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Resumo

Nesta tese foram desenvolvidos dois modelos para simular as estruturas
anatdmicas e suas imagens radioldgicas. O primeiro modelo simula tanto os tecidos
de mama e as microcalcificagbes com quaisquer proporgdes e quaisquer distribui¢des
quanto a absorcdo diferenciada dos raios X. O segundo modelo permite representar
estruturas anatdmicas esféricas ou longas simulando a nitidez das imagens em fungéo
das variagbes da fonte de raios X e da deformagio geométrica. Trés métricas foram
utilizadas para validar o modelo comparando as imagens simuladas com imagens
reais. As trés métricas sdo atributos globais (média e varidncia dos niveis de cinza),
comparagdo visual e desempenho na detec¢io de microcalcificagdes. Para comprovar
a importincia da simulagdo foram desenvolvidos duas aplicagdes. A primeira, em
processamento de imagens, para mostrar que a modificagfio da técnica de aquisig¢édo
das imagens pode diminuir o ruido de fundo dos mamogramas e facilitar a detecg@o
das microcalcificagdes. A segunda, em controle de qualidade de imagens, para
comprovar que uma mudanga no posicionamento das estruturas anatdmicas pode

melhorar a nitidez das imagens.



Abstract

In this work two models were developed to simulate the anatomical structures
and their radiological images. The first model simulates both the tissues of the breast
and the microcalcifications with any proportions and any distributions in relation to
the differentiated absorption of the X-rays. The second model allows the
representation of either spherical or long anatomical structures simulating the
sharpness of the images as a function of the variations of the source of X-rays and of
the geometric deformation. Three metrics were used to validate the model comparing
the simulated images with real images. The three metrics are global attributes
(average and variance of the grey levels), visual comparison and performance in the
microcalcifications detection. To check the importance of the simulation, two
applications were developed. The first, one, in images processing aims at showing
that the modification of the technique of acquisition of the images can reduce the
background noise of the mammograms and to facilitate the detection of the
microcalcifications. The second, one, image quality control, to ensure that a change
in the positioning of the anatomical structures can improve the clearness of the

images.
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CAPITULO 1

Introducao

1.1 — Justificativas e Objetivos

Tanto o controle de qualidade dos sistemas radioldgicos quanto o
processamento das mamografias carecem de um método que permita avaliar os
resultados que eles apresentam.

Apesar do controle de qualidade ter sua importincia reconhecida, a
apresentacdo dos resultados no consegue sensibilizar os radiologistas. As principais
razbes sdo que, além dos resultados serem apresentados em valores numéricos, eles
consideram as estruturas de interesse no centro do campo de radiagdo, o que
dificilmente acontece no exame real, € ndo prevéem a influéncia do tamanho, da
forma e da orientagfo destas estruturas na formag#o das imagens.

A avaliaco das variagBes na nitidez das imagens dos objetos em fung¢do das
suas caracteristicas e localizagdes no campo ja foi descrita em 1977 por Kunio Doi e
por pesquisadores do grupo onde esta tese foi desenvolvida. Entretanto eles ndo
foram adotados e os métodos tradicionais de controle de qualidade continuam a
apresentar resultados incompletos e imprecisos.

No processamento de imagens mamograficas, os pesquisadores que
apresentam na literatura os resultados dos seus algoritmos alcangam pelo menos 80%
de éxito. Entretanto estes algoritmos foram desenvolvidos para processar as imagens
que estes pesquisadores utilizam e nfo apresentam as mesmas taxas para imagens

diferentes. A solucgo seria que todos os pesquisadores utilizassem o mesmo banco de



imagens. Esta sugestdo foi apresentada no congresso internacional de Nijmegen
(1998) e foi rejeitada pelas dificuldades praticas de tal empreendimento.

Um banco de imagens obtido com a simulagido da exposi¢do aos raios X de
estruturas anatdmicas também simuladas, tanto poderia mostrar para o radiologista os
limites e as possibilidades de seu sistema como permitiria que os algoritmos de
processamento fossem desenvolvidos para a mesma amostra.

Um simulador bem projetado deve representar precisamente o objeto de
interesse com as caracteristicas desejadas, sem que estas se percam durante o tempo
da utilizagdo. Dessa forma ele pode ser usado como padrdio para afericio de
qualidade, manter a repetibilidade das medidas e, nas pesquisas, servir como uma
constante bem determinada. Estas condi¢des poderiam ser preenchidas pelos
simuladores, chamados neste trabalho de fantoma', constituidos de materiais como
lucite, aluminio, 6xido de aluminio, resina epOxi, ou por estruturas anatdémicas
obtidas de procedimentos cirirgicos. Mas nenhum fantoma é capaz de representar
completamente os objetos de interesse. A representacdo dd-se apenas para algumas
caracteristicas. Os fantomas mesmo que representem bem uma estrutura anatdmica
de interesse, ndo representam t3o bem outras da mesma natureza, ja que ndo existem
estruturas idénticas. As caracteristicas internas podem variar bastante, como € o caso
de mamas, onde ha variagdes na propor¢io de tecidos moles, varia¢des anatdmicas e
até mesmo variagdes no coeficiente de atenuacdo linear desses tecidos. Por outro
lado, os simuladores virtuais permitem um controle preciso de todos os parimetros
que sdo necessdrios ao modelamento das exposi¢es radioldgicas. Além disso,
podem ser desenvolvidos quantos simuladores virtuais forem necessarios para
representarem as diversas variages anatdmicas, ja que os pardmetros podem ser
ajustados no modelo.

Devido a essas consideragbes o primeiro objetivo deste trabalho é de
desenvolver simuladores virtuais que representam bem érgdos e tecidos de interesse
no diagndstico por imagens radiolégicas.

O segundo objetivo € de simular imagens a partir dos simuladores virtuais, as
quais serdo uteis na avaliagdo do controle de qualidade de imagens e nos programas

de processamento.

' Foi utilizado neste trabalho, o termo fantoma para designar os simuladores construidos com
materiais a fim de diferencia-los mais faciimente dos simuladores virtuais.



A simulago das imagens permite que muitas aplicagSes sejam quantificadas

com maior precisdo. Novos procedimentos e novas técnicas podem ser testados sem

exposi¢do de seres humanos aos raios X.

1.2 -

Organizac¢do do trabalho

Este trabalho de pesquisa contempla os seguintes itens:

A-

Definicdo de um modelo para os simuladores virtuais de mama, as
microcalcificagdes € as estruturas anatomicas predominantemente esféricas,

ou longas (exemplo rim);

Simulagfio das caracteristicas dos raios X envolvidos na formagdo das
imagens (geragdo dos espectros, absorgdo dos raios X pela matéria e variagdo
do ponto focal no campo de radiagdo) para obtengfo das imagens dos

simuladores virtuais;

Comparagdo das imagens obtidas por simulagdo com imagens do fantoma.
Para esta finalidade foi construido um fantoma com tecidos mamdrios de
propor¢des controladas. As imagens deste fantoma foram obtidas com um
mamégrafo utilizando técnica de exposigéo conhecida.

As imagens reais e simuladas foram comparadas por:

a- analise visual;

b- comparagdo dos atributos globais;

c- comparagio do desempenho de um algoritmo para deteccdo de
microcalcificagdes.

Comparagdo das imagens simuladas com imagens de um banco de

mamografias. As mesmas comparagdes, levando em conta a aparéncia visual,

os atributos e o desempenho do processamento foram realizados.

Aplicagdes
Para comprovar a importincia da simulagdo foram desenvolvidas duas
aplicagGes:
A primeira, em processamento de imagens, para mostrar que a modificagdo
da técnica de aquisi¢do das imagens pode diminuir o fundo dos mamogramas

e facilitar a detecgdo das microcalcificagdes.



A segunda, em controle de qualidade de imagens, para comprovar que uma
mudan¢a no posicionamento das estruturas anatdmicas pode melhorar a

nitidez das imagens destas.

1.3 — Apresentacio da tese

Ap6s este primeiro capitulo de introdugdo, o capitulo 2 traz caracteristicas
importantes dos raios X para a formagdo da imagem, a saber, a caracteristica de
campo e a intera¢do dos raios X com a matéria.

No 3° capitulo sdio apresentadas nog¢des da técnica de dupla energia e do
algoritmo utilizado para a métrica de detecgdo de microcalcificagSes.

O 4° capitulo traz uma revisdo bibliografica sobre fantomas e simuladores
virtuais.

No 5° capitulo sdo descritos os métodos e processos utilizados nesta tese.

