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Resumo

Os metodos que utilizam radiages ionizantes ainda sdo os mais empregados por
serem considerados mais “baratos” e sobretudo, muito eficientes quando utilizados com
controle e qualidade. Novos sistemas de aquisi¢do, registro e armazenamento de imagens
estdo sendo desenvolvidos, dentre os quais podemos citar a radiologia computacional e
digital. Este método de diagndstico pode proporcionar maior qualidade da imagem,
favorecendo a ndo repeticdo de exames de modo a contribuir com a reducdo de dose para o
paciente, quando utilizado com controle e qualidade. A otimizacdo da relacdo risco-beneficio
é considerada de grande avanco no que diz respeito a radiologia convencional, entretanto essa
ndo é a realidade da radiologia computacional e digital, onde ndo dispomos de normas e
protocolos estabelecidos para otimizagdo da imagem, dose e custo para a rotina clinica de

radiodiagnostico.

Esta pesquisa teve como objetivo a otimizacdo de imagens radiograficas
computacionais de térax (na projecao Pdstero Anterior - PA). A escolha por essa modalidade
de exame se deve ao fato deste ser o exame convencional mais realizado na rotina clinica.
Para atingir esse objetivo foram utilizados fantomas homogéneos que simulam caracteristicas
de absorcdo e espalhamento da radiacdo proxima a do toérax de um paciente padrdo, com
aproximadamente 1,73m e 75 kg. Neste estudo o Fantoma homogéneo Equivalente ao
Paciente (FEP) foi utilizado na calibracdo do sistema de imagem computacional, de modo a
obter indices de exposicoes (IgMs) previamente definidos para cada tenséo (kVp). As técnicas
calibradas foram aplicadas em um fantoma antropomérfico (RANDO). As imagens obtidas
foram avaliadas, por um especialista da &rea de radiologia, o qual identificou a melhor
imagem (imagem 6tima), para cada kVp, para determinadas possiveis anomalias no pulmé&o

e/ou lesOes Osseas, utilizando 0 método de Avaliacdo Gradativa Visual (AGV).

Apds selecionadas as imagens 6timas, o observador utilizou da AGV relativa para
selecionar a imagem standard, onde essa se destacou pela sua “beleza de imagem”. Baseando-
se no principio 3D (Diagnostic, Dose and Dollar), respeitando essa ordem e a inter-relagdo
entre os parametros, foi obtida a imagem gold standard (GS).

Comparando a imagem GS com a comumente produzida pela rotina clinica do
Hospital das Clinicas da Faculdade de Medicina de Botucatu (HCFMB-UNESP), verificou-se
que a imagem GS apresenta melhor qualidade para visualizacdo de possiveis pneumonia e/ou

fratura na regido do térax. Ambas as imagens proporcionam doses abaixo dos Niveis de



Referéncia (NR). Entretanto a imagem GS apresenta reducdes de dose e carga de tubo em

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

Palavras-chave: Radiologia computacional (CR); Otimizacdo de dose; Reducgéo de

dose; Reducéo de custo; Eficiéncia de deteccdo quéantica.



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 (IgMs) 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 Clinicas 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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CAPITULO1

1. Introducéo

Os beneficios da aquisicdo de imagens radiolégicas em formato digital se tornaram
evidentes apos a introducdo da tomografia computadorizada (TC). Esses beneficios incluem
maior precisdo de registro da informacdo, maior flexibilidade das caracteristicas de
visualizagdo, otimizagdo no arquivamento das imagens e facilidade de transmitir imagens de
um local para outro através de redes de comunicacdes [1]. Pode-se atribuir a muitos fatores o
desenvolvimento dos métodos de diagndstico por imagem, tais como a melhor compreenséo
dos principios basicos da captacdo de imagens e melhor conhecimento fisico dos dispositivos
eletronicos de deteccdo de radiacdo, aperfeicoamento de técnicas matematicas de reconstrucao
e a evolucdo dos computadores com desenvolvimento de equipamentos mais seguros. Esta
melhoria na tecnologia da computacdo e de novos materiais levou a uma tendéncia para a
geracdo de imagens digitais, favorecendo a transferéncia dos exames convencionais de raios
X para sistemas adquiridos e processados computacionalmente. Este tipo de aquisicdo e
analise 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 mdvel (placa de imagem), que apds exposta, passa por um
processo de leitura, enquanto que a DR o sistema de imagem € fixo, com conversdo direta ou
indireta dos fotons de raios X.

Nas ultimas décadas foram propostos novos detectores de radiacdo, alternativos a
utilizacdo de filmes radiograficos. Esses novos transdutores sdo associados a sistemas de
imagem digital. Nesta modalidade de obtencdo de imagem, um sensor reutilizavel absorve a
radiacdo, gerando um sinal elétrico ou luminoso, o qual é digitalizado e transferido a um

microcomputador, onde as imagens sao reconstruidas, arquivadas e visualizadas [4,5].

A insercdo de setores radiolégicos com um ambiente de rede amplo e integrado, no
qual o filme foi completamente ou em grande parte substituido por sistemas eletrénicos que

adquirem, arquivam, disponibilizam e exibem, formam a base para a radiologia filmless. No
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Brasil, estima-se que nos proximos 10 anos o mercado se estabelecerd com a radiologia
filmless [2,6].

As principais vantagens da Radiologia Computadorizada (CR) em relacdo ao Sistema
Tela Filme (STF) sdo a resposta linear do sinal a exposi¢do-X, amplo range dindmico,
facilidade de visualizagéo e processamento, reducao da repeticdo de exames e interface para o
“Picture Archival and Communication System (PACS)” [7,8].

No Brasil, sdo raros os servigos de diagnostico por imagem que apresentam cartas de
técnicas radiograficas, para realizacdo de exames utilizando STF, conforme solicita as normas
vigentes [9]. Esse problema se agrava ao se tratar de servicos que empregam a técnica de
deteccdo da imagem utilizando CR. Isso ocorre porque ainda ndo foram estabelecidas
metodologias para o processo de otimizacao de imagens de CR. A literatura refere-se somente
a protocolos de controle de qualidade para os equipamentos de produgédo e aquisi¢cdo das
imagens [10]. Rotineiramente as instituicbes que utilizam esse método de diagndstico por
imagem empregam as mesmas técnicas radiogréaficas utilizadas em STF.

Estudos mostram que a utilizacdo 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 Exposicao (IgM) indicado pelo fabricante, proporcionando dessa forma exames com doses
desnecessarias ao paciente.

Apesar do sistema de aquisi¢do por CR apresentar um pds-processamento, a imagem
de CR apresenta menor resolucao espacial quando comparada a imagem do STF, implicando
em perdas da qualidade de visualizacdo de estruturas e de detalhes anatémicos. Dessa forma é
necessario a calibracdo do feixe para um IgM adequado a um sistema detector especifico, de
modo a otimizar a relagéo entre qualidade da imagem, dose para o0 paciente e custo para a
instituicdo. Vale enfatizar que a reducdo da dose ndo deve comprometer a qualidade da
imagem [11]. Esse processo de alcancar o equilibrio entre dose e qualidade da imagem é
chamado de otimizacdo. Esta relacdo estd diretamente baseada na filosofia contida no
principio ALARA (“As Low As Reasonable Achievable”) [11].

O exame radioldgico do térax é o mais realizado pela populacdo mundial. Estima-se
que cada individuo realizara, pelo menos, um exame radioldgico de térax durante a vida [12].
O exame de térax € requisitado, principalmente, para investigacdes clinicas referentes a

problemas respiratérios, e por decorréncia de traumas [12].
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Essa pesquisa tem como objetivo a otimizagédo de cartas de técnicas radiograficas de
torax, para melhor visualizacdo de possiveis anomalias na regiao pulmonar e fraturas, em

imagens de CR.
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CAPITULO M

2. Fundamentos Teoricos

2.1. Aquisicao de Imagem

Atualmente a Radiografia Computadorizada (do inglés, Computed Radiography, CR)
é basicamente constituida de fosforos fotoestimulaveis (PSP, do inglés Photostimulable
Phosphors), também conhecidos por fosforos de armadilhamento [10,13]. Estes fosforos séo
utilizados com mais frequéncia na forma de fluorohaletos de bario (BaFl), e depositados em
um substrato para formar a placa de imagem (do inglés, Imaging Plate, IP).

Os mecanismos de absorc¢do dos raios X no CR sdo diferentes do sistema tela filme,
No sistema tela filme a emisséo da luz acontece imediatamente ap6s a incidéncia da radiacéo.
No CR a emissdo da luz é posterior, quando a imagem latente (imagem formada apenas no
sistema detector e ainda ndo transferida para filme ou digital), consistida de cargas
armadilhadas, sdo estimuladas e liberadas das armadilhas metaestaveis [13].

Os primeiros PSPs utilizados em CR eram feitos de BaFX:Eu®*, onde X pode ser
qualquer halogéneo, CL, Br ou I. Esse material consegue armazenar uma imagem latente por
um longo periodo. Uma imagem latente com 8 horas desde a sua irradiacdo ainda tera
aproximadamente 75% da imagem original [13].

