convencional, las curvas cinéticas para puntos representativos del
tumor y del tejido fibroglandular han podido ser recuperadas mediante el promedio de la
sefial en un VOI. Hemos visto que para un VOI de 5 vixeles de lado, es posible reconocer
la tendencia de la curva ideal en la curva reconstruida. A partir de la expresion del kerma
en aire obtenida experimentalmente, la MGD estimada para una adquisicién completa de
5 minutos de duracion seria aproximadamente de 19 mGy. Con el fin de estudiar bajo qué
condiciones es posible recuperar las curvas de perfusion voxel a voxel, sin comprometer
o0 inclusive disminuir la MGD, implementamos la simulacién de un equipo BCT con
tecnologia dual. Esta variante constructiva ha sido pensada con la finalidad de desarrollar
una técnica CE-BCT que permita visualizar solamente al medio de contraste en las
imagenes. En este caso, mediante la simulacion utilizando una corriente de tubo de 12
mA, el kerma en aire resulto similar al de la adquisicion convencional y observamos que
las curvas de perfusion también pueden ser recuperadas mediante el promedio de la sefial
en un VOI. El tamafio del VOI dptimo varia segun el tipo de tejido dado que la absorcion

del contraste iodado es mayor en el tejido tumoral que en el tejido fibroglandular, y por
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lo tanto la sefial sera mas sensible al ruido en este ultimo caso. A medida que el VOI
aumenta el promedio de la sefial resultante hace que el ruido afecte en menor proporcion
al resultado final. Hemos disminuido la corriente de tubo hasta un valor de 6 mA,
obteniéndose resultados similares en cuanto a la recuperacion de las curvas cinéticas, y
con una disminucion de mas del 50% del kerma en aire. Las imagenes, tal como se
esperaba, se tornan més ruidosas a medida que la corriente de tubo disminuye. Por lo
tanto resulta necesario implementar optimizaciones adicionales en pos de obtener curvas

cuantitativas voxel a voxel.

Es importante aclarar que en el presente trabajo, los efectos de la radiacion secundaria no
fueron considerados. Sin embargo, esto no representa una limitacion a los resultados
presentados. Las imagenes de proyeccién asociadas a la radiacion secundaria pueden
generarse mediante simulacién MC y adicionarse a las iméagenes obtenidas por radiacion
primaria, previo a la implementacion de la pérdida de resolucion. Pero en el caso de
trabajar con adquisiciones reales, las proyecciones de radiacion secundaria ya sea
simuladas o0 medidas para un pacientel*®! podrian utilizarse para corregir las imagenes

BCT. Por tal motivo su contribucién no ha sido tomada en cuenta.

Una limitacion que presenta el actual entorno virtual para el equipo dual, es que utiliza
un algoritmo de reconstruccidn iterativo que no esta especialmente dedicado para el uso
de espectros alternados. Actualmente en el grupo AXTI se esta trabajando en la
optimizacion de un algoritmo, previamente desarrollado, de reconstruccion iterativo
polienergético por descomposicion de materiales.’? A diferencia de los algoritmos
convencionales, incorpora la informacion de los diferentes espectros utilizados para la
adquisicién de cada proyeccién. Una vez optimizado, modelara a cada voxel como una
combinacion de tejido graso, tejido glandular y medio de contraste iodado, a través de
factores de peso “Wivexe” («~ representa a cada uno de los compuestos mencionados).
Mediante un proceso iterativo que minimiza el gradiente de la funcion de méaxima
verosimilitud, se obtendran dichos factores de peso en forma matricial. Finalmente, a
partir de la matriz “wiodo”” S€ podra construir una imagen correspondiente unicamente al
medio de contraste. Actualmente el algoritmo se encuentra en vias de optimizacion, pero
igualmente se ha podido obtener imagenes Wrat Y Wrg+1. Las correspondientes imagenes
producto de la simulacion con el equipo BCT dual a 6 mA se presentan en la Figura 111.13.
A partir de estas imagenes, se reconstruyo una imagen del coeficiente de atenuacion lineal

a 34 kV. Esta energia fue elegida para realzar el medio de contraste iodado, ya que
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coincide con el borde K de este elemento. En la Figura 111.14 se presenta un corte coronal
preliminar del mapa del coeficiente del atenuacion lineal a 34 kV utilizando el algoritmo
dedicado, y el correspondiente corte reconstruido con el algoritmo iterativo convencional
a modo comparativo. Finalmente, en la Figura 111.15 se presenta la curva cinética ideal y

la reconstruida, para un punto representativo dentro del tumor.

