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Resumo 

 Os métodos que utilizam radiações ionizantes ainda são os mais empregados por 

serem considerados mais “baratos” e sobretudo, muito eficientes quando utilizados com 

controle e qualidade. Novos sistemas de aquisição, registro e armazenamento de imagens 

estão sendo desenvolvidos, dentre os quais podemos citar a radiologia computacional e 

digital. Este método de diagnóstico pode proporcionar maior qualidade da imagem, 

favorecendo a não repetição de exames de modo a contribuir com a redução de dose para o 

paciente, quando utilizado com controle e qualidade. A otimização da relação risco-benefício 

é considerada de grande avanço no que diz respeito à radiologia convencional, entretanto essa 

não é a realidade da radiologia computacional e digital, onde não dispomos de normas e 

protocolos estabelecidos para otimização da imagem, dose e custo para a rotina clinica de 

radiodiagnóstico.  

 Esta pesquisa teve como objetivo a otimização de imagens radiográficas 

computacionais de tórax (na projeção Póstero Anterior - PA). A escolha por essa modalidade 

de exame se deve ao fato deste ser o exame convencional mais realizado na rotina clínica. 

Para atingir esse objetivo foram utilizados fantomas homogêneos que simulam características 

de absorção e espalhamento da radiação próxima à do tórax de um paciente padrão, com 

aproximadamente 1,73m e 75 kg. Neste estudo o Fantoma homogêneo Equivalente ao 

Paciente (FEP) foi utilizado na calibração do sistema de imagem computacional, de modo a 

obter índices de exposições (lgMs) previamente definidos para cada tensão (kVp). As técnicas 

calibradas foram aplicadas em um fantoma antropomórfico (RANDO). As imagens obtidas 

foram avaliadas, por um especialista da área de radiologia, o qual identificou a melhor 

imagem (imagem ótima), para cada kVp, para determinadas possíveis anomalias no pulmão 

e/ou lesões ósseas, utilizando o método de Avaliação Gradativa Visual (AGV).  

Após selecionadas as imagens ótimas, o observador utilizou da AGV relativa para 

selecionar a imagem standard, onde essa se destacou pela sua “beleza de imagem”. Baseando-

se no princípio 3D (Diagnostic, Dose and Dollar), respeitando essa ordem e a inter-relação 

entre os parâmetros, foi obtida a imagem gold standard (GS).  

Comparando a imagem GS com a comumente produzida pela rotina clínica do 

Hospital das Clinicas da Faculdade de Medicina de Botucatu (HCFMB-UNESP), verificou-se 

que a imagem GS apresenta melhor qualidade para visualização de possíveis pneumonia e/ou 

fratura na região do tórax. Ambas as imagens proporcionam doses abaixo dos Níveis de 



Referência (NR). Entretanto a imagem GS apresenta reduções de dose e carga de tubo em 

torno de 70,5% e 80% respectivamente quando comparadas com a rotina clínica. 

 

Palavras-chave: Radiologia computacional (CR); Otimização de dose; Redução de 

dose; Redução de custo; Eficiência de detecção quântica.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



Abstract 

The ionizing radiation methods are still the most commonly used for being considered 

cheaper and very efficient when used with control and quality. New acquisition, recording and 

image storage systems are being developed among which we can mention the Computed 

Radiography and Digital Radiography. This method of diagnosis might provide higher image 

quality, favoring unrepeated examinations in order to contribute to the patient dose reduction 

when used with control and quality.  The risk-benefit rate optimization is considered a 

breakthrough in computed radiology, however it’s not the reality of the computed and digital 

image, which do not have well established norms and protocols for image, dose and expense 

optimization in the radiodiagnostic clinical routine. 

This research had as objective the optimization of computed radiographic images of 

the chest (anterior - posterior projection). The choice of this modality exam was due the fact 

that it is the most realized on clinical routine. To achieve this objective it was used an 

homogeneous phantom that simulates spreads and absorption characteristics of radiation next 

to a standard patient, with 1, 73 m and 75 Kg approximately. On this study, the Phantom 

Equivalent of Patient (PEP) was used to calibrate the computational image system, acquiring 

exposure index (lgMs) previously defined to each kVp. The calibrated techniques were 

applied on an Anthropomorphic Phantom (RANDO). The images were evaluated by a 

radiology specialist whose identified the best image (optima image) for each kVp to 

determine possible anomalies on lung / bones lesions using the Visual Gradual Assessment 

(VGA).  

After the optima images selection, the radiologist used the VGA relative to select the 

image standard, where it stood out by its “image beauty”. Based on 3D principle (Dose, 

Diagnostic, Dollar), respecting this order and the inter-relation between parameters, obtaining 

the gold standard image (GS).   

Comparing the GS image to the commonly produced on clinical routine of the 

Hospital das Clínicas da Faculdade de Medicina de Botucatu  (HCFMB – UNESP), was 

verified that the GS image presents better visualization quality of possible pneumonias and/or 

lesion on chest’s region. Both provides doses below the References Levels (RL). However the 

GS image presents dose and tube charge reduction on 70, 5 % and 80 % respectively when 

compared with the clinical routine. 

Key-Word: Computed Radiology (CR), Dose Optimization, Dose Reduction, Cost 

Reduction, Detective Quantum Efficiency. 
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CAPÍTULO I 

1. Introdução 
 

Os benefícios da aquisição de imagens radiológicas em formato digital se tornaram 

evidentes após a introdução da tomografia computadorizada (TC). Esses benefícios incluem 

maior precisão de registro da informação, maior flexibilidade das características de 

visualização, otimização no arquivamento das imagens e facilidade de transmitir imagens de 

um local para outro através de redes de comunicações [1]. Pode-se atribuir a muitos fatores o 

desenvolvimento dos métodos de diagnóstico por imagem, tais como a melhor compreensão 

dos princípios básicos da captação de imagens e melhor conhecimento físico dos dispositivos 

eletrônicos de detecção de radiação, aperfeiçoamento de técnicas matemáticas de reconstrução 

e a evolução dos computadores com desenvolvimento de equipamentos mais seguros. Esta 

melhoria na tecnologia da computação e de novos materiais levou a uma tendência para a 

geração de imagens digitais, favorecendo a transferência dos exames convencionais de raios 

X para sistemas adquiridos e processados computacionalmente. Este tipo de aquisição e 

análise de imagem forma a base de um novo campo chamado radiologia digital, a qual pode 

ser subdividida em radiologia computadorizada (CR) e digital (DR), propriamente dita [2,3]. 

A CR emprega sistema de imagem móvel (placa de imagem), que após exposta, passa por um 

processo de leitura, enquanto que a DR o sistema de imagem é fixo, com conversão direta ou 

indireta dos fótons de raios X. 

Nas últimas décadas foram propostos novos detectores de radiação, alternativos à 

utilização de filmes radiográficos. Esses novos transdutores são associados a sistemas de 

imagem digital. Nesta modalidade de obtenção de imagem, um sensor reutilizável absorve a 

radiação, gerando um sinal elétrico ou luminoso, o qual é digitalizado e transferido a um 

microcomputador, onde as imagens são reconstruídas, arquivadas e visualizadas [4,5]. 

A inserção de setores radiológicos com um ambiente de rede amplo e integrado, no 

qual o filme foi completamente ou em grande parte substituído por sistemas eletrônicos que 

adquirem, arquivam, disponibilizam e exibem, formam a base para a radiologia filmless. No 
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Brasil, estima-se que nos próximos 10 anos o mercado se estabelecerá com a radiologia 

filmless [2,6].  