Os resultados foram divididos em duas partes, a primeira apresenta, no
capitulo 6, a simulagio das imagens da mama obtida a partir da simulagfo das
estruturas de mama, processo bastante complexo, ¢ da simulagdo da exposi¢do aos
raios X, que é um processo simples. Os resultados sio avaliados pela comparagdo das
imagens simuladas com as imagens dos fantomas e de mamografias.

O capitulo 7, que apresenta a segunda parte dos resultados traz a simulag&o de
estruturas esféricas e longas, que é um processo simples, seguida da obteng@o das
imagens cuja complexidade esta na simulagfo da caracteristica de campo.

O 8? capitulo apresenta as conclusdes gerais e as sugestdes para pesquisas

futuras.



CAPITULO 2

Caracteristica de campo do ponto
focal e atenuacido dos raios X pela
matéria

2.1 — Caracteristica de Campo

2.1.1 - Introducio

Quando se deseja analisar a qualidade da imagem radiologica, um fator que
deve ser levado em conta € a caracteristica de campo. A imagem de um objeto colocado
em diversas posi¢des do campo de radiacdo estd sujeita a deformagdes diferenciadas.
Essa variagdo na deformagfio da imagem ao longo do campo ¢ tdo significativa que
certos objetos de interesse clinico podem ser vistos quando colocados em algumas
regides e ndo em outras.

Apesar disso, nenhum método convencional de controle de qualidade leva em
conta a caracteristica de campo, devido & complexidade embutida. Normalmente eles
avaliam os sistemas radiolégicos considerando pequenas regides do campo, onde a
caracteristica de campo pode ser negligenciada.

Neste capitulo sdo estudados os trabalhos que avaliam a caracteristica de campo

e as leis geométricas que a explicam.




2.1.2 - Modelamento da caracteristica de campo

De acordo com Doi (1977), a caracteristica de campo € o fendmeno que causa a
deformagiio geométrica na imagem de um objeto posicionado ao longo do campo de
radiagdo de um aparelho de raios X. Essa deformagdio é dependente da posi¢do do
objeto sob o campo de radiagio e ¢ produzida pela angulagdo do anodo.

Varios autores trataram deste assunto, entre eles Doi (1965) procura encontrar
uma lei de variagfio para a forma do ponto focal em todo o campo de radiagdo. Ele
apresenta uma transformada que permite calcular a deformagao sofrida pela imagem de
um objeto, em fungfo da forma do ponto focal obtida no centro do campo. Dadas as
condicdes puramente geométricas a fungfo de espalhamento de ponto (FEP), que nada
mais ¢ que a imagem do ponto focal produzida por uma camara de orificio ideal, pode

ser escrita para todo o campo de radiagfo como:

fun )= flx + v [1+18(0)g(Be(r), y.ll+ t2(0)2(A)1} @.1)

ou
xi =%ty [1+18(Q1g(B)] 18(» (2.1a)
c
yi=ye[1+18(91g(P] (2.1b)

onde: xi,yi éum ponto qualquer no plano imagem;
xc, yc € o ponto no plano imagem sob o raio central;
0 & oangulo entre o plano estendido do alvo e o plano imagem;
B ¢ oangulo entre o feixe central de raios X e um raio qualquer sobre o eixo Y;
4 ¢ 0 angulo formado pelo eixo Y ¢ uma linha que parte do cruzamento entre o
eixo Y e a intersecgdo entre o plano estendido do ponto focal com plano
imagem.

Todos estes pardmetros podem ser vistos na figura 2.1.

Moores; Roeck (1973) estudaram essa transformada da FEP, equacionada por
Doi (1965) e seus efeitos na capacidade de resolugéo de imagens sobre todo o campo de
radiagdo. Eles compararam os resultados com as equagdes 2.1a e 2.1b, em fungdo dos
angulos f ¢ ¥, sendo que @ ¢ intrinseco ao tubo. Eles montaram, sob o feixe de um
aparelho de raios X, um suporte reticulado como sendo o plano objeto. Sobre esse

reticulado foram colocados objetos que permitiram avaliar a deformagdo da imagem



causada pela FEP. O suporte reticulado era uma placa de lucite com 1/8 de polegada e
dividido numa matriz 7x7 com 35cm de lado, ou seja, cada unidade do reticulado era
um quadrado com 5x5cm’. Assim o mesmo objeto poderia ser colocado em cada um
dos quadrados que foram identificados com letras e numeros, para que fossem
localizadas as imagens dos objetos sobre o plano imagem, conforme esquematizado na
figura 2.1. As marcages do plano objeto também foram feitas no plano imagem, porém
com as medidas multiplicadas por dois, j4 que a magnifica¢do é de duas vezes. O centro
do campo foi determinado por um método de paralaxe e foi posicionado no centro da
unidade D4; além disso, o suporte reticulado foi posicionado de maneira que o eixo
catodo-anodo (y=0) ficasse sobre a coluna 4. A dist4ncia do ponto focal ao plano-objeto
e do plano-objeto ao plano imagem foram ambas de 85cm. Essa configuragdo permitiu
um campo de radiagfio grande e uma medida precisa dos 4dngulos S e ¥, ja que as
equagdes 2.1a e 2.1b sdo funcdes destes angulos. O angulo @ que ¢é intrinseco da

constru¢do do 4nodo, era de 76 graus (figura 2.1).

onto focal

\
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A / Plano
T 7 B/ ) magem

Figura 2.1 - Desenho do modeio experimental usado por Moores; Roecks (1974)



Uma maneira de se conhecer a deformagio que a FEP causa é fazer medidas de
resolugdo em imagens de objetos que tenham tamanhos varidveis, ou seja, obter o
menor objeto para a qual a imagem tenha resolugio.

Moores; Roecks (1973) fizeram medidas de resolu¢io usando imagens do
padrdo de teste estrela Siemens, que foi colocada em cada uma das unidades do
reticulado, para que se pudesse testar as equagdes 2.1a e 2.1b. Medidas extras foram
feitas na fila A no final do 4nodo, com a intencfio de estudar melhor os efeitos da
deformagdo quando a variagio de y é maxima e S é fixo. Analogamente, a direcdio de
y= 24°42’, foi escolhida para possibilitar uma maior variagio de £ O valor de 14
corresponde a linha que vai do ponto de "cutoff” 4 unidade FI do reticulado conforme a
figura 2.1. Os valores da resolugdo foram obtidos do padrio estrela Siemens
correspondentes as dire¢des X e Y. O ponto de falta de resolugfo foi tido como o ponto
do inicio de borramento da imagem do padréo de teste estrela e o valor da resolugiio foi
dado como o didmetro entre dois pontos de inicio de borramento numa mesma diregio
(Dx ou Dy). Para obtencdo destas medidas usou-se um microscopio com uma precisio
de 0,01mm.

Os resultados de Moores; Roeck (1973) apresentaram variacSes
aproximadamente lineares para as dimensdes do ponto focal. O tamanho do ponto focal
na diregdio X mostrou-se constante quando y = 0 e B qualquer, mas apresentou uma
pequena variagio (quando comparada & dimens#o do ponto focal nesta diregfio) quando
y assumiu outros valores. O tamanho do ponto focal na dire¢do Y apresentou uma
variagdo considerada linear com relag8o a rg(/g). O mesmo ocorreu com relagdo a 1g(%).

A variag@o ocorrida na dire¢do X ndo era prevista e foi atribuida a trés
p(;ssibilidades: 1) ajuste do olho aos dados; 2) imprecis@io na medida da resolugdo; 3)
variagfo da distribuicéio da intensidade de radiagio na diregdo do eixo cétodo-anodo,
que altera o valor da leitura.

Moores; Roeck (1973) concluem que ¢ surpreendente a variagfo na capacidade
de resolugdo na dire¢dio Y. Essa grande variago, prevista em Doi (1965), ocorre devido
a angulacgfio do &nodo que produz varia¢des na dimensio do ponto focal.

Burgess (1977¢), procura ampliar o conceito de caracteristica de campo,
comparando a transformada de Doi (1965) com o trabalho apresentado por Moores;
Roeck (1973) e também avaliando o ponto focal para outro tipo de configuragio de

tubo, que além da angulaggio do dnodo, inclui uma rotagdo (figura 2.2c).



Segundo Burgess (1977¢) o principal problema da transformada apresentada em
Doi (1965) (equagdes 2.1a e 2.1b) é a localizagdo correta do sistema de coordenada
(X, Y). Essa localizac8o so € possivel se o eixo Y (angulo y = 0) for perpendicular a linha
de interseccdo do plano imagem com o plano estendido do ponto focal, como pode ser
observado na vista lateral da figura 2.2b. Porém, existem casos em que o ponto focal
esta rotacionado (figura 2.2c, vista frontal) e o dngulo entre a linha de intersec¢do dos
planos e o eixo Y ndo é 90°, por essa razdo a FEP no centro do campo deixa de ser um
retdngulo e passa a ser um paralelogramo cujos lados ndo sdo orientados de acordo com

oseixos X Y (figura2.3a).