Figura 111.13. Imagenes “w” de un corte coronal a 240 s post-administracion del medio

de contraste obtenidos mediante la simulacion con un equipo BCT dual a 6mA.

(a) (b)

Figura I11.14. Mismo corte coronal a 240 s post-administracion del medio de contraste
obtenidos con BCT dual a 6mA y reconstruido con (a) el algoritmo iterativo dedicado a

34 kV y (b) algoritmo iterativo convencional.
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Figura 111.15. (a) Curva de perfusion ideal del medio de contraste a 34 kV en un punto
representativo del tumor. (b) Curva reconstruida con el algoritmo dedicado (no

optimizado) para el mismo voxel.

Tal como se puede observar en las Figuras I11.14, y 111.15, a pesar que el algoritmo
iterativo dedicado no se encuentra optimizado, cualitativamente la identificacion del
tumor resulta evidente en la imagen reconstruida y con un realce superior al de la imagen
generada con el algoritmo iterativo convencional. Por otra parte, en la curva cinética
recuperada mediante la sefial de un sélo véxel se puede distinguir la tendencia esperada
y la coincidencia temporal del méximo de absorcion del medio de contraste. La
discrepancia en los valores del coeficiente de atenuacién puede deberse al artefacto
“cupping” (decremento del valor de pixel hacia el centro de la imagen) que presenta la

imagen “Wrg+” de la Figura II1.13, producto de la no optimizacién del algortimo.

Una limitacion adicional, es que las mediciones experimentales para la implementacion
del ruido y la pérdida de resolucion, fueron realizadas con un voltaje de alimentacion del
tubo de RX de 49 kV. En el equipo Koning, este parametro de adquisicion es fijo. El uso
de un voltaje de operacion superior, en el entorno de 55 kV, junto con la implementacién
del algoritmo de reconstruccion dedicado podria brindar mejores resultados en la
recuperacion de las imégenes “w;i”, dada la mayor diferencia entre las respectivas
energias efectivas de los espectros correspondientes a los filtros de cobre y estafio. Para
poder implementar esta variante dentro del entorno virtual, o bien se miden
experimentalmente las prestaciones del detector bajo esta nueva condicion de operacion,
0 bien se simula la respuesta del detector mediante un enfoque de “cascade modelling”.!?!!

Debido a que a corto plazo el tubo de RX del equipo sera sustituido, y tendra un valor
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méaximo de alimentacion de 70 kV, podremos a futuro implementar dicha variante, con el

fin de estudiar sus implicancias en la reconstruccién de las curvas de perfusion.

Hasta el momento todas las imagenes de proyeccién fueron adquiridas a un mismo valor
de la corriente de tubo. Dada la disminucion del kerma en aire impartido, lograda por la
implementacién del sistema de filtros alternantes, otra posible variante de adquisicion
seria realizar una secuencia BCT adicional utilizando una corriente de tubo mayor previo
a la administracion del medio de contraste. La informacion de esta imagen de alta calidad
podria utilizarse para la correccion de las imagenes adquiridas a bajas corrientes de tubo,
adquiridas luego de la administracion del contraste iodado. Este procesamiento de la
sefial, tal vez permitira utilizar corrientes de tubo aun menores a 6 mA, dando como
resultado una disminucion adicional del kerma en aire, lo que se traducira en una
reduccion adicional de la MGD. La implementacion de esta herramienta de
procesamiento sera abordada en futuras investigaciones. Confiamos en que las variantes
mencionadas permitiran recuperar en forma autébnoma las curvas de perfusion con una

disminucion adicional de la dosis impartida al paciente.

111.5 Conclusiones del capitulo

Hemos desarrollado un entorno virtual de simulacion CE-BCT como herramienta de
investigacion. Los resultados obtenidos en estos estudios preliminares nos permiten
concluir que el uso de tecnologia dual en un equipo BCT, permitiria la recuperacion de
las curvas cinéticas asociadas al uso de un medio de contraste iodado durante un estudio
de perfusion mamaria. Hemos visto que esta variante constructiva disminuy6 la MGD
estimada en un 57 % respecto a la adquisicion realizada mediante un equipo BCT
convencional. Hasta el momento la reconstruccion de las curvas de perfusion se realizd
utilizando un método de reconstruccion iterativo convencional. Sin embargo, hemos
obtenido imagenes preliminares reconstruidas mediante la implementacion de un
algoritmo dedicado (el cual ya se encuentra en vias de optimizacién), que muestran la
viabilidad de recuperar las curvas de perfusion voxel a véxel. Confiamos en que el uso
de este algoritmo junto con la implementacion de operaciones de procesamiento de las

imagenes permitira recuperar las curvas cinéticas en forma autonoma con una reduccion
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adicional de la dosis glandular, transformando la CE-BCT en una modalidad de carécter

cuantitativo para uso clinico.
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Conclusiones generales y trabajos futuros