As principais vantagens da Radiologia Computadorizada (CR) em relação ao Sistema 

Tela Filme (STF) são a resposta linear do sinal à exposição-X, amplo range dinâmico, 

facilidade de visualização e processamento, redução da repetição de exames e interface para o 

“Picture Archival and Communication System (PACS)” [7,8]. 

No Brasil, são raros os serviços de diagnostico por imagem que apresentam cartas de 

técnicas radiográficas, para realização de exames utilizando STF, conforme solicita as normas 

vigentes [9]. Esse problema se agrava ao se tratar de serviços que empregam a técnica de 

detecção da imagem utilizando CR. Isso ocorre porque ainda não foram estabelecidas 

metodologias para o processo de otimização de imagens de CR. A literatura refere-se somente 

a protocolos de controle de qualidade para os equipamentos de produção e aquisição das 

imagens [10]. Rotineiramente as instituições que utilizam esse método de diagnóstico por 

imagem empregam as mesmas técnicas radiográficas utilizadas em STF. 

Estudos mostram que a utilização de técnicas inadequadas para o sistema de CR tem 

proporcionado exames com doses maiores, quando comparados com STF. Isso ocorre devido 

a tentativas e erros (baseados em técnicas utilizadas em STF) até atingir o Logaritmo Médio 

de Exposição (lgM) indicado pelo fabricante, proporcionando dessa forma exames com doses 

desnecessárias ao paciente.  

Apesar do sistema de aquisição por CR apresentar um pós-processamento, a imagem 

de CR apresenta menor resolução espacial quando comparada a imagem do STF, implicando 

em perdas da qualidade de visualização de estruturas e de detalhes anatômicos. Dessa forma é 

necessário a calibração do feixe para um lgM adequado à um sistema detector especifico, de 

modo a otimizar a relação entre qualidade da imagem, dose para o paciente e custo para a 

instituição. Vale enfatizar que a redução da dose não deve comprometer a qualidade da 

imagem [11]. Esse processo de alcançar o equilíbrio entre dose e qualidade da imagem é 

chamado de otimização. Esta relação está diretamente baseada na filosofia contida no 

princípio ALARA (“As Low As Reasonable Achievable”) [11]. 

O exame radiológico do tórax é o mais realizado pela população mundial. Estima-se 

que cada indivíduo realizará, pelo menos, um exame radiológico de tórax durante a vida [12]. 

O exame de tórax é requisitado, principalmente, para investigações clínicas referentes a 

problemas respiratórios, e por decorrência de traumas [12]. 
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Essa pesquisa tem  como objetivo a otimização de cartas de técnicas radiograficas de 

tórax, para melhor visualização de possiveis anomalias na regiao pulmonar e fraturas, em 

imagens de CR. 
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CAPÍTULO II 

2. Fundamentos Teóricos 
 

2.1. Aquisição de Imagem 
 

Atualmente a Radiografia Computadorizada (do inglês, Computed Radiography, CR) 

é basicamente constituída de fósforos fotoestimuláveis (PSP, do inglês Photostimulable 

Phosphors), também conhecidos por fósforos de armadilhamento [10,13]. Estes fósforos são 

utilizados com mais frequência na forma de fluorohaletos de bário (BaFl), e depositados em 

um substrato para formar a placa de imagem (do inglês, Imaging Plate, IP).   

Os mecanismos de absorção dos raios X no CR são diferentes do sistema tela filme, 

No sistema tela filme a emissão da luz acontece imediatamente após a incidência da radiação. 

No CR a emissão da luz é posterior, quando a imagem latente (imagem formada apenas no 

sistema detector e ainda não transferida para filme ou digital), consistida de cargas 

armadilhadas, são estimuladas e liberadas das armadilhas metaestáveis [13].  

Os primeiros PSPs utilizados em CR eram feitos de BaFX:Eu2+, onde X pode ser 

qualquer halogêneo, CL, Br ou I. Esse material consegue armazenar uma imagem latente por 

um longo período. Uma imagem latente com 8 horas desde a sua irradiação ainda terá 

aproximadamente 75% da imagem original [13]. 

O processo de transformação de imagem latente em digital recebe o nome de 

fotoestimulação por luminescência (PSL, do inglês Photostimulated Luminescence) 

resultando na emissão de uma luz, na cor azul, com um pequeno comprimento de onda, numa 

quantidade proporcional à irradiação original dos raios X [10,13]. 

A luz azul do processo PSL é guiada por fibras óticas e detectada por 

fotomultiplicadoras (PMT, do inglês PhotomultiplierTube) onde o sinal será digitalizado para 

a formação da imagem [10, 13].  

Recentemente muitas empresas tem utilizado uma mistura dos halogêneos, obtendo 

uma combinação na forma BaFBr0.85I0.15:Eu2+, com o intuito de aumentar a interação do laser 

com o fósforo obtendo uma máxima estimulação [13]. 
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2.3. Mecanismo de Armadilhamento e Fotoestimulação 
 

Os elétrons liberados durante a irradiação dos raios X podem emitir luz imediatamente 

(por efeito secundário) ou podem ser armadilhados, que por sua vez, podem ser liberados 

instantaneamente ou não. Os liberados instantaneamente não são de interesse para o CR, nesse 

sentido, é importante que a eficiência de armadilhamento seja alta o suficiente para que tenha 

o maior número de apreensão [1,13]. As informações contidas no armadilhamento são as que 

serão usadas para formação de imagem após excitação das armadilhas com consequente 

liberação de luz proporcional a quantidade de elétrons armadilhados. Em contrapartida, com o 

aumento da eficiência, a probabilidade de eles serem armadilhados novamente, após a 

estimulação, ao invés de liberar luz, aumenta [1,13]. O equilíbrio ocorre quando a 

probabilidade para ambos os fatos se igualam.  

Outro fator relacionado com a interação desses elétrons está na energia luminosa de 

excitação aplicada na PSP. A diferença de energia entre os elétrons armadilhados e os da 

banda de condução não deve ser grande o suficiente para permitir estimulação com laser, e 

nem deve ser pequeno suficiente para prevenir a liberação dos elétrons sem estimulação [13].  

A emissão do espectro da PSL está relacionada com o ativador, normalmente Eu2+, 

onde a sua energia atômica determina as características de emissão da luz.  

O espectro de estimulação está correlacionado com o espectro de absorção das F-

Centers mostrando que o primeiro passo no processo de estimulação é a excitação dos 

elétrons armadilhados [13]. Entretanto, uma grande ineficiência surge, pois aproximadamente 

80% dos elétrons são armadilhados pelo flúor, e aproximadamente 20% pelo Bromo, mas 

somente o segundo contribui para a PSL [13]. 

A estimulação dos cristais pela irradiação do laser (luz vermelha) liberam os elétrons 

dessas armadilhas, e os elevam para a banda de condução do cristal, provocando, após seu 

decaimento para banda de valência, a emissão de uma luz azul de comprimento de onda de 

390 nm [13].  

Na prática, dependendo da intensidade do laser, as leituras dos PSPs estimulam 

somente uma fração de sinal armadilhado. Essa é uma desvantagem em respeito à 

sensibilidade da placa [1,13].  