(a) Vista do topo

Plano2 = }eeecee.

(c) Vista frontal
it

ol Q

(b) Vista lateral

<

| oue|d

P AB

Figura 2.2 — Vistas do anodo segundo Burgess (1977c).

Dessa maneira, Burgess (1977¢) procura definir uma nova origem e uma nova
orienta¢do para o sistema de coordenadas XY, sobre o plano imagem. Assim, um vetor
unitario OQ ¢ construido de modo que seja perpendicular ao plano do ponto focal e
passe direto pelo centro deste (figura 2.2b vista lateral). E assumido um plano de
maneira que seja perpendicular ao plano imagem e também contenha o vetor unitario
OQ (figura 2.2¢, plano 1). A linha formada pela intersec¢éo deste plano com o plano
imagem define o eixo Y. Finalmente, com relagdo a vista de topo (figura 2.2a).
Assumindo outro plano perpendicular ao eixo Y e passando pelo centro do ponto focal.
A intersec¢do do plano 2 com o plano imagem define o eixo X. O ponto B estd

localizado na intersecgdo dos eixos X e Y, formando sua origem. O ponto 4 (ponto de
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"cutoff") € a intersec¢do do plano focal estendido com o eixo Y. A linha que sai do
centro do ponto focal e atinge o ponto B no plano imagem é conhecida como raio
central ¢ o eixo Y € paralelo ao eixo catodo-dnodo. Esse sistema de coordenadas com
origem no ponto B é o mesmo que o sistema definido em Doi (1965), mas somente é

utilizado quando o 4nodo néo ¢ rotacionado e quando o plano imagem & horizontal.

FEP rotacionada sobre o raio principal

(a)

Circulos de borramento para as respectivas FEPs
(b)

Figura 2.3 — (a) retdngulos da FEP obtidos pela camara de orificio;
(b) circulos de borramento do ponto focal obtidos pelo
padrdo estrela para as mesma FEPs de (a).Burgess
(1977c¢)

Um novo sistema de coordenadas, que leve em conta a rotagdo do anodo de
um angulo o, deve ser encontrado. Ele fica rotacionado de um angulo w sobre a

origem B, onde:

18(y) = sen(a)1g(90-6) 2.2)

Além disso, a origem do novo sistema de coordenadas deixa de ser o ponto B e

passa a ser o ponto P (figura 2.2c vista frontal). Entdo, partindo do centro do ponto



focal e atingindo o ponto P tem-se o raio principal do tubo, que ¢ uma referéncia
intrinseca ao ponto focal.

Burgess (1977¢) sugere que, mantendo o plano imagem fixo, o tubo de raios X
deve ser rotacionado até que o raio principal coincida com o raio central. Esse
posicionamento pode ser feito usando-se o padrdo de teste estrela. Se a imagem do
ponto focal é separavel (conceito apresentado mais adiante) em qualquer diregdo, o
resultado da imagem do padriio de teste estrela produzida no ponto B serd um conjunto
de circulos interceptando-se (figura 2.3b). A linha que une os centros dos circulos
longitudinais ¢ paralela ao eixo Y do novo sistema de coordenadas, que ¢ rotacionado de
W com o eixo catodo-anodo. Assim, o tubo deve ser rotacionado de um dngulo o para
que os circulos fiquem perpendiculares entre si e dessa maneira o raie principal ira
coincidir com o raio central.

Nessa posigdo s3o determinados os tamanhos do ponto focal, que usualmente
sdo descritos em termos de um retdngulo equivalente e que possuem as dimensdes 2a e
2b, de acordo com a figura 2.3a.

Burgess (1977c) escreve que os resultados experimentais das medidas
concordam plenamente com a transformada de Doi (1965). A dimensdo do ponto focal
na direco X mostrou-se constante em todo o campo de radiagdo como prevé Doi
(1965), mas os resultados apresentados Moores; Roeck (1973) apresentaram variagdes
nessa dimensdo. Burgess (1977¢c) discute essa variagdo em termos do tipo de ponto
focal estudado por Moores; Roeck (1973) que ndio € separavel, essa condi¢do €
absolutamente necessaria para que as medidas sejam coerentes com a transformada

apresentada em Doi (1965).

2.1.3 - Separabilidade do ponto focal

O conceito de separabilidade do ponto focal ¢ apresentado por Burgess (1977a).
A FEP bidimensional ¢ descrita pela distribui¢io normalizada f{x,y). Se a FEP ¢

separével, entfio pode ser descrita pelo produto de duas fungdes unidimensionais:

J&xy) =10 £(03) (2.32)

As fungdes f;(x,0) € £,(0,y) podem ser obtidas através da leitura densitométrica

da imagem do ponto focal, produzida pela cdmara de orificio, ao longo dos eixos
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coordenados correspondentes. Se a FEP ¢ separavel, ela também pode ser calculada
através da fungéo de espalhamento de linha (FEL) correspondente, de acordo com a

equagdo 2.3b:

Jxy) = s:(x)s,() (2.3b)

Onde a FEL pode ser obtida pela leitura densitométrica da imagem produzida por uma
fenda colocada no centro do campo. A fenda deve ser muito estreita e longa quando
comparada ao ponto focal. Tais imagens devem ser produzidas nas dire¢des dos eixos
coordenados X Y.

No entanto, Burgess (1977¢) alega que, para estabelecer uma FEP separavel,
¢ condi¢do necessdria e suficiente que o produto das FELs lidas em quaisquer
dire¢des perpendiculares (nio somente sobre os eixos coordenados) satisfaca a

igualdade da equagfo 2.3a.

2.1.4 — Deformacéo geométrica da imagem do ponto focal

Doi (1977) apresenta uma outra abordagem da caracteristica de campo que é
baseada na deformagdo geométrica da FEP. Segundo ele, até entdo a literatura
considerava apenas uma aproximagdo de suposi¢des tedricas, e alguns dados
experimentais, portanto ele apresenta um completo estudo tedrico.

A maior parte dos tubos de raios X modernos é desenhada com &nodo rotativo,
onde o alvo ¢ parte de um cone. Porém, como a 4rea do alvo, onde incidem os elétrons,
¢ bem menor que a superficie total deste, a 4rea do ponto focal pode ser considerada
como um plano. Além disso, a distribuigfo de intensidade angular de emisso de raios
X nfio tem qualquer efeito significante sobre a forma ou a distribuigfio dos detalhes de
imagens pequenas, pois a variagdo do angulo de emissdo dos raios X, sobre objetos
pequenos, € pequena. Por essa razdio, a distribui¢do angular é considerada uniforme
quando se trata de pequenos objetos. Sabe-se também que a distribuicsio da energia de
raios X pode variar sobre a drea do ponto focal. A forma e o tamanho da FEP nas
diversas posi¢des do campo variam. Além disso, os diferentes caminhos dos raios X,
dentro do alvo, causam uma distor¢éo no espectro de energia quando observados nas
varias posi¢des do campo. Como os dados quantitativos nfio sio bem conhecidos foi

assumido que a caracteristica de campo nfo é afetada por este fendmeno.
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Considerando um tubo de raios X com alvo plano, um plano objeto e um plano
imagem, como ilustrados na figura 2.4, o eixo catodo-anodo estd na diregfio paralela ao

plano objeto e ao plano imagem.

Plano imagem
- Yy
X

B

Figura 2.4 — Geometria usada para calcular a FEP em qualquer posigdo do campo.
Doi (1977)

Q(Xﬁy') G

O angulo do alvo é a (a = 72 - 6 e o plano do alvo intercepta os dois outros
planos com angulo @ (figura 2.4). Sx e Sy sfo pequenas escalas que especificam a
posi¢do do alvo em seu plano e sdo usadas para descrever a distribuigdo de intensidade
de raios X gerados pelo alvo. A escala Sx ¢ paralela ao plano objeto e ao plano imagem
e ;1 escala Sy € perpendicular a escala Sx. As duas escalas se interceptam no ponto T que
¢ considerado o centro do ponto focal. O raio central é definido como uma linha
vertical do ponto T ao plano objeto e ao plano imagem, que cruza estes planos nos
pontos G e C respectivamente. A distancia entre Te G é dl e entre G € C é d2. Uma
extensdo da escala Sy intercepta o plano objeto e o plano imagem nos pontos H e D
respectivamente. Um raio arbitrario chegando num ponto 4 no plano imagem cruza o
plano objeto no ponto E. Foi usado um raio complementar chegando aos pontos B e F
do plano imagem e objeto respectivamente, de modo que a linha 4B seja paralela a

interse¢do do plano imagem com o plano do alvo. Com esta geometria (figura 2.4) a

localizagdo de um raio arbitrdrio no plano imagem pode ser especificada por dois
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angulos S e 7, onde B ¢é o angulo CTB e y € 0 4ngulo ADB. O angulo S ¢ positivo na
diregdio do citodo e o angulo y € positivo do lado direito quando o observador fica de
frente para o alvo. Em situages praticas, fndo pode ser menor que -

Dois sistemas de coordenadas cartesianas sdo empregadas para descrever a
deformagio geométrica da FEP no plano imagem. As coordenadas (x,3) e (x'y) que sdo
aplicadas no centro do campo e nas posi¢des arbitrarias respectivamente, onde os eixos
x e x' sdo paralelos & escala Sx. As origens destas coordenadas estdo no centro das

respectivas FEPs, no caso os pontos C e 4.