O processo de transformacdo de imagem latente em digital recebe o nome de
fotoestimulagdo por Iluminescéncia (PSL, do inglés Photostimulated Luminescence)
resultando na emissdo de uma luz, na cor azul, com um pequeno comprimento de onda, numa
quantidade proporcional a irradiacdo original dos raios X [10,13].

A luz azul do processo PSL é guiada por fibras Oticas e detectada por
fotomultiplicadoras (PMT, do inglés PhotomultiplierTube) onde o sinal seré digitalizado para
a formacdo da imagem [10, 13].

Recentemente muitas empresas tem utilizado uma mistura dos halogéneos, obtendo
uma combinacio na forma BaFBrogslo1s:Eu”*, com o intuito de aumentar a interacéo do laser

com o fosforo obtendo uma méxima estimulagéo [13].

20



O espectro de luz emitido por uma PSP é controlada por uma impureza chamada
ativador. Em PSP utilizando BaFX o ativador é o Eu*", que substitui o Ba na estrutura
cristalina [13].

Esse processo de formacdo da imagem é explicado melhor conforme descrito pelos

passos apresentados na figura 1.

Figura 1: Passos para a aquisicdo da imagem em CR [10].

1. Exposicdo de Raios X: O tubo de raios X emite radiacdo X, com energia na
faixa de radiodiagndstico (17 a 150 keV) [10]. Os fétons X gue ndo interagiram com a regido
a ser radiografada, atingem o detector (IP), produzindo a imagem latente.

2. Leitura dos PSP e Apagamento: O cassete € inserido em um sistema de
leitura, onde o IP é extraida e sua superficie € varrida por um laser de luz intensa vermelha de
comprimento de onda em torno de 700 nm [10,13]. A luz do laser estimula a emissdo da
energia presa na placa de imagem, e luz visivel (azul) é liberada a partir da placa. A luz
emitida a partir da placa e recolhida por um guia de luz de fibra dptica e atinge um PMT
posicionado na saida do guia de luz, conforme figura 2, onde é produzido um sinal eletrénico,
o0 qual sera digitalizado e armazenado.

A imagem latente residual é apagada usando-se uma luz branca (policromética de alta
intensidade), e a PI € reinserida no cassete para que a mesma possa ser reutilizada. Essa luz
usada para apagar o restante da imagem consiste num comprimento de onda suficiente para
que os elétrons armadilhados, que ndo foram excitados pelo laser, sejam removidos sem

estimular armadilhas posteriores de elétrons [14-16].
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3. Pré-Processamento: Para corrigir algumas variacdes de sensibilidade de luz e
de ruido, é feito um pré-processamento da imagem para que ela seja fielmente reconstruida e
dimensionada em um range de dados da imagem *“crua” [10]

4. Contraste e Melhoria da Imagem: O amplo range din@mico do detector PSP
requer reconstrucdo da imagem, dimensionamento, e melhoria do contraste para otimizar as
caracteristicas da imagem e da relacdo sinal-ruido (RSR) da imagem “processada” [10, 13].

5. Visualizacdo da Imagem: Finalmente a imagem € exibida, utilizando-se as
transformacbes “Look-up-Table (LUT)” para tornar os valores do codigo digital em
correspondentes variacdes de tons de cinza para monitores e para valores de densidades
Opticas (DO) [10, 13].

TFM

Espelho Giratério

Translacao

Figura 2: Componentes internos de um leitor de CR [14].

2.2. Fisica dos Detectores de Raios X

A interagdo dos raios X é comum para todos os tipos de detectores empregados em
CR. Para as energias utilizadas em CR, os raios X incidentes nos detectores interagem de duas
maneiras: Espalhamento Compton e Efeito Fotoelétrico [15].

No espalhamento Compton, os raios X incidentes interagem com os elétrons ligados a
camada mais externa do 4tomo, conforme a figura 3, e em lugar de serem completamente
absorvidos, os raios X sdo desviados de sua direc@o original perdendo energia [15, 16]. Esses
foétons X restantes, por serem desviados, serdo depositados em outro lugar do detector

resultando na perda de resolucdo espacial [16].
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Na interacdo Fotoelétrica, os raios X incidentes chocam com os elétrons orbitais da
camada mais interna (camada-K ou camada-L) do atomo, transferindo toda energia para esses
elétrons. Os elétrons sdo deslocados de sua Orbita para outra mais externa ou é ejetado do
atomo segundo a figura 4 [15,16].

‘tado

Foton ir

M T e e

Figura 3: Efeito Compton [16] Figura 4: Efeito Fotoelétrico [16]

Quando um elétron orbital & removido de seu nivel, deixa uma vacéncia que é
rapidamente preenchida por um elétron livre ou um elétron de uma camada mais distante do
nucleo, e neste caso o elétron que preenche a vacancia perde energia e fica mais ligado ao
nacleo. Frequentemente essa energia liberada pelo elétron é emitida na forma de radiacdo
eletromagnética [16].

A radiacdo eletromagnética proveniente do preenchimento de uma vacancia é chamada
de radiacgdo caracteristica. Um processo alternativo de emissdo de radiagdo caracteristica é a
ejecdo de outro elétron de outra camada pela energia liberada no preenchimento de uma
vacancia. O elétron ejetado € chamado de elétron Auger [16].

Portanto, quando os raios X interagem e perdem energias, sendo por espalhamento
Compton ou por efeito fotoelétrico, esta aparece como radiagdo eletromagnética e energia
cinética dos elétrons. Como estes sdo particulas carregadas, eles interagem intensivamente
com 0s atomos vizinhos e suas energias cinéticas sdo diminuidas dentre pequenas distancias
(<< 1 mm) desde a sua interagdo inicial. Para a formacdo da imagem, isto € desejado, pois
limita o local de absorcdo que serd o responsavel pela formacdo da imagem latente pontual,
minimizando o borrdo que resultaria pelo espalhamento da energia e permite 0 aumento da

resolucéo espacial [15].
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2.3.  Mecanismo de Armadilhamento e Fotoestimulacgdo

Os elétrons liberados durante a irradiacao dos raios X podem emitir luz imediatamente
(por efeito secundario) ou podem ser armadilhados, que por sua vez, podem ser liberados
instantaneamente ou ndo. Os liberados instantaneamente ndo sdo de interesse para 0 CR, nesse
sentido, é importante que a eficiéncia de armadilhamento seja alta o suficiente para que tenha
0 maior nimero de apreensdo [1,13]. As informacdes contidas no armadilhamento sdo as que
serdo usadas para formacdo de imagem apds excitacdo das armadilhas com consequente
liberacdo de luz proporcional a quantidade de elétrons armadilhados. Em contrapartida, com o
aumento da eficiéncia, a probabilidade de eles serem armadilhados novamente, apds a
estimulagdo, ao invés de liberar luz, aumenta [1,13]. O equilibrio ocorre quando a
probabilidade para ambos os fatos se igualam.

Outro fator relacionado com a interacdo desses elétrons esta na energia luminosa de
excitacdo aplicada na PSP. A diferenca de energia entre os elétrons armadilhados e os da
banda de conducdo ndo deve ser grande o suficiente para permitir estimulacdo com laser, e
nem deve ser pequeno suficiente para prevenir a liberacéo dos elétrons sem estimulacdo [13].

A emissdo do espectro da PSL esta relacionada com o ativador, normalmente Eu?*,
onde a sua energia atbmica determina as caracteristicas de emissdo da luz.

O espectro de estimulacdo estd correlacionado com o espectro de absorcdo das F-
Centers mostrando que 0 primeiro passo no processo de estimulacdo é a excitacdo dos
elétrons armadilhados [13]. Entretanto, uma grande ineficiéncia surge, pois aproximadamente
80% dos elétrons sdo armadilhados pelo fluor, e aproximadamente 20% pelo Bromo, mas
somente o segundo contribui para a PSL [13].

A estimulacdo dos cristais pela irradiagdo do laser (luz vermelha) liberam os elétrons
dessas armadilhas, e os elevam para a banda de conducdo do cristal, provocando, ap6s seu
decaimento para banda de valéncia, a emissdo de uma luz azul de comprimento de onda de
390 nm [13].

Na pratica, dependendo da intensidade do laser, as leituras dos PSPs estimulam
somente uma fracdo de sinal armadilhado. Essa € uma desvantagem em respeito a
sensibilidade da placa [1,13].
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2.4. Eficiéncia Quantica

Com o objetivo de obtencao de sinal, uma quantidade de fétons X deve interagir com
material do detector a fim de produzir uma imagem. A probabilidade da interacdo ou a
eficiéncia quéntica para uma quantidade de energia € mostrada na equacao 1 [1]:

n=1—eHET 1

onde p € o coeficiente de atenuacdo linear do material do detector, T é a espessura do

detector e E é a energia do foton incidente, representada conforme a equacéo 2:

E=hv 2

sendo h a constante de Plank e v é a frequéncia.