 

 



25 
 

2.4. Eficiência Quântica 
 

Com o objetivo de obtenção de sinal, uma quantidade de fótons X deve interagir com 

material do detector a fim de produzir uma imagem. A probabilidade da interação ou a 

eficiência quântica para uma quantidade de energia é mostrada na equação 1 [1]: 

 

ߟ             ൌ 	1 െ ݁ିఓሺாሻ்												                                                      1 

 

onde μ é o coeficiente de atenuação linear do material do detector, T é a espessura do 

detector e E é a energia do fóton incidente, representada conforme a equação 2: 

  

E = hʋ                                                                                                            2 

 

sendo h a constante de Plank e ʋ é a frequência. 

Como as fontes de raios X para radiografia são polienergéticas, isto é, emitem raios X 

sobre um espectro de energia, a eficiência quântica deve ser especificada para cada energia ou 

expressa com um valor “efetivo” sobre o espectro de raios X que interagem com o detector 

[1,15]. 

Pode-se aumentar a eficiência quântica com o aumento da espessura do detector, ou 

utilizando materiais com maiores valores de μ, ou seja, com maiores valores de número 

atômico ou densidade. A eficiência quântica pela energia dos raios X para várias espessuras 

de alguns materiais utilizados está mostrada na figura 5. 

 



 

dimin

energ

essa 

fotoe

quan

vez, 

apres

entre

[17].

Figura

 

A eficiê

nuindo com

gia da regiã

energia. 

Em ener

elétrico, dev

ntidade de r

geram in

sentadas em

 

2
 

O range 

e a maior e

  Para todos

a 5: Eficiênc

ência de de

m o aument

ão de intere

rgias de ra

vido ao alto

raios X no 

nterações s

m forma ótic

2.5. Faix

dinâmico d

e menor inte

s os sistema

cia de detec

etecção em

to da energ

esse, então 

aios X para

o número a

detector ge

secundárias 

ca ou de car

xa Dinâmic

de um sistem

ensidade de

as, a menor 

cção para di

m geral é

gia [1,15]. S

a eficiênci

a diagnóstic

atômico util

era uma qua

no detec

rga eletrônic

ca 

ma de detecç

e exposição

intensidade

iferentes esp

maior para

Se o materi

ia de detecç

co, a princ

lizado pelos

antidade ráp

ctor, promo

ca [1,15]. 

ção de imag

o necessária

e de acuidad

pessuras e m

a baixas en

al tem uma

ção aument

ipal interaç

s detectores

pida de foto

ovendo ex

gens utilizan

a para aquis

de visual é d

materiais [1

nergias, gr

a absorção 

ta drasticam

ção deve s

s. A interaç

oelétrons, q

xcitação e 

ndo raios X

sição de um

determinada

26

 

]. 

adualmente

atômica na

mente sobre

er o efeito

ção de uma

que por sua

ionização,

X é a relação

ma imagem

a pelo ruído

6 

e 

a 

e 

o 

a 

a 

, 

o 

m 

o 



 

intrín

exced

inten

de co

Neste

utiliz

aprox

comp

de ra

quali

contr

melh

expo

minim

Figur
com 
radio

nseco do sis

der o ruído

nsidade é de

O range 

ontraste par

es sistemas

zado, varian

Ao se tr

ximadamen

para a curva

Se tratan

aios X incid

idade de ra

raste sobre 

hor perform

osição tem-

mizando, po

 

ra 6: A resp
a resposta 

ografia com

 

stema. Dess

o quântico 

eterminada p

dinâmico d

a maiores e

s o range di

ndo aproxim

ratar de CR

nte quatro o

a H&D (Hu

ndo de radio

dente na sup

diografia di

o amplo r

mance de r

-se ainda 

or exemplo

posta carac
característi

mputadorizad

sa forma, a 

provocado 

pela saturaç

do STF, tam

e menores ex

inâmico útil

madamente d

R, a respost

ordens de m

urter&Driffi

ografia digi

perfície do d

igital, o rec

range dinâm

resposta fre

uma respo

, erros acarr

terística de 
ica de um d
da pela expo

transferênc

pela intera

ção do detec

mbém conhe

xposições, r

l é depende

de 10:1 a 10

ta da curva 

magnitude (u

ield) padrão

ital de tórax

detector pod

ceptor deve

mico [17].

ente a exp

osta aceitá

retados pela

um detecto
detector de 
osição infer

cia de sinal 

ação dos ra

ctor [17]. 

cido como l

representad

ente das car

00:1 [17]. 

é linear, re

uma relação

o de STF com

x, a relação

de ser maior

e ser capaz 

Isto propor

osição, isto

ável ao olh

as técnicas e

or tela film
fósforo fot

rida ao detec

deve ser am

aios X com

latitude, é d

as pela linh

racterísticas

epresentada

o de 10,000

m a de um t

o máxima e 

r que 100:1

de manter 

rciona aos 

o é, para u

ho humano

empregadas

e (curva em
toestimuláv
ctor [10]. 

mpla o sufi

m o detecto

determinado

ha contínua 

s do sistem

a pela linha

0: 1) [10].  

típico sistem

e mínima de

1[17,18]. Pa

uma boa re

sistemas d

uma grand

o, consequ

s na exposiç

m S sólida) 
vel (PSP) u

27

iciente para

or. A maior

o pela perda

na figura 6.

a tela/filme

a reta sobre

A figura 6

ma CR. 

e exposição

ara uma alta

esolução de

igitais uma

de faixa de

uentemente,

ção. 

 

comparada
tilizado em

7 

a 

r 

a 

. 

e 

e 

6 

o 

a 

e 

a 

e 

, 

a 
m 



28 
 

2.6. Amostragem Espacial 
 

Todos os detectores digitais mostram variações contínuas da fluência dos raios X 

sobre suas entradas em localizações discretas separadas por um intervalo chamado de passo 

de amostragem [13,17]. Em sistemas CR, o passo de amostragem é a distância entre a posição 

adjacente do feixe do laser durante a leitura da placa [17]. 

A frequência espacial, que ocorre em cada amostragem, determina a qualidade das 

flutuações de alta frequência na fluência de raios X que são imageados pelo sistema digital. A 

frequência de amostragem com passo de amostragem p é 1/p, isso significa que, se o passo é 

100 μm (0.1 mm), a frequência de amostragem é 10 mm-1 [17]. 

A maior frequência espacial da fluência de raios X que pode ser realmente imageado 

(a frequência de Nyquest (FN)) é metade da frequência de amostragem, ou 1/(2p), sendo 

assim, um sistema com uma passo de 100 μm pode imagear frequências de até 5 ciclos/mm. 

Caso a fluência de fótons incidentes no receptor contenha informações maiores que a 

frequência de Nyquest, e a função de modulação de transferência (MTF) seja não nula para 

essas frequências, o resultado é uma imagem falsa ocasionando sinais em baixas frequências 

[13, 14, 17]. Este fenômeno chama-se Aliasing e produz uma escala ampla de artefatos nas 

imagens, reduzindo a habilidade de ver fineza de detalhes nas imagens [17]. No sistema 

empregado neste trabalho a frequência de Nyquest (FN) é de 5 ciclos/mm, enquanto em 

sistema mamográficos fica em torno de 10 ciclos/mm. 