>

D 1
NS

‘\V
(ISR

'

Figura 2.5 — Piramide ilustrando as pequenas escalas no plano do alvo e no
plano imagem. Doi (1977)

A pirdmide ilustrando as pequenas escalas do alvo e do plano imagem esta
mostrada na figura 2.5. Entretanto, a deformagdo geométrica da FEP corresponde a
imagem do ponto focal no plano imagem considerando-se que as pequenas escalas na
4rea do alvo sdo as dimensdes laterais do ponto focal obtidas com a camara de orificio
colocada em varias posigoes do campo.

No centro, as escalas Sx e Sy sdo projetadas como escalas Sk e Sc

respectivamente, sendo que uma cdmara de orificio é colocada no ponto G.
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Analogamente, nas outras duas posi¢des 4 € B, as respectivas pequenas escalas (Sk, S4)
e (Sk, Sg), sio obtidas das imagens das escalas (Sx, Sy) com a cAmara de orificio. Para
estas trés posigdes 4, B e C as escalas colocadas em correspondéncia a Sx, sdo paralelas
entre si e seus tamanhos sfo 0s mesmos, pois as escalas Sx estdo num plano paralelo ao
plano objeto e ao plano imagem. No entanto, os tamanhos das pequenas escalas S Sg
sdo diferentes da escala Sc, pois a escala Sy estd no plano obliquo ao do alvo.

As relagdes entre o tamanho de pequenas escalas para vérias posi¢des sdo agora

derivadas da magnificag@o m que ¢ definida como:

d2
m=14+— 2.4
i 249

Para as posigdes 4, B e C os tamanhos das pequenas escalas Sx ¢ Sk sdo

retratados simplesmente com base na semelhanga de dois tridngulos, onde:
Sk = (m - 1)Sx 2.5)
Na posigdo central na diregdo do eixo Y o tamanho da pequena escala ¢ dado

Sy sen(a)

= 2.
dl - Sy cos(a) 26)

Similarmente para a posigdo B, a escala Sp ¢ dada pela pequena escala Sc como:

5, = Sy sen(a) + Sy cos(@) 18(@)d2 _ ¢\ corg(@)ig(B) Q.7
dl - Sy cos(a)

sendo que na ultima igualdade ja esté substituida a equagéo (2.6)

Na posicio arbitraria 4, a relagdo entre Sy e Sy € obtida pela mesma
aproximagiio geométrica obtida para a posi¢do B. Porém, ¢ usado como ajuda o
tridngulo IJK, que estd num plano paralelo ao plano objeto e ao plano imagem, como
mostrado na figura 2.5. Entdo, os dois tridngulos LUK e ABD sio semelhantes. Dois

lados no tridngulo pequeno sdo escritos como: KJ = IK cos(y) tem-se:

_ Sy _Sc[l+cotg(@)ig(P _ o, 2.8)
cos(y) cos(y)

A
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Onde: k & constante definida como: & = [] + cotg(a)tg()]/cos(y), que € o indicador do
tamanho da escala da posi¢do arbitraria relativa ao tamanho da escala na
posigdo central. Deve-se notar que a escala Sa ndo ¢ paralela a escala Sc.

2.1.4.1 - Derivagdo da FEP

As FEPs para a posi¢do central e posi¢des arbitrarias sdo definidas como
fa(x,y) € fa(x'y") respectivamente, sendo que as relagdes entre as pequenas escalas €
coordenadas cartesianas estfio ilustradas na figura 2.6. As escalas (Sk ¢ Sc) sdo
perpendiculares entre si. Na posi¢do arbitraria, as escalas (Sk e S4) tém coordenadas
obliquas como mostra a figura 2.6b, onde um ponto determinado por estas escalas ¢
denotado pelas coordenadas cartesianas (x'y"). Além disso, o ponto (x,y) determinado
pelas escalas (Sk, Sc) para o feixe central é mostrado na figura 2.6a, como uma
sobreposi¢do. O significado fisico destes pontos € descrito a seguir. O ponto (x,y)
definido pelas pequenas escalas (Sk, Sc) proximo do centro no plano imagem
corresponde ao ponto especificado pelas pequenas escalas (Sx, Sy) no plano do alvo.
Em outras palavras, os raios X produzidos de um ponto especifico (Sx, Sy), alcangam
o ponto (x,y) sem interrupgdo através da cdmara de orificio colocada em G. Se a
camara é colocada em E, os raios X gerados pelo mesmo ponto, alcangam o ponto
(x"y") especificado pelas pequenas escalas (Sk, S4), nas proximidades de 4. Por esta
razlo, a intensidade de raios X f,(x"y")dx'dy’ observado em uma pequena érea dx'dy’
com um ponto (x', y’) proximo ao ponto arbitrario no plano imagem € igual ou
proporcional 4 intensidade de raios X f{x,y)dxdy observada numa pequena drea dxdy
ao redor de um ponto central (x,3). Portanto assumindo que a proporgdo de

intensidade de raios X é constante e igual a £’ tem-se:

Fy(x'y)dx'dy’ = kifx,y)dxdy (2.92)
ou
Sa(x\y) = klf(xy)dxdy/dx'dy’ (2.9b)

onde a razdio da pequena 4rea nos dois sistemas coordenados (dxdy/dx'dy’) é igual ao
valor absoluto do Jacobiano para as duas coordenadas como mostra a figura 2.6 e séo

dados por:

x =x"-y'1g(y) (2.10)
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y=y"7kcos(y» (2.11)

Assim, usando as equagtes 2.10 € 2.11 com as equagles 2.9a ¢ 2.9b, a FEP para

a posicdo arbitraria é derivada da FEP no centro por uma transformada e dada por:

Fu(x'y) = (k" kcos(y) fix"- y'tg(y), y/k cos(p)} (2.12)

Esta implicito que, se a FEP ¢ medida no centro do campo, ela pode ser
calculada em qualquer outra posi¢dio pelo uso da equagdo (2.12). Porém, o fator k7k
cos(y) na equagdo (2.12) varia lentamente sobre o campo de radiagéio. Sua influéncia
sobre o tamanho e a forma da FEP é pequena quando comparado com o efeito da
transformagdo coordenada. Por essa razio, este fator pode ser considerado uma

constante, nfo sendo desse modo importante para a discussfo da andlise da imagem.

Ay AY

S (x.y) Se / (x.y)

X 4 X
k Sk

(@) (b)

Figura 2.6 — Relag30o entre as pequenas escalas. a) na posigéo central do
campo; b) numa posigdo arbitraria do campo. Doi (1977).

Outros fatores da caracteristica de campo tornam-se importantes quando novos
parAmetros sdo introduzidos. Conforme exposto anteriormente, a posi¢do no campo
pode ser especificada pelos 4ngulos S e y. Entretanto, um outro método que usa as
coordenadas cartesianas (X € Y) no plano imagem ¢ util. A relagfio entre os dois
métodos ¢é ilustrada na figura 2.7. O eixo Y é positivo para o lado do céatodo € o eixo X é
positivo do lado direito visto do 4nodo. A disténcia entre o ponto focal € a imagem ¢ d.
A conversdio matematica entre os dois métodos ¢ prontamente obtida das seguintes
equagoes:

X =d(g(a) + 18(B)1g(y (2.13a)
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Y=drgh (2.13b)
Entfo,

B = arctg(Y/d) (2.14a)

y=arctg[X/(Y + ditg(a)] (2.14b)

Doi (1977) conclui que a deformagdo da FEP para qualquer posi¢do do campo
pode ser obtida através do feixe central. O que significa que, obtendo a FEP no centro

do campo, pode-se obter a FEP para qualquer posi¢&o do campo.