El cAncer de mama es el cancer con mayor incidencia y mortalidad dentro de la poblacion
femenina a nivel mundial. Por este motivo, es de suma importancia la tarea de
investigacion en las distintas areas que estan involucradas en su deteccion temprana y en
el diagnostico diferencial. Desde hace mucho tiempo las imagenes medicas cumplen un
rol fundamental en la deteccion y el diagndstico de esta enfermedad y sin lugar a dudas,
la fisica médica es una disciplina esencial para el aseguramiento de la calidad de imagen.
Tal como ha sido mencionado a lo largo de esta tesis, el principal objetivo de la
imagenologia es la obtencion de imagenes que permitan al especialista realizar un
correcto diagnostico. Para ello es esencial optimizar la calidad de imagen, prestando
especial atencion a los aspectos dosimétricos asociados a aquellas modalidades que hacen
uso de radiaciones ionizantes. Existe consenso cientifico en que la mamografia de
cribado, como herramienta de salud publica, es la modalidad mas indicada para evaluar
poblaciones asintomaticas, y que la relacion costo/beneficio es positiva siempre que se
asegure la calidad de su implementacion. Por otra parte, existen varias modalidades
complementarias que permiten realizar un diagnostico diferencial una vez que se esté
frente a un hallazgo sospechoso. Es por estas razones que mi trabajo de tesis se ha
centrado en el estudio de diferentes aspectos fisicos de imagenologia destinada al
diagnostico diferencial. En particular, tres modalidades de imagen fueron estudiadas, la
tomosintesis digital de mama (DBT), la elastografia y la tomografia mamo-dedicada con
medios de contraste (CE-BCT).

La elastografia brinda informacion valiosa sobre aspectos mecanicos del tejido sin utilizar
radiacion, pero su resolucidn espacial es claramente una limitante, ya que no permite
visualizar la presencia de microcalcificaciones ni masas pequefias asociadas a estadios
tempranos de la enfermedad. En oposicion se encuentra la CE-BCT con una muy buena
combinacion de resolucion espacial y de contraste, que incluso permite obtener
informacidn de caracter funcional, pero la dosis glandular asociada hace que sea necesario
optimizar los métodos de adquisicion. Finalmente, la DBT permite obtener informacién
del tejido en profundidad con una dosis glandular similar a la impartida en una
mamografia de cribado, pero con una resolucion menor en comparacion a una imagen

completamente tridimensional.
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Uno de los principales resultados obtenidos, fue la determinacion del tamafio 6ptimo del
voxel de reconstruccion en DBT para estimar la dosis paciente-especifico mediante
simulacion Monte Carlo (MC), con la finalidad de optimizar el costo computacional. Este
estudio concluyd que el uso de voxeles isotropicos de 2.730 mm de lado o voxeles
anisotropicos con dimensiones iguales a 5.460 x 5.460 x 2.730 mm?3, producen una
incerteza en el calculo de dosis menor al 5% con respecto al tamafio de voxel usualmente
utilizado para fines diagndsticos, alcanzandose una reduccion del tiempo de computo de
aproximadamente 50%. Esto implica que es posible implementar algoritmos de
reconstruccion/segmentacion de imagenes DBT, asi como también métodos dosimétricos
paciente-especifico basados en simulacion MC que hagan uso de vdxeles mas grandes
para optimizar el tiempo de simulacion manteniendo la exactitud de la dosis. Con
estaciones especialmente dedicadas, la simulacién podria realizarse en menos de un
minuto, por lo tanto resultaria viable estimar la dosis recibida por cada paciente e

incorporar esta informacién en su carné radioldgico.

Otra contribucién de esta tesis, fue la demostracion desde el punto de vista fisico
tedrico/experimental, que es posible realizar elastografia cuantitativa de mama mediante
equipos de ecografia convencional sin prestaciones especiales. A partir de la teoria de
recuperacion de la funcién de Green en presencia de campos difusos, se obtuvo una
expresion matematica para determinar en forma local el médulo de Young de un medio

elastico y heterogéneo, como es el tejido mamario, tal como lo expresa la ecuacion (11.21).