 

2.7. Resolução Espacial 
 

A resolução espacial é a habilidade de um sistema permitir que duas estruturas 

adjacentes sejam visualizadas separadamente, ou a nitidez de uma borda na imagem [19]. A 

perda de resolução espacial ocorre por causa do barramento causado por fatores geométricos, 

como o tamanho do ponto focal do tubo de raios X, a difusão de luz no detector, o tamanho 

efetivo da abertura do campo e o movimento do paciente durante a aquisição da imagem [17, 

19], além de ser determinada também pela frequência de amostragem. 

É possível medir a resolução espacial por métodos subjetivos e/ou objetivos. O 

método subjetivo pode ser realizado por padrões de barras alternando barras radiopacas e 

espaços radiolúcidos de comprimentos idênticos, onde obtém-se uma imagem deste padrão de 
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barras para determinar o limite de resolução em pares de linha por unidade de distância, 

usualmente expressa em pares de linhas/mm [17]. 

A medida da resolução intrínseca do detector é realizada fixando o padrão de barras na 

superfície do detector para eliminar o borramento do ponto focal.  

Para sistemas digitais, a resolução pode ser diferente nas direções das linhas e colunas, 

então frequentemente é requerida avaliação separada.  O limite de resolução é a frequência a 

qual as barras não podem ser visualizadas [17]. Por outro lado, as medidas objetivas são 

principalmente realizadas através da Função de Transferência Modulada (do inglês, 

Modulation Transfer Function (MTF (f)), onde f é a frequência espacial) que são obtidas 

medindo-se a transferência de amplitude do sinal (contraste) de padrão senoidal (de várias 

frequências) desde a aquisição dos raios X até a sua saída [17]. 

A primeira fonte da perda de resolução espacial acontece com o espalhamento do feixe 

de luz do laser na superfície da PI, esse espalhamento resulta na desexcitação de locais no 

fósforo que são de alguma forma, maiores que o tamanho do feixe do laser, e potencialmente 

maiores que a separação entre posições do laser [17]. Como resultado, o borramento se 

estende além dos limites do tamanho do pixel. 

 

 

2.8. Ruído 
 

Em imagens radiográficas, ruído se refere a detalhes não desejados na imagem que 

interferem tanto na visualização de alguma anormalidade de interesse quanto na interpretação 

da imagem[20]. Estes ruídos na imagem dividem-se em duas categorias, ruído anatômico e 

ruído radiográfico [21]. 

O ruído anatômico refere-se a variações anatômicas indesejadas dentro da imagem, 

como a projeção padrão de uma costela numa radiografia de tórax, confundindo a detecção de 

um nódulo no pulmão. A caracterização de um ruído anatômico é uma tarefa dependente da 

estrutura anatômica e não está diretamente relacionada com a performance intrínseca do 

detector [20]. 

O ruído radiográfico, entretanto, refere-se a variações indesejadas na imagem que não 

são originadas pela imagem do objeto, ou seja, são adicionadas variações sobrepostas às 

estruturas anatômicas durante a aquisição da imagem [17,20]. Este tipo de ruído está 

diretamente relacionada à resolução, uma vez que a mesma afeta a habilidade de distinguir 
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2.9. Espectro de Potência de Ruído (NPS) 
 

A NPS é a variação do ruído em uma imagem dividida entre várias frequências 

espaciais pertencentes à imagem [20]. Esta definição implica que a integral da NPS é igual à 

variância do ruído. Assim como o termo ruído, a NPS também é usada para referir duas 

quantidades distintas, a NPS absoluta, descrita anteriormente, e a NPS normalizada [20]. 

Pelo fato do ruído radiográfico não incluir variações anatômicas, a imagem apropriada 

para qualquer definição é a exposição uniforme com nenhum objeto no campo de visão. Uma 

ampla escala de variação em tal imagem é convencionalmente caracterizada como não 

uniformidade, enquanto mais finas escalas de flutuações são caracterizadas como ruído [20]. 

A NPS em função da frequência, NPS (f), é definida como a variação da intensidade 

do sinal probabilístico (ruído) no domínio da frequência espacial [22]. Embora ela seja 

calculada como a Transformada de Fourier da função de autocovariância pelo uso do teorema 

de Wiener- Kintchin [22], a NPS é mais comumente calculada diretamente pelo quadrado da 

amplitude da Fourier da imagem em duas dimensões segundo a equação 3: 

 

 

NPS (un,vk) = limே௫ே௬→∞ሺܰݕ∆ݔ∆ݕܰݔሻ〈|FTnk[I(x,y)-ܫ]̅|2〉 

                    =limே௫ே௬→ஶ limெ→ஶ
ே௫ே௬∆௫∆௬

ெ
∑ 〈|FTnk[I(x,y)-ܫሿ̅|2ெ
௠ୀଵ                                                   3 

       = limே௫ே௬ெ→ஶ
∆௫∆௬

ெ.ே௫ே௬
∑ |∑ ∑ ሾܫሺ݅ݔ, ሻ݆ݕ െ ܫ ̅ே௬

௝ୀଵ
ே௫
௜ୀଵ

ெ
௠ୀଵ ]e-2πi(unxi+vkyi)|2 

 

onde I(xi,yj) é a intensidade do pixel na posição (xi,yj), ܫ ̅é média da intensidade global, 

u e v são as frequências espaciais conjugadas com x e y, Nx e Ny são os números de pixels nas 

direções x e y da imagem digital, Δx e Δy são os espaçamentos de pixel em x e y, e M é 

quantidade de regiões de interesse (ROI) para analisar a média do conjunto [22]. 

Para normalizar a NPS (dada em unidades de valores digitais ao quadrado 

multiplicado por mm2), divide-se a mesma pelo quadrado da média dos valores de pixels 

usados para análise (em unidades de valores digitais). A relação final refere-se à NPS 

normalizada (NNPS), e tem unidade de mm2 [22], como podemos analisar pela equação 4. 

 

             NNPS (u, v) =	
NPS (u, v)

(Amplitude do sinal) 2                                                                         4 
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2.10. Contraste 
 

O contraste radiográfico é proporcional à magnitude da diferença de sinal entre 

estruturas de interesse e seus arredores numa imagem exibida, que é expressa em termos de 

densidade óptica diferente entre duas áreas adjacentes no STF ou como brilho relativo 

diferente entre áreas correspondentes numa imagem digital exibida num monitor [17].  

Para ambos os sistemas, contraste radiográfico é influenciado pelo contraste do objeto 

e da sensibilidade do receptor. Entretanto, em imagens digitais, contraste pode também ser 

alterado pelo ajuste dos parâmetros independentes dos parâmetros de aquisição [17]. 

O contraste do objeto é proporcional à diferença relativa da exposição de raios X que 

atravessam os pacientes e é resultado das propriedades de atenuação dos tecidos [17]. A 

atenuação é fortemente dependente da energia do espectro de raios X e é determinada pelo 

material do alvo, kilovoltagem e da total filtração do feixe. O contraste entre objetos é 

reduzido pela presença de espalhamento [17]. A sensibilidade do receptor é definida como a 

intensidade de mudança na saída (densidade óptica em STF e unidades de valores analógicos 

para digitais em CR e DR) por unidade de mudança na exposição incidente do receptor [17]. 

Em sistemas com detectores digitais, a sensibilidade pode, até certo nível, ser selecionada 

através de configurações de ganho eletrônico, mas isto deve ser feito com a consciência de 

que a exposição deve ser simultaneamente medida, levando em conta a dependência da 

resposta do detector com a energia. O sinal salvo na forma digital é diretamente (ou 

logaritmamente) proporcional à quantidade de radiação transmitida pelo paciente. Por esta 

razão, a imagem salva sem processamento reflete fielmente o contraste do objeto inerente, 

desde que o receptor tenha operado na porção linear (ou log-linear) de sua curva de resposta 

[17]. 