FIGURA 2.7 - Sistemas de coordenadas cartesianas (X_Y) e sistema de coordenadas de
campo (B_y). Doi (1977)

2.1.5 — Comparacio entre os trabalhos de caracteristica de campo

2.1.5.1 - Sistemas de coordenadas

De acordo com as equagdes apresentadas por Doi (1965), os dados
apresentados por Moores; Roeck (1973) sdo incoerentes no que se refere a variagio
do tamanho na dire¢o X. Segundo Burgess (1977c), os dados que Moores; Roeck
(1973) apresentam sdo discutiveis, com relagdio a linearidade das curvas e com
relagdo a separabilidade do ponto focal nas duas fun¢Ges dadas em termos dos

angulos B e 7.



Os trabalhos de Burgess (1977c) e Doi (1977) foram publicados
simultaneamente e por tratarem praticamente do mesmo assunto sdo passiveis de
algumas comparagdes.

O método apresentado por Burgess (1977c) ¢ demasiadamente complicado para
determinacio do sistema de coordenadas, sendo necessario um grande numero de
exposi¢cdes até sua obtengfo. Ele define um sistema de coordenadas mais genérico,
porém sua localizagfio € bem complicada e trabalhosa, podendo ser aplicada apenas em
laboratério e sem possibilidades de aplicagdio no controle de qualidade de rotina. Doi
(1977), no entanto, usa 0 mesmo sistema de coordenadas apresentado em Doi (1965),
porém Doi (1977) argumenta que, como a grande maioria dos 4nodos s3o giratorios e
ndo possuem ponto focal rotacionado, nfio € necessaria uma generalizagdo tdo
complicada do sistema de coordenadas como aquela apresentada por Burgess (1977c¢).

A abordagem apresentada em Doi (1977) é muito mais simples e traduz melhor
os efeitos da deformagiio da FEP ao longo do campo, pois é muito mais pratico
trabalhar apenas com os tamanhos do que com a distribuigfio de intensidade ao longo de
uma area. Além disso, a simplicidade das equagdes permite simula¢des da FEP em todo

0 campo.

2.1.5.2 - Planicidade do alvo

Em &nodos rotativos o ponto focal é parte de uma superficie conica e devido a
grande diferenca entre a 4rea do ponto focal, onde incidem os elétrons, € a area total do
cone, Doi (1977) faz a suposi¢do de que o ponto focal pode ser considerado um plano.
Burgess (1977¢), preocupado com o fato, calcula o desvio de planicidade para um caso
exgremo (ponto focal com 3 x 10 mm) e conclui que o desvio maximo na planicidade é
55um, ou seja, menos de 2% da menor dimensfo do ponto focal, portanto ¢ valida a

consideracdo de ponto focal plano.

2.1.5.3 - Deformagdo geométrica

Burgess (1977c¢), assim como Moores; Roeck (1973), procuram avaliar a FEP
como um todo através de sua influéncia na resolug¢fio da imagem final. Doi (1977), no
entanto, ¢ mais especifico, procura avaliar bem a deformagfio geométrica que ¢ a mais
relevante no processo de formacfo da imagem e depois transporta essa deformagdo para

a avaliacdo da FEP.
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2.1.5.4 - Separabilidade

O conceito de separabilidade do ponto focal sé foi encontrado nos trabalhos de
Burgess (1977a,b,c). Doi (1977) faz um trabalho parecido na avaliacdo da FEP e nfo
questiona o tipo de ponto focal como condigdo para satisfazer sua teoria, como ocorre
quando Burgess (1977¢) critica os dados apresentados por Moores; Roeck (1973). Doi
(1977), no entanto, cita-os sem critica-los. Ele aceita os argumentos que poderiam ter
provocados os erros nas medidas, alids, dois dos argumentos sdo partes das

consideragdes iniciais de Doi (1977) para a validade dos seus dados.

2.1.6 — Conclusdes sobre a caracteristica de campo

O tamanho finito do ponto focal é o maior causador das deformagSes da
imagem radiologica. Neste capitulo verificou-se que além de ter um tamanho finito, o
ponto focal varia significativamente ao longo do campo de radiagéo e que essa variagdo
é conhecida. No entanto, nenhum método de controle de qualidade a considera e a

avalia.

2.2 - Interacdo dos Raios X com a matéria para formacio de
imagens radioldgicas

2.2.1 — Introducio

Na teoria basica da interagfo dos raios X Johns; Cunningham (1983) mostram
ciue um foton de raio X pode interagir com a matéria de quatro maneiras: processo
fotoelétrico, espalhamento coerente e incoerente e produgéo de pares. Neste trabalho,
a abordagem dos mecanismos de interagio se dara de forma meramente quantitativa,
pois nfio é necessaria a elucidagiio desses fendmenos para o processo de formagéo
das imagens e sim sua contribui¢do para tal processo. Desse modo, o espalhamento
coerente nio sera considerado, pois ndo possui grande importincia em nenhuma
faixa de energia, no entanto, seu maior efeito, apesar de pequeno, ocorre dentro da
faixa de energia diagnostica e decai rapidamente com o aumento da energia. A
importancia das demais interagdes depende da energia em que elas ocorrem. A

produgiio de pares sé ocorre com fotons de energia acima de 1,02 MeV, ou seja,
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muito acima das energias utilizadas para diagnésticos, por isso, essa interagdo néo
serd considerada neste estudo. Porém, antes que estes processos de interagdo sejam
abordados sdo necessdrios alguns conceitos que envolvem as propriedades da matéria

na interagdo com os raios X.

2.2.2 — Coeficiente de atenuacio linear total (j1)

Supondo um feixe com Ny fétons de raios X incidindo sobre uma chapa plana
de material absorvedor com espessura x infinitesimal. Se fossem contados os fotons
que vido incidir sobre o material e os fotons que o atravessam, notar-se-a que o
numero de fotons que atravessaram o material serda N = N, — n, onde n € o niimero de
fétons absorvidos. Esta atenuagdo se da porque existem duas possibilidades quando
um f6ton de raio X tenta atravessar a matéria, ou ele € absorvido pelos atomos da
matéria ou ele a atravessa. Para a espessura infinitesimal x a probabilidade de
atenuacdo é diretamente proporcional ao nimero de fétons incidentes (N,) sobre o
material e 4 espessura deste. Se N, for duplicado as chances de interagfo desses
fotons com o material também sio duplicadas. Do mesmo modo, se a espessura do
material absorvedor for o dobro, o niimero de 4tomos no caminho dos fotons também
é, assim, as chances de interacio se duplicam. A possibilidade de atenuag@o dos

fotons pode entdio ser aproximadamente representada pela seguinte expresséo:

n=Noux (2.15)*

onde: x4 ¢ uma constante de proporcionalidade chamada de coeficiente de atenuacio
. linear total o qual depende do material.

* A validade desta equagdo ndo estd condicionada somente a valores muito
pequenos de x, ela sera valida sempre que zx << 1.

Da analise dimensional da equagéo 2.15 tem-se que n e Ny sdo nimeros puros
e x tem unidade de comprimento, desse modo u deve ter unidade de 1 dividido por
unidade de comprimento, ou seja, u é a fragdo de foétons que interage com o material
por unidade de espessura desse material. Entretanto, se a equagdo 2.15 for usada para
valores de ux proximos ou maiores que 1 pode-se chegar a uma incoeréncia
exemplificada da seguinte maneira: tomando-se um material cujo valor de x=1,0

cm” e de x = 1,0 cm, chega-se a conclusdo que para esse material com essa espessura



¢ possivel atenuar 100% dos fotons incidentes ou, o que € pior, se a espessura do
material for aumentada € possivel absorver mais fotons do que os incidentes. No
entanto, a equagdo 2.15 pode ser reescrita de uma maneira ligeiramente diferente se n
for substituido por (-4N) que representa a variagdo no numero de fétons como fungdo
do niimero de fotons inicial € x por Ax que representa a variagdo de espessura do

material.
AN = -uNAx (2.16)

Esta ¢ uma fun¢do de comportamento exponencial. Esse comportamento
ocorre sempre que a taxa de mudanga de uma fungio € proporcional & fungéo, ou seja
se uma quantidade muda por um certo fator em um determinado intervalo (no caso
Ax), havera comportamento exponencial se em qualquer outro intervalo igual houver
mudanga pelo mesmo fator. Fazendo AN e Ax t3o pequeno quanto possivel tem-se a
derivada dN = -uNdx. Separando as varidveis N e x tem-se que dN/N = -udx. Entéo
realizando-se a integrag¢do dos dois lados da igualdade o resultado é: In(N) = -uox +
C. Onde C é a constante de integragdo que pode ser determinada considerando x=0.
Quando x=0 o numero de fétons é aquele que incide sobre o material absorvedor
igual a Ny, entfio neste caso C = In(Np), assim pode-se concluir que numero de f6tons

ap6s um feixe de raios X atravessar um material absorvedor ¢ dado por:
N =Nye™” 2.17)