Esta expresion depende del valor maximo de la funcion de autocorrelacion del
desplazamiento producido por un campo acustico difuso dentro del medio, asi como
también del valor del modulo de corte en la superficie. Dado que el método propuesto
estd destinado al caso particular de imagenologia mamaria, este valor fue considerado
igual al valor del médulo de corte del tejido graso. A su vez, he desarrollado un
dispositivo mecanico controlado por una placa Arduino capaz de producir el campo
difuso que requiere la teoria. EI método de adquisicion propuesto consiste en rodear a la
mama con el generador de campo a nivel de la pared toracica y adquirir una sefial de video
durante 5 s, mientras el tejido mamario se encuentra en movimiento. Luego, mediante un
procesamiento de imagen dedicado, se reconstruye el mapa de elasticidad. Se realizaron
medidas experimentales en un fantoma antropomarfico con inclusiones, demostrando que
en los mapas de elasticidad se logra determinar la posicion de las inclusiones, asi como

tambien el valor del médulo de Young de las mismas y del fondo del fantoma. A su vez,
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se realiz6 una validacion preliminar in-vivo en una paciente portadora de un carcinoma
ductal infiltrante, y el mapa de elasticidad resultdé concordante a la patologia, asi como
también en la mama contralateral sana. Es necesario aclarar que hasta el momento el
procedimiento se realizd con la sonda de ultrasonido en posicion fija, dado que los
desplazamientos producidos por el campo difuso son de caracteristicas submilimétricas.
Por lo tanto, previo a la aplicacion clinica de esta metodologia, es necesario desarrollar
mecanismos para discriminar el desplazamiento del tejido producido por el campo, de
aquellos producidos por el movimiento del transductor en una exploracion a mano alzada.
Este estudio sera abordado en futuras investigaciones con el fin de lograr implementar el
método propuesto en el &mbito clinico, permitiendo universalizar la técnica elastogréfica

cuantitativa.

Para finalizar, en esta tesis se desarroll6 un entorno virtual de simulacion CE-BCT como
herramienta de investigacion. Este entorno virtual permitira definir protocolos de
adquisicion optimizados para una técnica imagenoldgica cuantitativa basada en la
reconstruccion de curvas de perfusion de un medio de contraste iodado. A su vez,
permitird optimizar el disefio constructivo del equipamiento y definir un procesamiento
de sefiales que permita mejorar el proceso de cuantificacion. Se utilizaron fantomas
antropomarficos de mama computacionales 4D y se simul6 la obtencién de proyecciones
tomograficas generadas por equipos BCT. Dichas proyecciones incluyen la atenuacion en
el medio de la radiacion primaria, y la pérdida de resolucion y la presencia de ruido por
las prestaciones constructivas del equipo. Mediante un sistema de filtros alternantes de
cobre y estafio, que simula la adquisicién de un equipo BCT con tecnologia dual, se
evaluo la fidelidad en la recuperacion de las curvas de perfusion en funcion de la corriente
de tubo utilizada en la adquisicion, factor directamente vinculado a la dosis glandular
impartida al paciente. Los resultados obtenidos a partir de un algoritmo iterativo
convencional de reconstruccion muestran que esta tecnologia permitiria la recuperacion
de las curvas de perfusion mediante el promedio de la sefial en un VOI. A su vez, se han
presentado resultados preliminares a partir de la implementacion de un algoritmo de
reconstruccion dedicado, desarrollado por el grupo AXT]I, y que se encuentra en la etapa
de optimizacion. Los resultados muestran que seria posible reconstruir las curvas
cinéticas en forma auténoma voxel a voxel, con una disminucién de la dosis glandular
del 57% respecto a la dosis impartida mediante el uso de un equipo BCT convencional a

la misma corriente de tubo. Adicionalmente, y dada la disminucion de la dosis lograda,
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se podria implementar la adquisicién de una secuencia simple BCT pre-contraste
utilizando una corriente de tubo superior, con la finalidad de lograr una imagen de alta
calidad que permita corregir a las imagenes post-contraste de baja dosis. Esta
modificacion sera llevada adelante a corto plazo y confiamos en que su implementacion
permitira utilizar a los medios de contraste iodados como biomarcadores tumorales

cuantitativos.

En suma, a lo largo de estos afios he enfocado mi trabajo en diferentes modalidades de
imagen destinadas al diagndstico diferencial del cancer de mama, todas ellas con
fortalezas diferentes. En las tres modalidades que he investigado, cuya principal ventaja
es su caracter no invasivo, he realizado aportes que permitirian optimizar las mismas en
diferentes aspectos, dosimétricos y de obtencidn de imagenes, que a futuro podrian ser

incorporadas en la practica clinica.
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