Em sistemas digitais, o processamento de imagens (normalmente de propriedade do 

fabricante do equipamento e não sob o controle do radiologista) é usado para estabelecer uma 

faixa ótima de visualização de graus de cinza para a imagem sem processamento obtida. Isto 

produz a imagem processada final para a interpretação tanto em cópias impressas quanto em 

cópias eletrônicas [17]. 
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2.11. Função de Transferência Modulada (MTF) 
 

A nitidez de um sistema de imagem médica refere-se à habilidade do sistema de 

representar distintas estruturas anatômicas dentro do objeto a ser radiografado [20]. A nitidez 

de um detector de imagem ou de um sistema é melhor caracterizada em termos da MTF.  

A MTF também expressa a habilidade de um detector de imagem reproduzir o 

contraste do objeto a partir do contraste da imagem em termos de suas componentes espaciais 

(várias frequências espacial) [23, 24]. Em outras palavras, a MTF é a transformada de Fourier 

da PSF (função de espalhamento pontual), isto é a transformada de Fourier de uma imagem 

pontual e representa a real distorção que um sistema de imageamento promove sobre o objeto. 

Normalmente é expresso em termos de frequência espacial, representando o quanto o sistema 

de imageamento consegue representar as componentes de frequência contida na imagem. 

 Em uma situação ideal, um objeto pontual apresentaria uma imagem pontual (função 

delta), com consequente MTF representada por uma função constante e de mesmo valor para 

qualquer banda de frequência. Porém, na realidade, um objeto pontual possui uma imagem 

distorcida inerente da própria imperfeição de qualquer sistema de imageamento, gerando uma 

PSF mais aproximada por uma gaussiana e com consequente MTF dependente da frequência, 

possuindo uma potência espectral tendendo a zero para frequências maiores.  

Isso determinará diretamente a resolução espacial. Desta forma, MTF é a medida mais 

amplamente aceita para mensurar a resolução espacial de um detector de imagem de raios X, 

e também tem se destacado por ser uma ferramenta valiosa para determinar e comparar o 

desempenho do detector  [20, 25, 26, 27]. 

 Existem duas notáveis vantagens em usar a MTF para descrever propriedades de 

nitidez de um sistema de imagem. Primeiro, a nitidez pode ser caracterizada como níveis de 

detalhes múltiplos, e segundo, se um sistema tem múltiplos componentes, cada um dos que 

afeta a sua nitidez. Assim, a MTF do sistema global, em condições adequadas, é 

simplesmente uma multiplicação da MTF das componentes individuais [20]. Linearização 

Os raios X são atenuados exponencialmente conforme atravessam o paciente, portanto 

o número de fótons X, n, que interagem com o detector segue segundo a equação 5 [28]. 

 

n=n0e-Σμ(z)Δz                                                                                          5 
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onde n0 é o número de fótons X incidentes no paciente, μ(z) é o coeficiente de 

atenuação linear do tecido, e Δz é a espessura do paciente. 

Entretanto, a teoria do sistema linear afirma que para produzir imagens com 

confiabilidade o sistema deve seguir as regras de homogeneidade [28]. Como a relação de 

propriedade de transferência de sinal (do inglês, Signal Transfer Property, STP), no caso, 

relação entre os valores de pixels e Kerma é uma exponencial, então o critério não está sendo 

obedecido [28]. 

A imagem então pode ser linearizada aplicando o inverso da STP para cada valor de 

pixel, alterando os valores e deixando a imagem num formato homogêneo [28]. 

 

2.12. Eficiência de Detecção Quântica (DQE) 
 

A DQE é uma variável relacionada com a qualidade da imagem radiográfica na qual se 

refere à eficiência de um detector em converter a energia dos raios X incidentes em sinal. Ela 

é calculada comparando a relação sinal ruído de saída do detector pelo de entrada em função 

da frequência espacial  [29,30], como mostra a equação 6. 

 

DQE = SNR0
2/SNRi

2                                                                                  6 

 

onde  SNR0
2 representa a relação sinal ruído de saída e a SNRi

2 representa a de entrada 

[1,29,30]. 

Na realidade a DQE descreve a quantidade proporcional da relação entre o quadrado 

da MTF pela NPS. 

A DQE sempre irá diminuir devido à relação sinal-ruído de entrada ser maior que o de 

saída. Para um detector ideal, espera-se que ambos sejam iguais, nesse caso a DQE teria o 

valor de 1 [1,13]. 

Nesse sentido a DQE é dependente do tipo de raios X incidentes, ou seja, se manter a 

energia e aumentar a quantidade de fótons X no detector, a tendência é que a DQE diminua, o 

mesmo comportamento acontece se, manter a mesma quantidade de fótons X e aumentar a 

energia [1, 13]. 

Maiores valores de DQE indicam que menos radiação é necessária para alcançar uma 

qualidade de imagem satisfatória, ou seja, um sistema com maior DQE e mantendo a 

exposição de radiação constante irá melhorar a qualidade da imagem [1, 29]. 
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CAPÍTULO III 

3. Materiais e Métodos 
 

Materiais: 

 

Os equipamentos utilizados para a realização desta pesquisa são listados a seguir e se 

encontram em perfeitas condições de uso [9]. 

 Equipamento de raios X Siemens - Modelo: 844002;  

 Leitor Agfa Health Care 85-X; 

 Eletrômetro Radcal 9015; 

 Câmara de ionização, Modelo: 10X5-180; 

 Cassete Agfa ADC Compact Digitizer; 

 Fantoma Equivalente ao Paciente (FEP); 

 Fantoma Antropomórfico (RANDO). 

 Fantoma Analítico-Realístico (FAR); 

 

Métodos: 

 

A seguir será descrito a metodologia utilizada para determinação do Speed Class (SC), 

calibração do feixe de raios X com o sistema detector e avaliação subjetiva e objetiva da 

qualidade da imagem. Ainda nesta seção será abordado o procedimento de otimização da 

imagem de tórax para um diagnóstico seguro para visualização de possíveis patologias 

(fratura e pneumonia). 

 

3.1. Determinação do Speed Class (SC) 
 

O esquema de montagem para a determinação do SC é apresentada na figura17. Neste 

procedimento o FEP foi posicionado a frente da estativa, adotando o protocolo normalmente 
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3.2. Calibração do Feixe com o Sistema de detecção CR 
 

Esta etapa concerne em calibrar o sistema detector utilizado (CR) com a região a ser 

radiografada, de modo a determinar as mAs associadas ao lgMs previamente estabelecidos 

[33, 34]. Trabalhos consagrados na literatura e recomendações do fabricante (Agfa) do 

sistema detector utilizado, recomendam que o lgM utilizado seja em torno de 1.96 para obter 

um índice de exposição mais apropriado para a obtenção da imagem no sistema CR [34]. 

Dessa forma foi utilizado valores de lgM entre 1.8 até 2.0 para a  determinação das mAs 

correspondentes. Nesse procedimento foi adotado o esquema de montagem apresentado na 

figura 17, utilizando a SC previamente determinada na seção 3.1, para faixa de tensão entre 

70 até 117 kVp, com passo de 5 kVp [40]. 