Como as fontes de raios X para radiografia sdo polienergéticas, isto €, emitem raios X
sobre um espectro de energia, a eficiéncia quantica 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 eficiéncia quantica com o aumento da espessura do detector, ou
utilizando materiais com maiores valores de p, ou seja, com maiores valores de nimero
atdbmico ou densidade. A eficiéncia quantica pela energia dos raios X para varias espessuras

de alguns materiais utilizados estd mostrada na figura 5.
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Figura 5: Eficiéncia de detecc¢éo para diferentes espessuras e materiais [1].

A eficiéncia de deteccdo em geral é maior para baixas energias, gradualmente
diminuindo com o aumento da energia [1,15]. Se 0 material tem uma absorcdo atbmica na
energia da regido de interesse, entdo a eficiéncia de deteccdo aumenta drasticamente sobre
essa energia.

Em energias de raios X para diagnostico, a principal interacdo deve ser o efeito
fotoelétrico, devido ao alto nimero atémico utilizado pelos detectores. A interacdo de uma
quantidade de raios X no detector gera uma quantidade rapida de fotoelétrons, que por sua
vez, geram interacbes secundarias no detector, promovendo excitacdo e ionizacao,

apresentadas em forma 6tica ou de carga eletronica [1,15].

2.5. Faixa Dinamica

O range dindmico de um sistema de detec¢do de imagens utilizando raios X é a relacao
entre a maior e menor intensidade de exposi¢do necesséria para aquisicdo de uma imagem

[17]. Para todos os sistemas, a menor intensidade de acuidade visual é determinada pelo ruido
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intrinseco do sistema. Dessa forma, a transferéncia de sinal deve ser ampla o suficiente para
exceder o ruido quéantico provocado pela interacdo dos raios X com o detector. A maior
intensidade é determinada pela saturacdo do detector [17].

O range dindmico do STF, também conhecido como latitude, € determinado pela perda
de contraste para maiores e menores exposicoes, representadas pela linha continua na figura 6.
Nestes sistemas o range dindmico util é dependente das caracteristicas do sistema tela/filme
utilizado, variando aproximadamente de 10:1 a 100:1 [17].

Ao se tratar de CR, a resposta da curva é linear, representada pela linha reta sobre
aproximadamente quatro ordens de magnitude (uma relacdo de 10,000: 1) [10]. A figura 6
compara a curva H&D (Hurter&Driffield) padrdo de STF com a de um tipico sistema CR.

Se tratando de radiografia digital de torax, a relagdo méxima e minima de exposi¢do
de raios X incidente na superficie do detector pode ser maior que 100:1[17,18]. Para uma alta
qualidade de radiografia digital, o receptor deve ser capaz de manter uma boa resolucdo de
contraste sobre o amplo range dinamico [17]. Isto proporciona aos sistemas digitais uma
melhor performance de resposta frente a exposicdo, isto é, para uma grande faixa de
exposicdo tem-se ainda uma resposta aceitdvel ao olho humano, consequentemente,

minimizando, por exemplo, erros acarretados pelas técnicas empregadas na exposicao.

Figura 6: A resposta caracteristica de um detector tela filme (curva em S so6lida) comparada
com a resposta caracteristica de um detector de fosforo fotoestimulavel (PSP) utilizado em
radiografia computadorizada pela exposicéo inferida ao detector [10].
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2.6. Amostragem Espacial

Todos os detectores digitais mostram variagdes continuas da fluéncia dos raios X
sobre suas entradas em localizagdes discretas separadas por um intervalo chamado de passo
de amostragem [13,17]. Em sistemas CR, o passo de amostragem € a distancia entre a posicédo
adjacente do feixe do laser durante a leitura da placa [17].

A frequéncia espacial, que ocorre em cada amostragem, determina a qualidade das
flutuacGes de alta frequéncia na fluéncia de raios X que s@o imageados pelo sistema digital. A
frequéncia de amostragem com passo de amostragem p é 1/p, isso significa que, se 0 passo €
100 pm (0.1 mm), a frequéncia de amostragem é 10 mm™ [17].

A maior frequéncia espacial da fluéncia de raios X que pode ser realmente imageado
(a frequéncia de Nyquest (FN)) é metade da frequéncia de amostragem, ou 1/(2p), sendo
assim, um sistema com uma passo de 100 um pode imagear frequéncias de até 5 ciclos/mm.
Caso a fluéncia de fotons incidentes no receptor contenha informagdes maiores que a
frequéncia de Nyquest, e a funcdo de modulacdo de transferéncia (MTF) seja ndo nula para
essas frequéncias, o resultado é uma imagem falsa ocasionando sinais em baixas frequéncias
[13, 14, 17]. Este fenémeno 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 frequéncia de Nyquest (FN) é de 5 ciclos/mm, enquanto em

sistema mamograficos fica em torno de 10 ciclos/mm.

2.7. Resolugdo Espacial

A resolucdo espacial € 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 resolucdo espacial ocorre por causa do barramento causado por fatores geométricos,
como o tamanho do ponto focal do tubo de raios X, a difusdo de luz no detector, o tamanho
efetivo da abertura do campo e o0 movimento do paciente durante a aquisi¢do da imagem [17,
19], além de ser determinada também pela frequéncia de amostragem.

E possivel medir a resolucdo espacial por métodos subjetivos e/ou objetivos. O
método subjetivo pode ser realizado por padrdes de barras alternando barras radiopacas e
espacos radioltcidos de comprimentos idénticos, onde obtém-se uma imagem deste padrao de
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barras para determinar o limite de resolugdo em pares de linha por unidade de distancia,
usualmente expressa em pares de linhas/mm [17].

A medida da resolucéo intrinseca do detector € realizada fixando o padrédo de barras na
superficie do detector para eliminar o borramento do ponto focal.

Para sistemas digitais, a resolucdo pode ser diferente nas dire¢des das linhas e colunas,
entdo frequentemente é requerida avaliacdo separada. O limite de resolucéo € a frequéncia a
qual as barras ndo podem ser visualizadas [17]. Por outro lado, as medidas objetivas sdo
principalmente realizadas através da Funcdo de Transferéncia Modulada (do inglés,
Modulation Transfer Function (MTF (f)), onde f é a frequéncia espacial) que sdo obtidas
medindo-se a transferéncia de amplitude do sinal (contraste) de padrdo senoidal (de varias
frequéncias) desde a aquisicdo dos raios X até a sua saida [17].

A primeira fonte da perda de resolucéo espacial acontece com o espalhamento do feixe
de luz do laser na superficie da Pl, esse espalhamento resulta na desexcitacdo de locais no
fosforo que séo de alguma forma, maiores que o tamanho do feixe do laser, e potencialmente
maiores que a separacdo entre posicdes do laser [17]. Como resultado, o borramento se

estende além dos limites do tamanho do pixel.

2.8. Ruido

Em imagens radiogréficas, ruido se refere a detalhes ndo desejados na imagem que
interferem tanto na visualizacdo de alguma anormalidade de interesse quanto na interpretacdo
da imagem[20]. Estes ruidos na imagem dividem-se em duas categorias, ruido anatémico e
ruido radiografico [21].

O ruido anatdémico refere-se a variagdes anatbmicas indesejadas dentro da imagem,
como a projecdo padrdo de uma costela numa radiografia de torax, confundindo a deteccao de
um nédulo no pulmédo. A caracterizacdo de um ruido anatémico € uma tarefa dependente da
estrutura anatbmica e ndo esta diretamente relacionada com a performance intrinseca do
detector [20].

O ruido radiografico, entretanto, refere-se a variagfes indesejadas na imagem que nao
sdo originadas pela imagem do objeto, ou seja, sdo adicionadas variacBes sobrepostas as
estruturas anatémicas durante a aquisicdo da imagem [17,20]. Este tipo de ruido estd
diretamente relacionada a resolucdo, uma vez que a mesma afeta a habilidade de distinguir
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detalhes nas imagens [17]. As figuras 5A e 5B apresentam respectivamente, a radiografia de
joelho e a mesma imagem com adicéo de ruido (B) [20]. Comparando a figura 7A. com a
figura 7B., pode-se observar que ao adicionar ruido radiografico a imagem perde detalhes
[20].

A) B)

Figura 7: Imagem de uma radiografia de joelho (A). Mesma imagem com a adi¢&o de ruido
(B) [20].

Embora o ruido radiografico seja frequentemente descrito em termos de variancia ou
desvio padrdo, 0 mesmo pode ser caracterizado pelo espectro de poténcia de ruido (do inglés,
Noise Power Spectrum (NPS(f))), também conhecido como Espectro de Wiener (W(f)) [20].

Para uma completa analise do sinal e da propagacdo de ruido no detector, deve-se
levar em conta a dependéncia da frequéncia espacial. A transferéncia de sinal pode ser
caracterizada em termos da MTF. Uma quantificacdo global do sinal e da performance de
ruido acontece através da frequéncia espacial dependente da Eficiéncia de Detec¢do Quantica
(do inglés, Detective Quantum Efficiency (DQE (f)). Este descreve a eficiéncia de
transferéncia do quadrado da relagéo sinal-ruido de saida pelo quadrado da relag&o sinal-ruido
de entrada [1].