Neste caso N é o nimero de fotons transmitido através do material.
. Esta é conhecida como a lei de Lambert-Beer
O coeficiente de atenuagdo linear total () € na verdade a soma de todos os
coeficientes de atenuagio de todas as possiveis interagdes de um feixe de fétons com

a matéria, e pode ser escrito como:
H= T+ O+ Cine T K (2‘18)

Onde: = ¢ o coeficiente relativo a atenuagdo fotoelétrica;
Oeo é o coeficiente relativo ao espalhamento coerente;
ome ¢ o0 coeficiente relativo ao espalhamento incoerente ou Compton;
K é o coeficiente relativo a produgdo de pares, que igual a 0 para energias
baixas;
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Cabe dizer que o coeficiente de atenuacfo linear ndo faz sentido quando
aplicado a um tGnico féton, por dois motivos: a) nenhum féton pode interagir com a
matéria e produzir os quatro fendmenos a0 mesmo tempo; b) o coeficiente traduz a
probabilidade total de ocorréncia dos quatro fendmenos e sé sera valido se houver
um nimero bastante grande de fotons capaz de tornar essa probabilidade constante

para um dado valor de energia do feixe.

2.2.2.1 — Coeficiente massico de atenuacdo

Johns; Cunningham (1983) dizem ainda que a atenuagiio que um determinado
material causa aos raios X, depende do nimero de dtomos e elétrons presentes na
camada desse material. Se um determinado material de espessura x for comprimido
para uma espessura x/2 0 mesmo numero de &tomos e elétrons estfio presentes e por
isso ele atenuard a mesma fra¢do de raios X de que quando sua espessura era x. Se o
coeficiente de atenuacdo linear depende da densidade do material é mais conveniente
usar o coeficiente massico de atenuacio (1/p), onde p ¢ a densidade do material para
qual foi encontrado o valor de 4. Sendo assim, se for fornecido o valor do coeficiente
massico de atenuacio, pode-se obter o valor correto de u para qualquer densidade do
material em uso se esta densidade for conhecida. Para efeito de calculos sdo os
coeficientes massicos de atenuacdo que normalmente vem tabelados, Hubbel (1982),

Johns; Yaffe (1987).

2.2.3 — Absorc¢io fotoelétrica (1)

De acordo com Spyrou et. al. (1998) quando ocorre absorcdo fotoelétrica ¢
considerado que o foton foi totalmente absorvido no local de sua interagdo com a
matéria. Johns; Cunningham (1983) e Spyrou et. al. (1998) dizem que absorg¢éo
fotoelétrica, representada por 7, é o principal componente do coeficiente de
atenuaco linear total () para fétons com energia dentro da faixa diagnostica.

A absor¢do fotoelétrica tem uma forte dependéncia das propriedades da
matéria. De acordo com Johns; Cunningham (1983) os elementos quimicos de baixo
numero atdmico, como 0s que compdem tanto os tecidos e 6rgdos de seres vivos

quanto a 4gua e seus equivalentes como lucite, polietileno e algumas resinas epoxi,
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possuem um comportamento linear quando o 7¢ colocado em um gréfico log-log
como funcdo da energia (keV). J4 os elementos quimicos com niimeros atdmicos
altos, como aqueles usados na fabricagdo dos tubos de raios X ou como protegdo
radiologica, possuem comportamento mais complexo quando sdio colocados no
mesmo tipo de grafico. O decaimento linear para energias baixas, até
aproximadamente 200 keV, é descontinuado pela presenga de linhas caracteristicas,
que sdo préprias de cada elemento. Essas linhas caracteristicas sdo picos verticais de
atenuagfio (também podem ser de emissdo) causados por fotons com energia
suficiente para ejetar elétrons das camadas L e K dos atomos desses elementos. Os
elétrons dessas camadas alteram a probabilidade de interagdo, ou seja, ¢ mais
provavel que ocorra interagdo com eles do que com os demais elétrons do atomo se
existirem f6tons com energia suficiente para isso. Por essa razdo, ocorrem
descontinuidades nas curvas de atenuagfio. Os graficos desses elementos possuem
ainda uma outra regiio nfo linear, ela ocorre para energias altas, acima de 1 MeV.
Para f6tons com energia alta a absorgdo fotoelétrica néo € tdo dominante quanto para
energias baixas e por isso os coeficientes de atenuagfo linear passam a apresentar um
decaimento diferente daquele para energias baixas.

A absorcio fotoelétrica varia com o numero atdmico (Z) do elemento quimico
que esta sofrendo a interagdo com o foton. Como a absorgdo fotoelétrica ¢ um
fenbmeno importante na faixa de energia usada para diagnostico o coeficiente de

~ . ’ . , At 3
atenuacdio linear total também varia com o numero atémico da ordem de Z°.

2.2.4 — Espalhamento coerente e o incoerente

Outro tipo de interagdo dos fétons com a matéria sdo os espalhamentos que
eles podem sofrer. O espalhamento coerente, representado por G, pode ser
resumidamente explicado através da maneira casual com que uma onda
eletromagnética, que tem um campo elétrico oscilante associa-se aos elétrons de um
atomo e produz a vibragdo desses elétrons. Essa vibragdo dos elétrons faz com eles
emitam radia¢io do mesmo comprimento de onda que radiacdo incidente sobre o
atomo. As ondas emitidas pelos elétrons sio combinadas para formar a onda
eletromagnética espalhada, cujo comprimento de onda ¢ 0 mesmo que o da onda

incidente, por isso o termo coerente.
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Segundo Johns; Cunningham (1983), em certas circunstincias os elétrons
podem se espalhar independentemente, esse fenémeno é chamado de espalhamento
incoerente ou espalhamento Compton, representado por i,.. Quando esse fendmeno
ocorre, parte da energia do foton € transferida para o elétron sob a forma de energia
cinética € a outra parte fica com o foton espalhado. Este é o mecanismo de interagdo
mais importante que ocorre com os tecidos. Quando um f6ton colide com um elétron
livre? este passa a movimentar-se com energia E e angulo ¢ em relagfio a direg@o do
féton levando consigo parte da energia do féton. O foton, por sua vez, é desviado de
sua trajetoria inicial por um 4ngulo 6 com energia menor que sua energia antes da
colisdo, isto implica que ele terd comprimento de onda maior. Um extremo desse tipo
de interagdo ocorre quando o foton choca-se diretamente com o elétron e este é
arremessado para frente (¢ = 0°) e o foton espalhado retorna pela mesma trajetoria
que seguia (6 = 180°). Neste tipo de colisdo o elétron obtera sua energia maxima e o
féton espalhado sua energia minima. O outro extremo da interagfo ocorre quando o
féton choca-se muito levemente com o elétron e este mantém sua trajetoria inicial
praticamente inalterada. Neste caso o elétron quase nfio recebe energia € o féton

mantém toda sua energia inicial. A figura 2.8 ilustra a ocorréncia destas interagdes.

poton espaibad®

N

Foton 1icidente

%’\/\/\/‘:
alned®
A Elétron livre Eoron &P
AANNAN —=.ZF

Foton incidente 0’“&

(b)
Figura 2.8 - Representagdo dos espalhamentos. a) espalhamento
coerente; b) espalhamento incoerente. Segundo Johns;
Cunningham (1983).

2 A principio os elétrons nunca estao livres, mas o termo é usado quando sdo considerados os
elétrons que necessitam de energia muito inferior & do f6ton para se desligarem do atomo.
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2.2.5 — Coeficiente de atenuacio linear total de misturas

De acordo com Johns; Cunningham (1983), este coeficiente pode ser
calculado para misturas contendo vérios elementos quimicos, tais como tecidos
moles, 0sso, 4gua, lucite, ou qualquer outra substincia da natureza. O x da mistura ¢
obtido pela soma dos us vezes a propor¢do em massa atdmica de cada elemento
quimico presente na mistura. Essa conta é exemplificada para o célculo do u da 4gua
que tem massa atOmica igual a 18, sendo 2 para o hidrogénio e igual a 16 para o

oxigénio, entdo,

Uigua = (2/18) pn + (16/18) po (2.19)
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CAPITULO 3

Técnicas de deteccio de
microcalcificacoes mamarias

3.1 — Dupla energia

3.1.1 - Descri¢do e aplicaciio da técnica

O primeiro trabalho que aplica dupla energia com objetivo de realgar
microcalcificagdes em imagens de mama através da eliminagdo do fundo foi
desenvolvido por Johns ef. al. (1983). Eles apresentam, como solugdio para o
problema da detec¢io de microcalcificagdes, a formagdo de imagem de mama por
dupla energia (DE), afim de remover a desordem do fundo. A formagho de imagem
por dupla energia é bem conhecida para angiografia e tomografia computadorizada.
Em angiografia usam-se as bordas de absorgo da borda K do Iodo, o qual ¢ injetado
r;as veias ou artérias, como elemento contrastante. Em tomografia a dupla energia €
usada para realcar o contraste entre tecidos moles.