Foram obtidas em torno de 5 valores de mAs para cada kVp avaliada, num total de 10 

kVps. Esse procedimento resultou em 47 imagens produzidas, com técnicas devidamente 

calibradas utilizando o FEP. 

A seguir foi estimada a dose na superfície de entrada (DSE) para as combinação de 

kVp e mAs previamente determinadas. A DSE foi obtida, posicionado a câmara de ionização 

na superfície do FEP, posicionada no centro do campo de radiação. 

 

3.3. Avaliação Subjetiva Gradativa Visual das Imagens 
 

As técnicas determinadas na seção 3.2 foram aplicadas em um fantoma 

antropomórfico (RANDO), ilustrado na figura 20. As imagens obtidas foram avaliadas 

subjetivamente por um observador, especialista da área de radiologia, utilizando o método de 

Avaliação Gradativa Visual (AGV) absoluta [45, 46]. Nessa avaliação o observador infere os 

scores para cada imagem, sem comparação entre elas. 
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3.5. Determinação da NNPS(f)	
 

As NNPS foram determinadas para o conjunto de técnicas radiográficas determinadas 

na seção 3.2 para cada kVp, utilizando a metodologia descrita na seção 3.1. As NNPS(f) 

obtidas para cada técnica calibrada (47 técnicas) utilizando o FEP estão apresentadas no 

apêndice A. 

 

3.6. Linearização da Imagem 
 

A linearização da imagem foi obtida obedecendo ao mesmo esquema de montagem da 

figura 17. Nesse procedimento foi utilizada uma energia média na faixa de raios X 

convencional, 70 kVp, com variações da mAs de modo a obter exposições, no detector, entre 

0 até 10 mGy, utilizando o FEP. A partir dessas imagens foi adquirida a média dos pixels em 

função da exposição. Dessa forma foi obtido a equação 8, a qual relaciona os valores de pixel 

(P) da imagem com a exposição K (mGy).  

 

                              P = 3962.6 x K 0.2943                                                                                                                                 8                    

 

Em seguida, foi obtido o processo de linearização (P’), adotando o inverso da STP 

conforme descreve a equação 9. 

                  P’ =
P

1
0.2943

3962.6
                                                                                                       9 

A relação entre os valores de pixel com a exposição é apresentado na figura 22. 
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Figura 26A: Função de espalhamento de borda. 

 

Figura 26B: Função de espalhamento de linha. 

 

Para obter a MTF, aplicou-se a transformada de Fourier na LSF. Para CR 

convencional o valor de pixel utilizado é de 100 nm, dessa forma a frequência de Nyquest 

(FN) é de 5 pares de linha/mm-1. A MTF em função da FN é apresentada na figura 27. 

 

 

Figura 27: Função de Transferência Modulada. 

 

Observa-se que para maiores frequências espaciais a MTF diminui, ou seja, para 

resolver detalhes na imagem, maiores frequências, o sistema não consegue resolver tão bem 

quanto para menores frequências. A resolução total do sistema encontra em 10 % da MTF 

[48]. As MTF(f) obtidas para cada técnica são apresentadas no apêndice B. 
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3.8. Determinação da DQE 
.  

A DQE(f) foi obtida dividindo os valores calculados da MTF(f) pela NNPS(f) 

conforme descreve a equação10 [49, 50].  

 

DQE(f) = 
MTF (f )2

NNPS (f )x q x E
                                                                          10 

 

onde q é a quantidade de fótons que interagem com o detector, e E é a exposição 

registada  no detector. 

A exposição (E) correspondente às técnicas calibradas, descritas na seção 3.2, foi 

realizada utilizado o esquema de montagem apresentado na figura 17, posicionando a câmara 

de ionização dentro da estativa. 

A quantidade de fótons (q) que atingiram o detector foi calculada conforme descreve a 

equação 11 [51 – 53]. 

q =	 ଵ

௠éௗ௜௔	ሺேே௉ௌሺ௙ሻሻ	
                                                                               11 

 

Com a quantificação da DQE(f), foi possível analisar a eficiência do detector em 

transformar os fótons X em sinal, para as técnicas calibradas.  
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CAPÍTULO IV 

4. Resultados e Discussões 
 

4.1. Determinação do SC 
 

A figura 28 apresenta a relação entre as NNPS(f) obtidas a partir das imagens 

processadas com distintos SC (100, 200, 400 e 800).  

 

 

Figura 28: Relação entre as NNPS(f) para distintas SC (100, 200, 400 e 800). 

 

Os resultados apresentados na figura 28 mostram que o SC 400 apresentou um 

comportamento com menor ruído quântico em toda a faixa de frequência espacial avaliada. 

O leitor de CR utilizado apresenta um range dinâmico de 4096 valores de pixels (0 - 

4095), porém as imagens são sempre dispostas sobre uma faixa de valores de pixels úteis. 

Essa faixa é posicionada dependendo da escolha do SC que abrange o sinal da imagem 

antecipada da PI. Dessa forma, se selecionado um SC maior que o valor 400, a faixa de 

valores dos pixels úteis seriam compensados e posicionados em maiores valores no eixo do 

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5
10

-7

10
-6

10
-5

N
N

P
S

Frequência/mm-1

NNPS do Speed Class

 

 

100

200
400

800



55 
 

range dinâmico para abranger o sinal da imagem latente que será detectada. Isso significa que 

o histograma apresentaria maiores valores de pixels com um menor range dinâmico devido a 

sua compressão.  Dessa forma foi selecionada a SC a ser utilizada no processo de otimização 

de imagens. 

4.2. Calibração do sistema detector de imagem 
 

A tabela 2 apresenta as técnicas calibradas (kVp e mAs), aplicadas no RANDO com 

os respectivos scores para avaliação de possíveis anomalias no pulmão e parte óssea,  lgMs e 

doses (mGy). 

 

Tabela 2: Técnicas calibradas aplicadas ao RANDO com seus respectivos lgM, scores e dose 

(mGy). 

kVp mAs lgM Score 
Dose 

(mGy)
 

kVp mAs lgM Score 
Dose 

(mGy)
   Osso Pulmão      Osso Pulmão  

 
 

117 

 
 

1.25 

 
 

1.91 

 
 
0 

 
 

+2 

 
 

0.079 

  
 

90 

2,5 
2,8 
3,2 

1,82 
1,87 
1,92

+1 
+1 
+2 

+1 
+2 
+2 

0,086 
0,099 
0,112

1,4 1,96 -1 +1 0,086  3,6 1,97 +1 +1 0,125 
1,6 2,00 +2 +2 0,098  4,0 2,01 +1 0 0,134 

109 

1,25 1,81 0 0 0,068  
 

85 

3,2 1,84 +1 +1 0,099 
1,4 1,87 +1 +2 0,076  3,6 1,89 +1 +2 0,112 
1,6 1,92 -1 +1 0,086  4,0 1,94 +2 +2 0,123 
1,8 1,97 +1 +1 0,096  4,5 1,98 +1 +2 0,136 
2,0 2,0 +2 +2 0,103   

 
81 

3,6 1,80 +1 0 0,099 

105 

1,4 1,81 0 0 0,080  4,0 1,84 +1 +1 0,112 
1,6 1,86 +1 -1 0,089  4,5 1,89 0 +1 0,126 
1.8 1,9 +1 +1 0,098  5,0 1,94 +2 +2 0,138 
2,0 1,95 +2 +1 0,107  5,6 1,99 +1 +1 0,156 
2,2 2,0 +2 +2 0,121   