A DQE ideal seria uma DQE(f) = m para todas as frequéncias, onde n é a
probabilidade de interacdo, porém ruidos adicionais irdo fazer com que o valor da DQE(f)

decaia com o aumento da frequéncia espacial [1].
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2.9. Espectro de Poténcia de Ruido (NPS)

A NPS é a variacdo do ruido em uma imagem dividida entre varias frequéncias
espaciais pertencentes a imagem [20]. Esta definicdo implica que a integral da NPS é igual a
variancia do ruido. Assim como o termo ruido, a NPS também é usada para referir duas
quantidades distintas, a NPS absoluta, descrita anteriormente, e a NPS normalizada [20].

Pelo fato do ruido radiografico ndo incluir variagdes anatdbmicas, a imagem apropriada
para qualquer definicdo € a exposic¢do uniforme com nenhum objeto no campo de visdo. Uma
ampla escala de variacdo em tal imagem é convencionalmente caracterizada como néo
uniformidade, enquanto mais finas escalas de flutuacdes sdo caracterizadas como ruido [20].

A NPS em funcdo da frequéncia, NPS (f), € definida como a variacdo da intensidade
do sinal probabilistico (ruido) no dominio da frequéncia espacial [22]. Embora ela seja
calculada como a Transformada de Fourier da funcdo de autocovariancia 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 dimens6es segundo a equacao 3:

NPS (Un,Vi) = limpyyy— o(NxNyAxAy){|FTnk[1(x,y)-T]*)

. . AxA
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onde I(x;y;) é a intensidade do pixel na posicéo (xiy;), I € média da intensidade global,
u e v sdo as frequéncias espaciais conjugadas com x e y, Ny e Ny sdo os nimeros de pixels nas
direcbes x e y da imagem digital, Ax e Ay sdo os espagamentos de pixel em x ey, e M é
quantidade de regides de interesse (ROI) para analisar a média do conjunto [22].

Para normalizar a NPS (dada em unidades de valores digitais ao quadrado
multiplicado por mm?), divide-se a mesma pelo quadrado da média dos valores de pixels
usados para analise (em unidades de valores digitais). A relacdo final refere-se a NPS

normalizada (NNPS), e tem unidade de mm?[22], como podemos analisar pela equacéo 4.

NPS (u, v)

NNPS (u, v) = (Amplitude do sinal) 2
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2.10. Contraste

O contraste radiografico é proporcional a magnitude da diferenca de sinal entre
estruturas de interesse e seus arredores numa imagem exibida, que é expressa em termos de
densidade Optica diferente entre duas areas adjacentes no STF ou como brilho relativo
diferente entre areas correspondentes numa imagem digital exibida num monitor [17].

Para ambos os sistemas, contraste radiografico é influenciado pelo contraste do objeto
e da sensibilidade do receptor. Entretanto, em imagens digitais, contraste pode também ser
alterado pelo ajuste dos parametros independentes dos parametros de aquisicdo [17].

O contraste do objeto é proporcional & diferenca relativa da exposicao de raios X que
atravessam 0s pacientes e é resultado das propriedades de atenuacdo dos tecidos [17]. A
atenuacdo e fortemente dependente da energia do espectro de raios X e é determinada pelo
material do alvo, kilovoltagem e da total filtracdo do feixe. O contraste entre objetos é
reduzido pela presenca de espalhamento [17]. A sensibilidade do receptor é definida como a
intensidade de mudanca na saida (densidade dptica em STF e unidades de valores analdgicos
para digitais em CR e DR) por unidade de mudanca na exposic¢éo incidente do receptor [17].
Em sistemas com detectores digitais, a sensibilidade pode, até certo nivel, ser selecionada
através de configuragdes de ganho eletrénico, mas isto deve ser feito com a consciéncia de
que a exposicdo deve ser simultaneamente medida, levando em conta a dependéncia da
resposta do detector com a energia. O sinal salvo na forma digital é diretamente (ou
logaritmamente) proporcional a quantidade de radiacdo transmitida pelo paciente. Por esta
razdo, a imagem salva sem processamento reflete fielmente o contraste do objeto inerente,
desde que o receptor tenha operado na porgéo 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 ndo sob o controle do radiologista) é usado para estabelecer uma
faixa 6tima de visualizacdo de graus de cinza para a imagem sem processamento obtida. Isto
produz a imagem processada final para a interpretagdo tanto em copias impressas quanto em

copias eletronicas [17].
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2.11. Funcao de Transferéncia Modulada (MTF)

A nitidez de um sistema de imagem médica refere-se a habilidade do sistema de
representar distintas estruturas anatémicas 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
(varias frequéncias espacial) [23, 24]. Em outras palavras, a MTF ¢ a transformada de Fourier
da PSF (funcdo de espalhamento pontual), isto é a transformada de Fourier de uma imagem
pontual e representa a real distor¢do que um sistema de imageamento promove sobre 0 objeto.
Normalmente é expresso em termos de frequéncia espacial, representando o quanto o sistema
de imageamento consegue representar as componentes de frequéncia contida na imagem.

Em uma situacdo ideal, um objeto pontual apresentaria uma imagem pontual (funcdo
delta), com consequente MTF representada por uma fungdo constante e de mesmo valor para
qualquer banda de frequéncia. Porém, na realidade, um objeto pontual possui uma imagem
distorcida inerente da prépria imperfeicdo de qualquer sistema de imageamento, gerando uma
PSF mais aproximada por uma gaussiana e com consequente MTF dependente da frequéncia,
possuindo uma poténcia espectral tendendo a zero para frequéncias maiores.

Isso determinara diretamente a resolucao espacial. Desta forma, MTF é a medida mais
amplamente aceita para mensurar a resolucao 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 notaveis vantagens em usar a MTF para descrever propriedades de
nitidez de um sistema de imagem. Primeiro, a nitidez pode ser caracterizada como niveis de
detalhes maultiplos, e segundo, se um sistema tem multiplos componentes, cada um dos que
afeta a sua nitidez. Assim, a MTF do sistema global, em condicGes adequadas, é
simplesmente uma multiplicacdo da MTF das componentes individuais [20]. Linearizagéo

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

0 namero de fotons X, n, que interagem com o detector segue segundo a equacao 5 [28].

n=nye 1Az 5
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onde no € o nimero de fotons X incidentes no paciente, u(z) € o coeficiente de
atenuacéo linear do tecido, e Az 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 relacdo de
propriedade de transferéncia de sinal (do inglés, Signal Transfer Property, STP), no caso,
relacdo entre os valores de pixels e Kerma é uma exponencial, entdo o critério ndo esta sendo
obedecido [28].

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

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

2.12. Eficiéncia de Deteccdo Quantica (DQE)

A DQE é uma variavel relacionada com a qualidade da imagem radiografica na qual se
refere a eficiéncia de um detector em converter a energia dos raios X incidentes em sinal. Ela
é calculada comparando a relagéo sinal ruido de saida do detector pelo de entrada em funcéo

da frequéncia espacial [29,30], como mostra a equagao 6.

DQE = SNR*/SNR 6

onde SNRy? representa a relacéo sinal ruido de saida e a SNR{ representa a de entrada
[1,29,30].

Na realidade a DQE descreve a quantidade proporcional da relacdo entre o quadrado
da MTF pela NPS.

A DQE sempre ird diminuir devido a relagdo sinal-ruido de entrada ser maior que o de
saida. Para um detector ideal, espera-se que ambos sejam iguais, nesse caso a DQE teria 0
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 fétons X no detector, a tendéncia é que a DQE diminua, o
mesmo comportamento acontece se, manter a mesma quantidade de fétons X e aumentar a
energia [1, 13].

Maiores valores de DQE indicam que menos radiacdo é necessaria para alcancar uma
gualidade de imagem satisfatdria, ou seja, um sistema com maior DQE e mantendo a
exposicao de radiacdo constante ird melhorar a qualidade da imagem [1, 29].
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2.13. Speed Class (SC)

O sistema CR e o STF possuem a velocidade como um homénimo, diferenciando na
sua funcdo. No método de deteccdo de imagem pelo STF, a velocidade esta relacionada com a
quantidade de exposicdo necesséria para fornecer um nivel de densidade otica (DO), ja no
sistema de deteccdo da imagem computadorizada, o termo velocidade indica para o sistema a
magnitude do sinal esperado nos IPs [31].

Isso significa que se escolhido um SC baixo para o processamento da imagem,
subjuga-se que o sinal que ira interagir com o detector sera alto, entdo o leitor diminuira a
sensibilidade, diminuindo o ganho no tubo da fotomultiplicadora, proporcionando um sinal
reconhecido baixo. Reciprocamente, escolhendo-se o SC alto, o sinal esperado no detector
devera ser baixo, entdo no equipamento o leitor aumenta a sensibilidade e o ganho na
fotomultiplicadora também serd aumentado. Portanto essas mudancas no SC deslocam o
histograma da imagem, como mostram as figuras 8 e 9, nesse sentido se escolhido um SC
incoerente ele ira comprometer a qualidade da imagem [31].