O procedimento apresentado por Johns er. al. (1983) dispensa filmes
convencionais e usa um sistema de radiografia digital para obter imagens em 50 ¢
115 kVp. As imagens digitalizadas sdo submetidas & manipulaggo algébrica proposta
por Lehmann (1981) para entfio serem subtraidas. Johns et. al. (1985a) obtiveram
imagens de um simulador composto de lucite, butanol e solu¢des de K,HPO,, onde
os componentes sio bem determinados. Os resultados foram considerados
satisfatorios no cancelamento do fundo produzido pelo contraste entre o lucite € o

butanol. Neste caso, as solucdes de K,HPO, ficam mais nitidas na imagem final do

27



que nas imagens convencionais. Porém, quando o procedimento foi aplicado com um
simulador composto de tecido de mama real, cuja composicdo simplificada contem
somente tecido adiposo, tecido glandular e calcio (particulas de osso sobrepostas ao
tecido de mama), o contraste entre 0s tecidos moles (adiposo e glandular) ndo foi
eliminado satisfatoriamente e as microcalcifica¢des ndo ficaram tdo evidentes quanto
era esperado.

Em dois trabalhos complementares, publicados simultaneamente, Johns;
Yaffe (1985) e Johns et. al. (1985), propuseram modificagdes tedricas e realizaram
ensaios com critérios mais elaborados. Johns; Yaffe (1985) fizeram uma ampla
analise e uma generalizagdo da teoria apresentada em Alvarez; Macovski (1976) e
Lehmann (1981) para que a técnica de dupla energia pudesse ser utilizada com feixes
de raios X polienergéticos, ja que os aparelhos convencionais nfio sdo capazes de
produzir os feixes monoenergéticos usados na teoria anterior. Nestes trabalhos ¢
considerada também a diminuicdo da dose para o paciente, a relagdo sinal ruido das
imagens e sua relevancia na detec¢o de microcalcificagdes.

Para compensar em parte o aumento de ruido na imagem final de dupla
energia, foi aplicado um filtro de suaviza¢io sobre a imagem de alta energia antes
que se realizassem as manipulagdes algébricas e a subtragdo. A aplicacéio desse tipo
de filtro ¢ equivalente a aumentar a exposi¢do, o que melhora a relago sinal ruido,
sem aumentar a dose para o paciente.

Comparando os resultados dos calculos feitos para mamografia convencional
e para mamografia com dupla energia, ambas com doses fixas e considerando uma
relagdo sinal ruido minima com valor igual a 5, que de acordo com Rose (1948) é o
minimo necessario para uma boa detecgdo do sinal, os autores concluiram que em
dupla energia o menor tamanho detectdvel de um objeto de interesse deveria ser 2,9
vezes maior do que em mamografia convencional.

Johns; Yaffe (1985) discutem a relevincia da relagdo sinal ruido pois ela ¢
significativamente maior na imagem convencional, onde a detecgdo ¢ prejudicada
pela presenga do borramento de fundo. Por outro lado, a relagdo sinal ruido menor na
imagem de dupla energia pode ser compensada pela auséncia de um fundo complexo.

Os experimentos foram realizados em Johns ef. al. (1985) com os mesmos
simuladores apresentados em Johns er. al. (1983). Dessa vez foram obtidas imagens

de baixa energia na faixa de 50 a 70 kVp e de alta energia na faixa de 80 a 130 kVp.
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No caso das imagens do simulador que é composto de lucite, butanol e K,HPO, a
analise quantitativa mostra que o contraste foi removido e que os objetos de interesse
ficaram bem definidos. Na analise quantitativa foi comparada a relagfio sinal ruido
calculada com a relagdio sinal ruido medida experimentalmente. Mesmo levando em
conta os erros das medidas experimentais os valores tedricos e experimentais,
apresentaram a mesma ordem de grandeza com variagdo percentual da ordem de
13%.

Os resultados obtidos com o fantoma para o simulador que usa tecido real
mostraram que, na imagem resultado da técnica de dupla energia, € possivel ver
particulas de calcio que no sdo visiveis nas imagens iniciais, o que leva os autores a
concluirem que a detectabilidade aumenta mesmo com a relagéio sinal ruido mais
baixa.

Outra conclusiio é que a imagem final da técnica de dupla energia € similar a
uma mamografia convencional com a aplicagdo de um filtro passa-alta para detectar
microcalcificagdes. A principal diferenca entre essas duas imagens ¢ que o filtro
passa-alta aplicado na mamografia convencional reforca as bordas dos tecidos moles,
principalmente as bordas dos tecidos glandulares, o que ndo ocorre na imagem de
dupla energia, onde s6 as microcalcificagdes ficam ressaltadas. Além disso, os
autores concluem também, que a aplicagdo do filtro de suavizagdio sobre a imagem
de alta energia contribui para a diminui¢do da dose para o paciente e mantém uma

boa relagfo sinal ruido.

3.1.2 — Consideracdes sobre a aplicagiio da técnica de dupla energia
. em mamografia

A técnica de formagfio de imagens por dupla energia para a detecgio de
microcalcificagdes em mamogramas, ainda esti em seus estégios iniciais. Como os
primeiros trabalhos ja datam de quinze anos estd evidente que ha empecilhos que
impedem a aplicacio da técnica. A falta de resolugdo espacial adequada dos detetores
digitais, a ma qualidade da visualizagio das imagens em telas de video e a incidéncia
de radiagfio espalhada tém mantido a técnica invidvel do ponto de vista tecnolégico.
De fato os sensores que permitem a digitalizagdo direta (placas de fésforo foto
estimulado) apresentam uma boa faixa dinimica para os niveis de cinza ¢ uma boa

reprodutibilidade [Chakraborty; Barnes (1989)], mas a resolugfo espacial desses
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detetores (5p/mm) é baixa se comparada a sistemas écran/filme convencionais
(maior que 10 pl/mm). Como a resolugfo espacial é um requisito importante para a
detecgéio e a classificagio das microcalcificagdes e para a andlise das bordas dos
tumores Chan et. al. (1994) afirmaram que eles ainda ndo sdo adequados a detecgio
precoce do cancer de mama.

A visualizacdo em telas de video é muito ruim quando comparada com a
visualizagdo direta sobre o filme mamografico. Essa mA qualidade ¢ causada
principalmente pela falta de resolugdo espacial do video (2 pl/mm em modos de alta
resolug@o). Boone (1991) afirma que esses dispositivos deveriam ter pelo menos
2000x2000 pontos para uma visualizagéo adequada minima.

A sensibilidade da técnica a presenga da radiagdo espalhada causa uma
dificuldade pratica. As grades supressoras usadas em mamografia convencional néo
s3o suficientes para tornar os niveis de radiagfo espalhada aceitaveis segundo Johns
et. al. (1994). Chakraborty; Barnes (1989) ja haviam detectado esse problema e
sugeriram que as imagens fossem feitas com a utilizagdo de multi-fendas. Porém,
esse tipo de procedimento exige uma carga elevada sobre o tubo de raios X, além de
prolongar o tempo de aquisi¢fio da imagem. A carga elevada sobre o tubo prejudica o
equipamento e aumenta a dose sobre o paciente. O tempo prolongado na aquisicdo da
imagem pode prejudicar a nitidez devido aos possiveis movimentos do paciente.

S#o citados, por Chakraborty; Barnes (1989), como fontes de erros na
obtencdo de imagens por dupla energia, a definicdo inadequada dos componentes
quimicos da mama, as medidas imprecisas dos seus coeficientes de absor¢éo ¢ as
diferengas entre as imagens feitas com o simulador e as imagens do paciente que sdo
devidas a radiacfio espalhada residual ser diferente nas duas.

Mesmo do ponto de vista tedrico a técnica ainda nfo esta bem estabelecida,
pois o calculo da relagdo sinal ruido nio expressa adequadamente a qualidade da
imagem final. Mas o importante é decidir se é melhor o fundo borrado da
mamografia convencional com alta relagfio sinal-ruido ou se é melhor o fundo quase
uniforme da dupla energia com baixa relagdo sinal-ruido. Johns et. al. (1985) tratam
dessa questdio e concluem que, para seus objetos de teste, a detectabilidade atraves da
técnica de dupla energia é aumentada apesar da baixa relagio sinal ruido.