 
75 

5,0 1,79 +1 +1 0,110 

102 

1,6 1,82 +1 +1 0,078  5,6 1,85 +1 +2 0,132 
1,8 1,87 +1 +1 0,084  6,3 1,90 0 +1 0,116 
2,0 1,91 +1 +2 0,092  7,1 1,95 +2 +2 0,167 
2,2 1,95 +2 +2 0,114  8,0 2,01 +2 +1 0,174 
2,5 2,0 +1 +2 0,126   

 
70 

7,1 1,81 0 0 0,144 

96 

2,0 1,82 +1 +1 0,081  8,0 1,87 +1 +1 0,150 
2,2 1,86 +1 +1 0,089  9,0 1,92 +2 +2 0,182 
2,5 1,91 +1 0 0,100  10,0 1,96 +1 +1 0,202 
2,8 1,93 +1 +2 0,112  11,0 2,01 +1 0 0,222 
3,2 2,02 +2 +2 0,127        
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As linhas em negrito da tabela 2 representam as imagens avaliadas como ótimas (score 

= +2) para análise de possíveis anomalias pulmonares e lesões ósseas. Isso resultou num 

conjunto de 10 imagens associadas às distintas tensões, todas com o mesmo grau de 

confiabilidade para um diagnóstico seguro, conforme apresenta a tabela 3. A tabela 3 ainda 

apresenta os níveis de referência (NR) de dose para um paciente padrão [9]. 

 

Tabela 3: Técnicas correspondentes as imagens ótimas (scores máximo) para distintas 
kVps. 

kVp mAs Osso Pulmão lgM Dose 
(mGy) 

NR 
(mGy) 

117 1.6 +2 +2 2.00 0.098  
 
 
 

0.40 

109 2.0 +2 +2 2.00 0.103 
105 2.2 +2 +2 2.00 0.121 
102 2.2 +2 +2 1.95 0.114 
96 3.2 +2 +2 2.02 0.127 
90 3.2 +2 +2 1.92 0.112 
85 4.0 +2 +2 1.94 0.123 
81 5.0 +2 +2 1.94 0.138 
75 7.1 +2 +2 1.95 0.167 
70 9.0 +2 +2 1.92 0.182 

 

As imagens correspondentes às técnicas apresentadas na tabela 3 diferem entre si em 

termos de “beleza de imagem”, e não em seguridade do diagnóstico [12, 36]. Para o 

observador, a imagem standard é representada pela técnica em negrito na tabela 3.  

Baseando-se no principio 3D a escolha da técnica radiográfica considerada, neste 

estudo, como gold standard (GS), é apresentada na linha em vermelho da tabela 3. Essa 

técnica proporciona uma imagem de alta qualidade, para um diagnóstico médico seguro, com 

dose tão baixa quanto razoavelmente exequível, com o menor custo para a instituição. Neste 

caso o custo refere-se à carga do tubo (kVp x mAs).  

 

4.3. Comparação entre a técnica gold standard (GS) e a comumente 

utilizada pela Rotina clínica do HCFMB-UNESP 

 

A tabela 4 apresenta a comparação entre os scores correspondentes a imagem gold 

standard (GS) e a comumente utilizada pela rotina clínica (RC) do HCFMB-UNESP, com 

seus respectivos lgMs. 
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Tabela 4: Comparação entre os scores obtidos entre a técnica gold standard e a da rotina 

clínica (RC). 

Técnica GS RC 

Patologia Osso Pulmão Osso Pulmão 

Scores +2 +2 +1 0 

lgM 2.0 2.22 

 

A técnica da RC está fora da faixa de lgM (1,8-2,0) indicado pelo fabricante, não 

apresentando um índice de exposição adequado para formação da imagem. A tabela 5 

apresenta a carta de técnicas radiográficas (kVp; mAs) relacionadas às imagens gold standard 

(GS) e a normalmente utilizada pela rotina clinica (RC) de radiodiagnostico do HCFMB-

UNESP, com sua respectivas doses (mGy) e carga do tubo (CT). Essa tabela apresenta ainda 

redução de dose (RD) e redução de carga do tubo (RCT) entre as técnicas avaliadas e os 

níveis de referência (NR) associada a esse exame. 

 

Tabela 5: Comparação entre (kVp; mAs),  associadas à imagem GS e as comumente utilizadas 
na RC, com suas respectivas doses (D, em mGy), a carga no tubo (CT, em joule), a redução 
de dose e redução da carga do tubo em relação ao da rotina (RCT, em %). 

Exame Tórax 
Técnica GS RC 
(kVp; mAs) (117; 1.6) (85; 11.0) 
D (mGy) 0.098 0.332 
CT (J) 
RD (%)                      
RCT (%)               

187.2 
70.5 
80.0 

935.0 

NR (mGy) 0.40 
 

As técnicas GS e da RC provêm doses abaixo dos NR, entretanto vale salientar que a 

técnica GS proporciona um diagnóstico médico mais seguro (tabela 5) e doses tão baixas 

quanto razoavelmente exequível com menor custo para a instituição (carga do tubo). 

A figura 29A apresenta a imagem GS e a figura 29B normalmente realizada pela RC, 

utilizando o RANDO (B). 
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Figura 30: Comparação do Contraste pela kVp para simuladores da região pulmonar e óssea. 

 

              Figura 31: Comparação do lgM pela exposição. 

 

A figura 31 apresenta a sobreposição dos valores de lgM para distintas tensões. O lgM 

é o valor da resposta de exposição que interage com o detector, dessa forma, manter o mesmo 

valor de lgM para distintas tensões implica em obter o mesmo valor de exposição no detector.  

Analisando a figura 30, verificou-se que o contraste não apresentou variações 

significativas com o aumento da tensão. Esse comportamento é evidenciado ainda na figura 

31, onde a resposta do range dinâmico, sistema detector, é próxima para as kVps avaliadas. 

Isso ocorre porque para detectores digitais a tensão não influencia de maneira significante 
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diretamente no contraste e sim com o DQE(f) [54]. A figura 32 apresenta a comparação das 

DQEs obtidas pelas técnicas da tabela 4, as quais são as melhores segundo a avaliação do 

observador. 

 

 

            Figura 32: Eficiência de Detecção Quântica das melhores técnicas. 

 

Analisando a figura 32, observa-se que a DQE associada à imagem GS (azul) possui 

uma amplitude menor que a Standard (vermelha), principalmente para banda de frequência 

menor. Porém para uma análise completa da DQE, deve ser feita a área sob a curva de cada 

uma delas, onde pode-se observar o espectro de cada uma delas em toda a faixa de frequência 

espacial. A figura 33, ilustra a área sob a curva em função da DQE para as kVps em estudo. 

Justificando novamente o fato do observador classificar imagens com o mesmo padrão de 

qualidade para qualquer tensão avaliada nesta pesquisa. 
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           Figura 33: Área sob a curva de cada DQE. 

O comportamento das áreas sob a curva das DQEs é semelhante ao contraste obtido na 

figura 30. Diante disso, consolida-se que é possível produzir imagens de qualidade para 

qualquer tensão, dentro da faixa de lgM ótima não refletindo de maneira substancial a ponto 

de modificar a qualidade da imagem em termos diagnóstico. 

A figura 34 apresenta o comportamento da DQE para uma tensão de 102 kVp  e com 

técnicas calibradas, apresentadas na  tabela 2.  