-

j—/\

Figura 8: Histograma para um Speed Class baixo [31].
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Figura 9: Histograma para um Speed Class alto [31].

2.14. Logaritmo Médio de Exposicéo (IgM)

Como dito anteriormente, IPs tem um amplo range dindmico, que é uma das varias
vantagens desse método de captura de imagem [32]. Se duas diferentes doses se encontram
dentro do range dinamico do CR, isto ocasionara dois sinais de resposta. Os valores de pixel
podem ou nao serem similares dependendo da abordagem de pré-processamento do fabricante
[32].

Os aspectos comuns sdo mostrados na figura 10, onde se apresenta qual regido da
resposta caracteristica do detector é selecionada para a formacdo do histograma. Os valores de
resposta da IP sdo mostrados como histograma (figura 11). A analise do histograma o
segmenta em areas de informacdes Uteis, areas superexpostas e areas colimadas. A area de
informacdo util forma a base de como o LUT ira converter os valores de resposta do Pl em

valores de pixel no histograma [32].
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Figura 10: Converséo dos valores do Pl em Histograma [32].

Figura 11: Analise do histograma [32].

Indicadores de dose sd@o medidas da radiacdo incidente na PIl. Isso é usado para
providenciar uma medida indicando se as configuracGes dos fatores de exposicao (kVp, mAs
e Distancia Fonte Filme) foram apropriados para o exame [32]. Para o sistema Agfa,
equipamento ao qual foi realizado o processo de otimizagéo, o indicador de dose chama-se
IgM.

Numa visdo geral, a abordagem IgM pode ser observada nas figuras 12 A. e 12 B. Os
valores do histograma da imagem sdo convertidos para valores logaritmos. Analises do
histograma selecionam os valores da parte anatbmica e calcula a média desses valores.
Recomendacdes do fabricante sdo que o valor do IgM esteja entre 1.8 e 2.0, mas tem por
defini¢cdo um valor em torno de 1.96 [33, 34].

Dados os valores da faixa de IgM, técnicos de radiologia e médicos radiologistas
devem se familiarizar-se com o sistema CR e suas abordagens de calculo de indice de dose.
Este é o primeiro passo para a otimizacdo de exames em CR [32].
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Figura 12: Visdo geral do calculo dos valores de IgM [32].

2.15. Fantoma

Uma estrutura que contém um ou mais substituto de tecidos bioldgicos € denominada
de fantoma. As propriedades de atenuacdo dos substitutos de tecidos bioldgicos dependem da
faixa de energia a ser utilizada e da composi¢do quimica dos materiais estudados (36).

A necessidade de fantomas distintos para aplicagdes médicas levou a utilizagdo de
fantomas complexos dificultando a intercomparacéo de diferentes equipamentos radiol6gicos
para a mesma proposta clinica. Esse problema foi sanado com recomendacGes de fantomas
padrdo universal para as areas de interesse. Estes podem ser classificados de acordo com sua
funcdo, sendo entdo chamados de dosimétricos, de calibracdo e de imagem. Os fantomas séo
frequentemente usados na determinacdo de dose absorvida em radioterapia, na calibracdo de
feixes de raios X em radiodiagndstico e na analise funcional dos érgdos in vivo em medicina
nuclear [36]. O fantoma que tem se destacado como padrdo em radiodiagndstico é o fantoma

equivalente ao paciente (FEP) desenvolvido pela American National Standars Institute
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(ANSI) [37 — 39], o qual é constituido por lucite e aluminio e é utilizado na calibragdo do
feixe de raios X.

O fantoma mais utilizado em radiodiagnostico para calibragdo do feixe de raios X € o
fantoma homogéneo Equivalente ao Paciente adulto (FEP), também conhecido por fantoma
“trés em um”. Este pode ser arranjado de modo a simular caracteristicas de absorcdo e
espalhamento da radiacdo proxima a da estrutura estudada de um homem padrao.

Especificamente, o simulador de térax, fantoma basico, é constituido por quatro placas
de lucite, cada uma com dimenses de (30 x 30 x 2,5) cm. As quatro placas sdo arranjadas em
dois pares e separados por um espaco de ar de 5,0 cm, com auxilio de pinos de latéo,
conforme ilustra a figura 13. Entre as placas do par superior e inferior sdo inseridas placas de
aluminio de (30 x 30 x 0,1) cm e (30 x 30 x 0,2) cm, respectivamente [40, 41].

Figura 13: Fantoma homogéneo Equivalente ao Paciente padrao (FEP) [36].

Os materiais lucite e aluminio representam, respectivamente, caracteristicas de
atenuacdo similares as do tecido mole e 0sso. De modo que as placas superiores simulam a
parte anterior do térax. O espaco de ar representa o pulméo, e as placas inferiores do fantoma
simulam a parte posterior do térax de um homem padréo, de aproximadamente 1,75 m de
altura e 73,5 kg.

Para avaliagOes quantitativas e objetivas das imagens, normalmente s&o utilizados
fantomas contendo objetos testes. Neste estudo foi utilizado o Fantoma Analitico - Realistico
(FAR), associado ao FEP [36].

O FAR ¢ constituido por uma placa de acrilico, de (30x30x5,0) cm, na qual foram

inseridos objetos testes analiticos e realisticos, 0s quais permitem analisar, respectivamente,
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as caracteristicas da fonte de raios X e detalhes do tipo clinico realistico [36, 43]. Por
apresentar essas caracteristicas este foi denominado fantoma analitico-realistico (FAR).

Um bom objeto teste deve apresentar propriedade de atenuacdo proxima a do tecido
simulado, bem como, tamanho e formas adequadas para uma boa visualizagéo [36, 44].

A tabela 1 apresenta a forma dos objetos testes selecionada para constru¢édo do FAR,

com ilustracdes na figura 14 [36].

Tabela 1: Materiais utilizados como objetos testes do fantoma analitico-realistico (FAR), com
as respectivas estruturas anatdmicas simuladas.

Fantoma Objetos Teste Estruturas Simuladas
Placas de Acrilico Tecido Mole
Calotas de Nylon Tumor (Musculo)
. Esferas de Nylon Gordura (Adiposo)
Analitico — -
Esferas de Aluminio Osso (Cortical)
Degrau de PVC Osso Cortical
Degrau de Ar Cavidade Ar
_ Y2 Vértebra Y2 Veértebra
Realistico i i __
Osso Cortical Micro - Calcificacdes

Uma viséo externa deste pode ser analisada na figura 15 [12, 45].

-m

Figura 14: Esquema llustrativo do FAR [36]. Figura 15: Fotografia do FAR [36].

40



O esquema de montagem do FAR devidamente adaptado ao FEP basico é apresentado
nas figuras 16 A-B. Essa adaptagdo consiste na substituicdo do FAR pelas placas de acrilico

que constituem a parte inferior do FEP bésico, e denominado FAR-FEP.

A) B)

Figura 16 A-B: Esquema llustrativo do FAR-FP Basico [36].
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CAPITULO N1

3. Materiais e Métodos

Materiais:

Os equipamentos utilizados para a realizagdo desta pesquisa séo listados a seguir e se
encontram em perfeitas condi¢des de uso [9].
e Equipamento de raios X Siemens - Modelo: 844002;
Leitor Agfa Health Care 85-X;
e Eletrometro Radcal 9015;

e Camara de ionizacdo, Modelo: 10X5-180;
e Cassete Agfa ADC Compact Digitizer;

e Fantoma Equivalente ao Paciente (FEP);
e Fantoma Antropomorfico (RANDO).

e Fantoma Analitico-Realistico (FAR);

Métodos:

A seguir sera descrito a metodologia utilizada para determinagdo do Speed Class (SC),
calibracdo do feixe de raios X com o sistema detector e avaliacdo subjetiva e objetiva da
qualidade da imagem. Ainda nesta secdo serd abordado o procedimento de otimizacdo da
imagem de térax para um diagndstico seguro para visualizacdo de possiveis patologias

(fratura e pneumonia).

3.1. Determinacéo do Speed Class (SC)

O esquema de montagem para a determinacdo do SC € apresentada na figural7. Neste
procedimento o FEP foi posicionado a frente da estativa, adotando o protocolo normalmente
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utilizado na rotina clinica: Distancia Fonte Detector (DFD) de 180 cm, abertura de campo de
(35 x 35) cm.

Uma camara de ionizacdo foi posicionada no “bucky” da estativa. Nesse
procedimento, a kVp foi mantida constante (90 kVp) e distintos valores de mAs foram
testadas, até obter-se uma dose em torno de 4.00 uGy na camara de ionizacdo [31]. Essa
exposicdo € o suficiente para provocar uma quantidade consideravel de ruido na IP [31].
Dessa forma foi determinada a combinagédo de kVp e mAs a ser utilizada para a avaliacdo do
SC. A seguir a camara de ionizacdo foi substituida pelo cassete, onde foram realizadas 4
imagens distintas, diferenciadas pelas condi¢fes de processamento da IP (i.e, SC =100, 200,
400 e 800).