 

Figura 34: DQE(f) de 102 kVp variando a mAs 
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Observa-se na figura 34 que para maiores mAs a DQE diminui. Como dito na seção 

3.8, a DQE depende da MTF e do ruído normalizado (NNPS(f)), dessa forma, aumentando a 

mAs, a quantidade de fótons X que interagem com o detector aumenta, consequentemente a 

NNPS(f) e a exposição aumentam, diminuindo a eficiência de conversão dos fótons em sinal. 

A equação 10 mostra que a DQE é inversamente proporcional a essa variável. 

A seção 2.4 mostra que para uma imagem de qualidade, utilizando sistemas Agfa, o 

lgM tem que estar entre 1.8 a 2.0 e com um valor ótimo de 1.96. A figura 34 ilustra que a 

escolha do radiologista está muito próxima a este valor, mostrando que o método AGV 

realizado por ele foi bem sucedida. A DQE para as outras energias estão mostradas no 

apêndice C. 

Em contrapartida, observa-se que a técnica associada ao melhor lgM não apresenta 

melhor eficiência. Isso significa que o lgM está relacionado a acuidade visual, dessa forma a 

escolha da melhor DQE não necessariamente está relacionada à melhor acuidade visual, vide 

figura 34, ou ainda, a melhor DQE ("melhor qualidade do detector") não reflete de forma 

significativa, dentre as imagens consideradas boas, na análise visual, a qual está mais 

"ponderada" pela acuidade visual ou ainda, pelo nível de tonalidade de grau de cinza na 

imagem.  A mesma avaliação foi realizada para todas as kVps abordadas nesta pesquisa e os 

resultados são apresentados no apêndice C. 
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CAPÍTULO V 
 

5. Conclusões e Perspectivas Futuras 
 

 Como análise das NNPS(f) para determinação do SC, ficou constatado que 

para o leitor utilizado, Agfa HelthCare 85-X, o SC 400 é o mais apropriado 

para processar as imagens; 

 As melhores técnicas selecionadas na avaliação subjetiva, em negrito na tabela 

2, apresentam lgMs muito próximos do valor indicado pelo fabricante (lgM de 

1.96); 

 As doses devido as distintas kVps estudadas são diferentes. Entretanto a 

exposição no detector apresenta poucas flutuações, conforme ilustra a figura 

31;  

 A melhor imagem pode ser obtida por qualquer kVp, com a devida calibração 

do feixe (associada ao lgM). Entretendo esta deve ser otimizada; 

 A melhor imagem para avaliação da região pulmonar e óssea foi classificada 

com a mesma técnica radiográfica. Isto difere do STF que normalmente 

emprega duas imagens, uma para cada finalidade. Isso ocorre devido ao range 

dinâmico, e pela pouca variação da área sob a curva da DQE, mostrando que 

para qualquer energia é possível obter eficiência compatível a boas qualidades;  

 Nesse sentido, respeitando o princípio 3D, a melhor técnica é a que fornece 

menor dose para o paciente, um menor desgaste do tubo, assim como menor 

custo para a instituição devido a maior preservação do equipamento, e 

mantendo o mesmo grau de confiabilidade (tabela 3); 

 A técnica gold standard quando comparada com a da rotina clinica proveu ma 

redução de dose no paciente e carga do tubo, respectivamente, em torno de 

70,5 % e 80 %; 

 As DQEs associadas às melhores técnicas mostraram que a técnica selecionada 

pelo critério de “beleza de imagem” [12, 36], apresenta uma maior eficiência 

comparada com a gold standard, como mostra a figura 32, porém analisando a 
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área sob a curva das DQEs, figura 33, mostra que as variações são muito 

pequenas, evidenciando que essa diferença de eficiência não influencia na 

acuidade visual de forma significativa; 

 Analisando as DQEs obtidas e comparando com as técnicas escolhidas pelo 

radiologista, mostraram que as técnicas que apresentaram maiores DQEs, não 

são as que fornecem melhor acuidade visual, vide figura 34 e apêndice C; 

 A originalidade desta pesquisa se deve ao método adotado de otimização, 

desde o procedimento de calibração das kVps, com as devidas mAs, associadas 

a especificas lgMs, avaliação subjetiva e otimização obedecendo o principio 

3D, além de realizar uma comparação objetiva das DQEs com otimização de 

imagens; 

 Por fim, para sistema CR, é possível produzir imagens de tórax para um 

diagnóstico médico seguro utilizando qualquer kVp associado a um lgM 

devidamente calibrado. Entretanto é imprescindível adotar o principio de 

otimização da imagem obedecendo ao principio 3D exatamente nessa ordem, 

sem tratá-los de forma separada; 

 Como perspectiva futura dessa pesquisa, vem à aplicabilidade dessa 

metodologia para espessuras do tórax que diferem do homem padrão, assim 

como para qualquer outra estrutura anatômica, além de avaliação do 

comportamento de ruído e DQEs frente a diferentes estruturas e outras 

técnicas. 
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Apêndice A 
 

Apresentação das NNPS(f) obtidas em cada grupo de kVp para cálculo da DQE(f). 

 

 

Figura 35: NNPS(f) para 117 kVp 

 

Figura 36: NNPS(f) para 105 kVp 

 

Figura 37: NNPS(f) para 96 kVp 

 

Figura 38: NNPS(f) para 109kVp 

 

Figura 39: NNPS(f) para 102 kVp 

 

Figura 40: NNPS(f) para 90 kVp 
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Figura 41: NNPS(f) para 85 kVp 

 

 

Figura 42: NNPS(f) para 81 kVp 

 

 

Figura 43: NNPS(f) para 75 kVp 

 

 

Figura 44: NNPS(f) para 70 kVp 
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Apêndice B 
 

Apresentação das MTF(f) obtidas em cada grupo de kVp para cálculo da 

DQE(f). 

 

Figura 45: MTF(f) para 117 kVp 

 

 

Figura 46: MTF(f) para 109kVp 

 

Figura 47: MTF(f) para 105 kVp 

 

 

 

Figura 48: MTF(f) para 102 kVp 
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Figura 49: MTF(f) para 96 kVp 

 

Figura 50: MTF(f) para 90 kVp 

 

Figura 51: MTF(f) para 85 kVp 

 

 

Figura 52: MTF(f) para 81 kVp

 

Figura 53: MTF(f) para 75 kVp 

 

 

Figura 54: MTF(f) para 70 kVp 
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Apêndice C 
 

Depois de selecionadas as NNPS(f) e as MTF(f), foram possíveis calcular as DQE(f) 

de todas as técnicas. Como dito anteriormente, as DQE que apresentaram melhor eficiência 

não apresentam melhor acuidade visual. As DQEs em vermelho representam as escolhidas 

pelo radiologista 

 

 

Figura 55: DQE(f) para 117 kVp 

 

Figura 56: DQE(f) para 109 kVp 

 

 

Figura 57: DQE(f) para 105 kVp 

 

 

Figura 58: DQE(f) para 102 kVp 
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Figura 59: DQE(f) para 96 kVp 

 

Figura 60: DQE(f) para 90 kVp 

 

Figura 61: DQE(f) para 85 kVp 

 

Figura 62: DQE(f) para 81 kVp 

 

Figura 63: DQE(f) para 75 kVp 

 

 

Figura 64: DQE(f) para 70 kVp 
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