=l

Figura 17: Esquema de montagem para determinar o SC.

Foi quantificado para as 4 imagens o ruido (NPS(f)) e o ruido normalizado (NNPS(f)),
utilizando a equacdo 3 e 4 descritas na secdo 2.9. Dessa forma foi possivel determinar a
imagem correspondente ao menor NPS(f).

Nesse procedimento, foi selecionada, no centro de cada imagem, uma regido de
interesse (do inglés, Region of Interest, ROI), com dimensbes de 1024 x 1024, conforme
ilustra a figura 18A. Cada ROI foi dividida em 256 partes com dimensdes de 64 x 64,

ilustrada na figura 18B. A seguir foi aplicada a Transformada de Fourier, seguida de uma
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média nas projecdes horizontal e vertical. Dessa forma foi determinado o NPS (f) em funcéo
da frequéncia espacial (1/mm™). Finalmente o NPS(f) foi normalizado pelo quadrado da
média da intensidade dos pixels, com auxilio da equacdo 4, apresentada na secdo 2.9,
obtendo-se o espectro de poténcia de ruido normalizada (NNPS (f)), conforme figura 19.

Figura 18B: Divisdo da primeira ROI

em 256 partes.

Figura 18A: Selecédo da primeira ROI

Espectro de Poténcia de Ruido Normalizada

10°

10°} o 1

NNPS

10'7 L | | | | | | | | | i
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Frequéncialmm'l

Figura 19: Espectro de Poténcia de Ruido.
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3.2. Calibragéo do Feixe com o Sistema de detec¢do CR

Esta etapa concerne em calibrar o sistema detector utilizado (CR) com a regiéo a ser
radiografada, de modo a determinar as mAs associadas ao IlgMs previamente estabelecidos
[33, 34]. Trabalhos consagrados na literatura e recomendacGes do fabricante (Agfa) do
sistema detector utilizado, recomendam que o IgM utilizado seja em torno de 1.96 para obter
um indice de exposicdo mais apropriado para a obtencdo da imagem no sistema CR [34].
Dessa forma foi utilizado valores de IgM entre 1.8 até 2.0 para a determinacdo das mAs
correspondentes. Nesse procedimento foi adotado o esquema de montagem apresentado na
figura 17, utilizando a SC previamente determinada na secdo 3.1, para faixa de tensdo 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 superficie de entrada (DSE) para as combinacéo de
kVp e mAs previamente determinadas. A DSE foi obtida, posicionado a camara de ionizacao

na superficie do FEP, posicionada no centro do campo de radiacao.

3.3.  Avaliacdo Subjetiva Gradativa Visual das Imagens

As técnicas determinadas na secdo 3.2 foram aplicadas em um fantoma
antropomorfico (RANDO), ilustrado na figura 20. As imagens obtidas foram avaliadas
subjetivamente por um observador, especialista da area de radiologia, utilizando o método de
Avaliacdo Gradativa Visual (AGV) absoluta [45, 46]. Nessa avaliacdo o observador infere 0s

scores para cada imagem, sem comparacdo entre elas.
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Figura 20: Fantoma Antropomdrfico (RANDO).

A AGV consistiu em avaliacdes das imagens do RANDO com scores entre -2 a +2,
incluindo zero, com passo de 1. Onde +2 foi a nota associada a imagem 6tima para cada kVp.
Para cada grupo de kVp foi selecionada a imagem Otima para visualizagdo de possiveis
anomalias presentes no pulmdo. A seguir, 0 mesmo procedimento foi adotado, obedecendo
aos mesmos critérios, desta vez para determinacdo da imagem Otima para visualizacdo de
possiveis fraturas na regido do torax.

Na sequéncia foi adotado o método de AGV relativa [36] para as 10 imagens 6timas
previamente determinadas. Nessa metodologia o score foi atribuido de forma comparativa
entre as imagens. Esse procedimento resultou na melhor imagem para visualizacdo de
possiveis anomalias no pulmdo e fratura na regido do térax, denominada como imagem
standard.

A seguir foi adotado o procedimento de otimizacdo baseando-se no principio 3D
(Diagnostico, Dose and Dolar) [41]. Nesse procedimento, a imagem deve proporcionar um
diagnostico médico seguro com doses tdo baixas quantos razoavelmente exequiveis e com
menor custo para a instituicdo. A imagem selecionada, que adota esses parametros,
exatamente nessa ordem, e inter-relacionados, foi denominada imagem gold standard.

As técnicas comumente utilizadas na rotina clinica do HCFMB-UNESP, para
producdo de imagens de torax, foram aplicadas no RANDO, obedecendo ao método de
tentativas e erros [36]. Esse conjunto de imagens foi avaliado pelo método de AGV relativa,
de modo a identificar a melhor imagem produzida pela rotina clinica. Finalmente a imagem

gold standard foi comparada com a melhor imagem produzida pela rotina clinica.
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Todas as avaliagGes visuais foram realizadas em condigdes estabelecidas pelas normas

vigentes, quanto a resolucdo do monitor e a luminosidade da sala [19].

3.4. Avaliacdo Objetiva das Imagens

As técnicas correspondentes as imagens Otimas (10) foram aplicadas no FAR-FEP,
para quantificacdo objetiva do contraste radiogréfico (do inglés, Contrast to Noise Ratio,
CNR). O CNR foi obtido utilizando a equacéo 7.

X - X
CNR = == 7
o’rtc’
2

onde, X; e X, sdo as médias das intensidades dos pixels dentro de cada RO, e 63 € 6, sS40 0S
respectivos desvios padrdes [48]. O CNR foi estimado para objetos-testes simuladores da
regido pulmonar (Ar-ROI1 e Polimetilmetacrilato-ROI2) e d&ssea (PVC-ROI3 e
Polimetilmetacrilato-ROI2), conforme ilustra a figura 21.

Figura 21: ROIs selecionadas em objetos testes do simulador FAR-FEP para obtencdo do
contraste nas regides pulmonar e éssea.
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3.5. Determinagdo da NNPS(f)

As NNPS foram determinadas para o conjunto de técnicas radiograficas determinadas
na secdo 3.2 para cada kVp, utilizando a metodologia descrita na secdo 3.1. As NNPS(f)
obtidas para cada tecnica calibrada (47 técnicas) utilizando o FEP estdo apresentadas no

apéndice A.

3.6. Linearizacdo da Imagem

A linearizacdo da imagem foi obtida obedecendo a0 mesmo esquema de montagem da
figura 17. Nesse procedimento foi utilizada uma energia média na faixa de raios X
convencional, 70 kVp, com variacdes da mAs de modo a obter exposic¢des, no detector, entre
0 até 10 mGy, utilizando o FEP. A partir dessas imagens foi adquirida a média dos pixels em
funcdo da exposicao. Dessa forma foi obtido a equacéo 8, a qual relaciona os valores de pixel

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

P =3962.6 x K 9294 8

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

conforme descreve a equacéo 9.

1
__P02943

39626
A relacdo entre os valores de pixel com a exposi¢édo é apresentado na figura 22.
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Figura 22: Linearizacao da imagem.

A partir da equagdo 9 foi possivel linearizar pixel a pixel a imagem, deixando-a mais
homogénea. Esse procedimento foi aplicado em todas as imagens correspondentes as técnicas
calibradas. A figura 23 A-B ilustram, respectivamente, uma imagem antes e depois da

aplicacdo do processo de linearizagéo.

Figura 23A: Exemplo de imagem sem Figura 23B: Exemplo de imagem com
linearizagéo. linearizacao
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3.7. Determinacdo da MTF

Para a obtencdo da MTF, utilizou-se o esquema de montagem apresentado na figura
24, incluindo uma placa de aluminio de dimensdes 35 x 35 cm com espessura de 1.5 mm,
posicionada na frente do FEP [22, 26], cobrindo metade do campo de radiacdo, conforme

ilustra a figura 24.

Figura 24: Esquema de montagem para obtengdo da MTF.

Na determinacdo da MTF, foram utilizadas as técnicas calibradas no método de
deteccdo de borda [22]. Nesse caso a inclusdo da placa de Al, no esquema experimental
(figura 24), foi necessaria para que as imagens caracterizassem um sistema “tudo ou nada”.
As imagens obtidas nesse procedimento foram linearizadas conforme descreve a se¢éo 3.6.

Pelo sistema deteccdo de borda, qualquer variacdo da angulagdo influencia na
aquisicdo da MTF, nesse sentido, o primeiro passo é detectar a borda da imagem e analisar se
esta se encontra perfeitamente em 90°, conforme figura 25A.

A seqguir foi selecionada uma ROI, onde a borda localiza-se exatamente no centro da
imagem, conforme figura 25 B-C.
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Figura 25A: Deteccdo da borda. Figura 25B: Selecdo da ROI.

O préximo passo foi aplicar a funcdo de espalhamento de borda (do inglés, Edge
Spread Function, ESF). A ESF foi obtida a partir da média dos valores de pixels na projecédo
horizontal. O resultado da ESF em funcdo da localizagdo dos pixels é apresentado na figura
26A. Depois de obtida a ESF, aplicou-se a sua derivada obtendo a funcéo de espalhamento de
linha (do inglés, Line Spread Function,LSF), apresentada na figura 26B.

De maneira geral, a resolu¢cdo maxima do sistema pode ser medida a partir largura
méaxima a meia altura (do inglés, Full Width at Half Maximum, FWHM) da funcdo LSF. Isso
significa que quanto mais larga a medida a meia altura, menor a resolugédo do sistema.
Entretanto, dessa forma néo € possivel uma visao da resolucdo espacial do sistema por bandas

de frequéncias. A resolucdo espacial do sistema é avaliada a partir da M TF.
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Figura 26A: Funcéo de espalhamento de borda. Figura 26B: Funcéo 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 frequéncia de Nyquest
(FN) é de 5 pares de linha/mm™. A MTF em funcéo da FN é apresentada na figura 27.

Funcéo de Transferéncia Modulada

MTF

Frequéncia/mm™t

Figura 27: Fung&o de Transferéncia Modulada.

Observa-se que para maiores frequéncias espaciais a MTF diminui, ou seja, para
resolver detalhes na imagem, maiores frequéncias, o sistema ndo consegue resolver tdo bem
quanto para menores frequéncias. A resolucédo total do sistema encontra em 10 % da MTF

[48]. As MTF(f) obtidas para cada técnica sdo apresentadas no apéndice B.
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3.8. Determinacgdo da DQE

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

conforme descreve a equacdol0 [49, 50].

MTF (f)?

NNPS (f)xgx E 10

DQE(f) =

onde g é a quantidade de fétons que interagem com o detector, e E é a exposi¢do
registada no detector.

A exposicdo (E) correspondente as técnicas calibradas, descritas na secdo 3.2, foi
realizada utilizado o esquema de montagem apresentado na figura 17, posicionando a caAmara
de ionizacdo dentro da estativa.

A quantidade de fétons (q) que atingiram o detector foi calculada conforme descreve a
equacdo 11 [51 - 53].

_ 1
4= edia (NNPS()) 11

Com a quantificagdo da DQE(f), foi possivel analisar a eficiéncia do detector em

transformar os foétons X em sinal, para as técnicas calibradas.
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CAPITULO TV

4. Resultados e Discussoes

4.1. Determinacéo do SC

A figura 28 apresenta a relagdo entre as NNPS(f) obtidas a partir das imagens
processadas com distintos SC (100, 200, 400 e 800).

) NNPS do Speed Class
10

100
200
400
800

+ OO +*

NNPS

10°}
é ®
O

10' I I I I I
0 0.5 1 1.5 2 25 3 35 4 4.5 5

Frequéncia/mm”

Figura 28: Relagédo 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 ruido quéntico em toda a faixa de frequéncia espacial avaliada.

O leitor de CR utilizado apresenta um range dinamico de 4096 valores de pixels (0 -
4095), porém as imagens sdo sempre dispostas sobre uma faixa de valores de pixels Uteis.
Essa faixa € posicionada dependendo da escolha do SC que abrange o sinal da imagem
antecipada da PIl. Dessa forma, se selecionado um SC maior que o valor 400, a faixa de

valores dos pixels uteis seriam compensados e posicionados em maiores valores no eixo do
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range dinamico para abranger o sinal da imagem latente que sera detectada. Isso significa que
0 histograma apresentaria maiores valores de pixels com um menor range dindmico devido a
sua compressdo. Dessa forma foi selecionada a SC a ser utilizada no processo de otimizagéo

de imagens.
4.2. Calibracéo do sistema detector de imagem
A tabela 2 apresenta as técnicas calibradas (kVp e mAs), aplicadas no RANDO com

0s respectivos scores para avaliacdo de possiveis anomalias no pulméo e parte 6ssea, IgMs e
doses (MGy).

Tabela 2: Técnicas calibradas aplicadas ao RANDO com seus respectivos IgM, scores e dose
(mGy).

Dose Dose

kVp mAs IgM Score (MGy) kVp mAs IgM Score (MGy)
Osso Pulmao Osso Pulméo

25 182 +1 +1 0,086

28 187 +1 +2 0,099

125 191 0 +2 0.079 90 32 192 +2 +2 0,112

117 14 19 -1 +1 0,086 36 197 +1 +1 0,125

16 200 +2 +2 0,098 40 201 +1 0 0,134

125 181 0 0 0,068 32 184 +1 +1 0,099

14 187 +1 +2 0,076 36 189 +1 +2 0,112

109 16 192 -1 +1 0,086 85 40 194 +2 +2 0,123

1,8 197 +1 +1 0,096 45 198 +1 +2 0,136

20 20 +2 +2 0,103 36 180 +1 0 0,099

14 181 0 0 0,080 40 184 +1 +1 0,112

16 186 +1 -1 0,089 81 45 189 0 +1 0,126

105 18 19 +1 +1 0,098 50 1,94 +2 +2 0,138

20 195 +2 +1 0,107 56 1,99 +1 +1 0,156

22 20 +2 +2 0,121 50 1,79 +1 +1 0,110

16 182 +1 +1 0,078 56 185 +1 +2 0,132

18 187 +1 +1 0,084 7S 63 1,9 0 +1 0,116

102 20 191 +1 +2 0,092 710 195 +2 +2 0,167

22 195 +2 +2 0,114 80 201 +2 +1 0,174

25 20 +1 +2 0,126 710 181 0 0 0,144

20 182 +1 +1 0,081 80 187 +1 +1 0,150

22 186 +1 +1 0,089 70 90 1,92 +2 +2 0,182

96 25 191 +1 0 0,100 100 196 +1 +1 0,202

28 193 +1 +2 0,112 110 201 +1 0 0,222

32 202 +2 +2 0,127
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As linhas em negrito da tabela 2 representam as imagens avaliadas como 6timas (score
= +2) para analise de possiveis anomalias pulmonares e lesdes Osseas. Isso resultou num
conjunto de 10 imagens associadas as distintas tensdes, todas com o mesmo grau de
confiabilidade para um diagndstico seguro, conforme apresenta a tabela 3. A tabela 3 ainda
apresenta os niveis de referéncia (NR) de dose para um paciente padréo [9].

Tabela 3: Técnicas correspondentes as imagens 6timas (scores maximo) para distintas
KVps.

kVp MAS 0Osso Pulmao IgM Dose NR
(mGy)  (mGy)
117 1.6 +2 +2 2.00 0.098
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 0.40
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 as técnicas apresentadas na tabela 3 diferem entre si em
termos de “beleza de imagem”, e ndo em seguridade do diagnostico [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 radiografica 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 diagnéstico médico seguro, com
dose tdo baixa quanto razoavelmente exequivel, com o menor custo para a instituicdo. Neste

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

4.3. Comparacdo entre a técnica gold standard (GS) e a comumente
utilizada pela Rotina clinica do HCFMB-UNESP

A tabela 4 apresenta a comparagao entre 0s scores correspondentes a imagem gold
standard (GS) e a comumente utilizada pela rotina clinica (RC) do HCFMB-UNESP, com

seus respectivos IgMs.
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Tabela 4: Comparacdo entre os scores obtidos entre a técnica gold standard e a da rotina
clinica (RC).

Técnica GS RC
Patologia Osso Pulméo Osso Pulméo
Scores +2 +2 +1 0
lgM 2.0 2.22

A técnica da RC esta fora da faixa de IgM (1,8-2,0) indicado pelo fabricante, ndo
apresentando um indice de exposicdo adequado para formacdo da imagem. A tabela 5
apresenta a carta de técnicas radiograficas (kVp; mAs) relacionadas as 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
reducdo de dose (RD) e reducdo de carga do tubo (RCT) entre as técnicas avaliadas e 0s

niveis de referéncia (NR) associada a esse exame.

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

Exame Torax

Técnica GS RC
(kVp; mAS) (117; 1.6) (85; 11.0)
D (mGy) 0.098 0.332
CT(J) 187.2 935.0
RD (%) 70.5

RCT (%) 80.0

NR (mGy) 0.40

As técnicas GS e da RC provém doses abaixo dos NR, entretanto vale salientar que a
técnica GS proporciona um diagnostico médico mais seguro (tabela 5) e doses tdo baixas
quanto razoavelmente exequivel com menor custo para a instituicdo (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 29A. Imagem produzida com a técnica GS e a 29 B. imagem da RC, utilizando o
RANDO.

A figura 29A. (GS) apresenta a melhor visualizacdo do parénquima pulmonar, da
continuidade dos vasos, da parte mole para diagnostico de possivel pneumonia quando
comparada com a figura 29B. (standard). Assim como melhor visualizacdo das costelas
subabdominais, dos pediculos vertebrais, dos processos espinhosos e dos transversos. A
imagem GS permite um diagndstico seguro, com doses tdo baixas quanto razoavelmente
exequivel e menor custo para a instituicdo. Dessa forma a técnica GS € a mais indicada para
compor a carta de técnicas radiogréficas da rotina clinica do setor de diagnéstico por imagem
do HCFMB-UNESP.

4.4. Avaliacdo do Contraste Radiografico

A figura 30 apresenta a curva de contraste em funcdo da tensdo (70-117) kVp,
avaliando objetos testes simuladores de regiGes pulmonares e dsseas.
A figura 31 apresenta a resposta da IgM em funcéo da Exposicdo (mGy) para as kVps

(70-117) selecionadas como 6timas.
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Figura 30: Comparacédo do Contraste pela kVp para simuladores da regido pulmonar e 6ssea.
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Figura 31: Comparacéo do IgM pela exposicéo.

A figura 31 apresenta a sobreposi¢ao dos valores de IgM para distintas tensdes. O IgM
€ o0 valor da resposta de exposic¢ao que interage com o detector, dessa forma, manter o mesmo
valor de IgM para distintas tensdes implica em obter o mesmo valor de exposi¢éo no detector.

Analisando a figura 30, verificou-se que o contraste ndo apresentou variagOes
significativas com o aumento da tensdo. Esse comportamento € evidenciado ainda na figura
31, onde a resposta do range dindmico, sistema detector, é proxima para as kVps avaliadas.
Isso ocorre porque para detectores digitais a tensdo ndo influencia de maneira significante
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diretamente no contraste e sim com o DQE(f) [54]. A figura 32 apresenta a comparacao das
DQEs obtidas pelas técnicas da tabela 4, as quais sdao as melhores segundo a avaliagdo do

observador.
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Figura 32: Eficiéncia de Detecgdo Quéantica das melhores técnicas.

Analisando a figura 32, observa-se que a DQE associada a imagem GS (azul) possuli
uma amplitude menor que a Standard (vermelha), principalmente para banda de frequéncia
menor. Porém para uma analise completa da DQE, deve ser feita a &rea sob a curva de cada
uma delas, onde pode-se observar o espectro de cada uma delas em toda a faixa de frequéncia
espacial. A figura 33, ilustra a area sob a curva em funcédo da DQE para as kVps em estudo.
Justificando novamente o fato do observador classificar imagens com o mesmo padrdo de

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

O comportamento das areas sob a curva das DQEs é semelhante ao contraste obtido na
figura 30. Diante disso, consolida-se que é possivel produzir imagens de qualidade para
qualquer tensdo, dentro da faixa de IgM étima néo refletindo de maneira substancial a ponto
de modificar a qualidade da imagem em termos diagnostico.

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

técnicas calibradas, apresentadas na tabela 2.
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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 secao
3.8, a DQE depende da MTF e do ruido normalizado (NNPS(f)), dessa forma, aumentando a
mAS, a quantidade de fétons X que interagem com o detector aumenta, consequentemente a
NNPS(f) e a exposicdo aumentam, diminuindo a eficiéncia de conversdo dos fétons em sinal.
A equacdo 10 mostra que a DQE é inversamente proporcional a essa variavel.

A secdo 2.4 mostra que para uma imagem de qualidade, utilizando sistemas Agfa, o
IgM tem que estar entre 1.8 a 2.0 e com um valor 6timo de 1.96. A figura 34 ilustra que a
escolha do radiologista estd muito préoxima a este valor, mostrando que o método AGV
realizado por ele foi bem sucedida. A DQE para as outras energias estdo mostradas no
apéndice C.

Em contrapartida, observa-se que a técnica associada ao melhor IgM ndo apresenta
melhor eficiéncia. 1sso significa que o IgM esté relacionado a acuidade visual, dessa forma a
escolha da melhor DQE néo necessariamente esta relacionada a melhor acuidade visual, vide
figura 34, ou ainda, a melhor DQE ("melhor qualidade do detector”) ndo reflete de forma
significativa, dentre as imagens consideradas boas, na analise visual, a qual esta mais
"ponderada” pela acuidade visual ou ainda, pelo nivel de tonalidade de grau de cinza na
imagem. A mesma avaliagéo foi realizada para todas as kVps abordadas nesta pesquisa e 0s

resultados sdo apresentados no apéndice C.
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CAPITULOV

5. Conclusoes e Perspectivas Futuras

e Como analise das NNPS(f) para determinacdo do SC, ficou constatado que
para o leitor utilizado, Agfa HelthCare 85-X, o SC 400 é o mais apropriado
para processar as imagens;

e As melhores técnicas selecionadas na avaliacdo subjetiva, em negrito na tabela
2, apresentam IgMs muito préximos do valor indicado pelo fabricante (IgM de
1.96);

e As doses devido as distintas kVps estudadas sdo diferentes. Entretanto a
exposicdo no detector apresenta poucas flutuacdes, conforme ilustra a figura
31,

e A melhor imagem pode ser obtida por qualquer kVp, com a devida calibragéo
do feixe (associada ao IgM). Entretendo esta deve ser otimizada;

e A melhor imagem para avaliacdo da regido pulmonar e 6ssea foi classificada
com a mesma técnica radiogréfica. Isto difere do STF que normalmente
emprega duas imagens, uma para cada finalidade. Isso ocorre devido ao range
dindmico, e pela pouca variacdo da area sob a curva da DQE, mostrando que
para qualquer energia é possivel obter eficiéncia compativel a boas qualidades;

e Nesse sentido, respeitando o principio 3D, a melhor técnica € a que fornece
menor dose para 0 paciente, um menor desgaste do tubo, assim como menor
custo para a instituicdo devido a maior preservacdo do equipamento, e
mantendo 0 mesmo grau de confiabilidade (tabela 3);

e A técnica gold standard quando comparada com a da rotina clinica proveu ma
reducdo de dose no paciente e carga do tubo, respectivamente, em torno de
70,5 % e 80 %j;

e As DQEs associadas as melhores técnicas mostraram que a técnica selecionada
pelo critério de “beleza de imagem” [12, 36], apresenta uma maior eficiéncia

comparada com a gold standard, como mostra a figura 32, porém analisando a
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area sob a curva das DQEs, figura 33, mostra que as variagdes sdo muito
pequenas, evidenciando que essa diferenca de eficiéncia ndo 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, nédo
sdo as que fornecem melhor acuidade visual, vide figura 34 e apéndice C;

A originalidade desta pesquisa se deve ao método adotado de otimizacdo,
desde o procedimento de calibracdo das kVps, com as devidas mAs, associadas
a especificas IgMs, avaliacdo subjetiva e otimizacdo obedecendo o principio
3D, além de realizar uma comparacdo objetiva das DQEs com otimizacao de
imagens;

Por fim, para sistema CR, é possivel produzir imagens de térax para um
diagnostico médico seguro utilizando qualquer kVp associado a um IgM
devidamente calibrado. Entretanto € imprescindivel adotar o principio de
otimizacdo da imagem obedecendo ao principio 3D exatamente nessa ordem,
sem trata-los de forma separada;

Como perspectiva futura dessa pesquisa, vem a aplicabilidade dessa
metodologia para espessuras do térax que diferem do homem padrdo, assim
como para qualquer outra estrutura anatémica, além de avaliagdo do
comportamento de ruido e DQEs frente a diferentes estruturas e outras

técnicas.
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CAPITULO VI
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Apéndice A

Apresentacdo das NNPS(f) obtidas em cada grupo de kVp para calculo da DQE(Y).
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Figura 35: NNPS(f) para 117 kVp
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Figura 36: NNPS(f) para 105 kVp
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Figura 37: NNPS(f) para 96 kVp
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Figura 38: NNPS(f) para 109kVp
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Figura 39: NNPS(f) para 102 kVp
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Figura 40: NNPS(f) para 90 kVp
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NNPS(f) para 81 kVp
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Apéndice B

Apresentacdo das MTF(f) obtidas em cada grupo de kVp para calculo da

DQE().
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Figura 45: MTF(f) para 117 kVp
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Figura 47: MTF(f) para 105 kVp
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Figura 46: MTF(f) para 109kVp
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Figura 48: MTF(f) para 102 kVp
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Figura 49: MTF(f) para 96 kVp
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Figura 51: MTF(f) para 85 kVp
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Figura 53: MTF(f) para 75 kVp
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Figura 54: MTF(f) para 70 kVp
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Apéndice C

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

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

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

pelo radiologista
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Figura 55: DQE(f) para 117 kVp
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Figura 57: DQE(f) para 105 kVp
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Figura 56: DQE(f) para 109 kVp
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Figura 58: DQE(f) para 102 kVp
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Figura 59: DQE(f) para 96 kVp
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Figura 61: DQE(f) para 85 kVp
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Figura 63: DQE(f) para 75 kVp
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—&—2

0.5

1 1.5 2 25 3 3.5 4 4.5
Frequéncia/mm-*

Figura 60: DQE(f) para 90 kVp
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Figura 62: DQE(f) para 81 kVp
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Figura 64: DQE(f) para 70 kVp
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