A técnica de dupla energia para detecgfio de microcalcificagdes ainda

permanece no campo tedrico, sua aplicagdo pratica requer avangos tecnologicos.
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3.2 — Algoritmo para deteccio de microcalcificacoes

3.2.1 - Introdugéo

As microcalcificacdes existentes na maioria das lesGes mamdrias sdo
importantes na detec¢dio precoce do cancer de mama. Giger (1994), Millis et. al.
(1975), Murphy et. al. (1978), Sickles (1982), Zhang et. al. (1996) afirmam que os
exames histologicos realizados nos tecidos apds a cirurgia apresentam
microcalcificagdes em 60 a 80% dos casos. Outra prova da importincia das
microcalcificagdes ¢ dada pela pesquisa realizada por Magnin et. al. (1989) que
constataram que em 36% das anormalidades nfo palpaveis os aglomerados de
microcalcificagbes sdo a unica indicagdo do cancer clinicamente oculto. As
microcalcificagdes sfo conseqiiéncias das lesdes presentes na mama e por serem
compostas, principalmente, de célcio na forma de hidroxiapatita [Ca;o(PO4)s(OH),]
sdo mais radiopacas que os tecidos moles ao redor [Castronovo; Bellahcene (1998),
Nesbitt et. al. (1995), Yabashi et. al. (1989)]. No entanto, Castronovo; Bellahcene
(1998) mostram que a formag¢fio das microcalcificagdes inicia-se por causa da
mineralizagdo de algumas células do tecido lesado, por isso, até que um nimero
suficiente de células tenha se mineralizado para serem visiveis pode ser tarde demais.
De acordo com Anastasio et. al. (1998), Chan er. al (1987), Sickles (1982),
Strickland; Hahn (1996), Wolfe (1974), Wu et. al. (1992) e Zhang et. al. (1996), em
apenas de 30 a 50% das mamografias de casos de céncer de mama sdo detectadas
microcalcificagbes, mas em 60 a 80% dos casos as microcalcificagdes estéo
presentes nas biopsias. Dados semelhantes sdo apresentados por Chan et. al. (1988a),
Chan et. al. (1988b), Dengler et. al. (1994), Giger (1994), Jiang et. al. (1992). No
entanto, o maior problema associado a detecgdo precoce do cancer de mama ¢ a
confiabilidade na detec¢do dos sinais. As microcalcificagdes, que sdo sinais
pequenos e muitas vezes estdo no limite de visualizagdo, podem passar
desapercebidas no exame realizado pelo radiologista, induzindo um diagnostico falso
negativo. Estudos mostram que cerca de 10 a 30% dos casos de cincer que foram
detectados tardiamente poderiam ter sido detectados precocemente se as
mamografias anteriores tivessem sido analisadas com um cuidado maior. De fato

novas analises realizadas nessas mamografias encontraram sinais que ndo haviam
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sido detectados nos exames de rotina, Chan et. al. (1990), Chan et. al. (1994),
Hillman et. al. (1987), Bassett et. al. (1987). Pesquisadores afirmam que esse tipo de
erro é causado por fatores como condigdes de visualizagdo, sobrecarga de trabalho,
fadiga do olho devido aos longos tempos de observagdo, mudanga nos critérios de
observagio e distragdo com outros aspectos da imagem (Anastasio ef. al. (1998),
Chan et. al. (1987), Chan et. al. (1990), Giger (1994), Giger (1996), Kimme-Smith
et. al. (1997), Magnin (1989), Vyborny; Giger (1994)). Além disso, estudos
realizados Chan et. al. (1990), Lehr et. al. (1976), Hillman, et. al. (1987) revelam que
estes erros podem ser inevitaveis. Por essas razdes, o 6rgdo de saude norte-americano
(FDA) tem recomendado que as mamografias sejam analisadas por no minimo dois
radiologistas.

Buscando alternativas que visam minimizar os problemas existentes na
detec¢do de sinais que indicam a presenca de anormalidades, em particular as
microcalcificagdes, alguns grupos de pesquisadores concluiram que borramento e/ou
complexidade do fundo, causado pela diferenca de contraste entre os tecidos moles
da mama, ¢ o principal obstdculo na detec¢fio destes sinais, Johns; Yaffe (1985),
Chan et. al. (1987), Dengler et. al. (1993), Jin; Kobatake (1993). O tamanho
reduzido e o baixo contraste das microcalcificagdes em relagéio ao fundo sfo fatores
que dificultam a detec¢dio precoce, no entanto esta pode aumentar se o fundo for mais
uniforme, mesmo que o tamanho e o contraste sejam pequenos.

Nas ultimas duas décadas, os métodos que fazem parte dos sistemas de
Diagnostico Auxiliado por Computador (“CAD”) ganharam a simpatia dos
pesquisadores a julgar pela quantidade de trabalhos que ja foram publicados. Eles
tém por fungfio fornecer uma segunda opinifio ao radiologista, alertando-o para sinais
que poderiam passar desapercebidos. A utilizagdo dos CADs oferece inimeras
vantagens na solugdo dos problemas apresentados anteriormente, eles néo
apresentam fadiga ou cansago, ndo alteram seus critérios de um exame para outro e

sdo de baixo custo.
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3.2.2 — Técnica de detecgio de microcalcificacbes por imagem
diferenca

Chan et. al. (1987) propdem uma metodologia computacional para detecgdo
de microcalcificacdes que enfoca a supressdo do borramento do fundo. O estudo €
realizado com mamogramas convencionais obtidos nos servigos ambulatoriais. Os
mamogramas sdo digitalizados com resolugdo espacial de 0.1x0.1mm por pixel e 10
bits de resolugdo de contraste (1024 niveis de cinza) para a faixa linear da curva
caracteristica do filme, entre 0.4 ¢ 2.2 densidade 6ptica.

Apés a digitalizagdo cada imagem ¢ processada com filtros espaciais com a
finalidade de produzir duas imagens, uma com o sinal realgado ¢ outra com o sinal
suprimido. A subtragdo destas duas imagens resulta numa imagem diferenca onde as
estruturas de fundo s@io removidas.

Em seguida, é aplicado um “threshold” sobre os niveis de cinza e sdo
utilizadas técnicas de extragdo baseadas nas caracteristicas fisicas das
microcalcificagdes. Esta etapa tem como objetivo separar os sinais do ruido de fundo
que ficaram na imagem diferenca.

A figura 3.1 mostra um esquema

Mamograma digitalizado

a) Filtro de realce do s"lal Imagem com realce Imagem com sinal
do sinal suprimido

Este filtro foi desen- \ /
volvido por Chan et. al. (1987)

imagem diferenga

geral da metodologia empregada.

para realcar as microcalcificagoes,

por isso ele foi ajustado para o l
tamanho e  contraste  de Threshold
microcalcificagdes tipicas. No
entanto, ele ¢é diferente de um Extragéo do Sinal
filtro convencionalmente definido l
como filtro ajustado por duas o e eactae "
razdes. Primeiro, ndo foi levado .
Figura 31 - Esquema geral para detecgdo
em conta o conteudo de computadorizada de microcalcificagdes

em mamograma, Chan et. al. (1987).
freqiiéncia do ruido presente no

fundo. Segundo, o tamanho e a forma das microcalcificagdes variam, por isso ndo ¢
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possivel projetar filtros que se ajustem exatamente a todas. Os autores usaram um
filtro ajustado & forma quadrada nxn, onde » é um numero impar. A precisdo da
detecgdo foi estudada como fun¢do do tamanho de » do filtro e dos valores de cada
elemento do mesmo. Quando » = 3 o valor central do filtro (mascara) foi assumido
como sendo 1.0 e os oito valores ao redor como sendo 0.75. Quando » > 3 os valores
do contorno mais externo do filtro foram assumidos como sendo 0.5, o segundo
contorno como 0.75 e os demais valores 1.0 (centro do filtro). Este filtro
simplificadamente ajustado fornece na saida uma correlagio entre a fungfo resposta
do filtro e a variag#o espacial da imagem, isso faz com que o valor de pico dos pixels
das microcalcificagdes seja aumentado em relagio ao valor dos pixels do ruido

aleatorio ou das estruturas ruidosas na imagem filtrada.
b) Filtro de supressio do sinal

Para produzir uma imagem onde o sinal de interesse ¢ suprimido foram
desenvolvidos dois tipos de filtros: filtros de medianas e filtros de contraste reverso.

O filtro de mediana € um filtro ndo linear que substitui o valor de um pixel
pela média dos valores dos pixels vizinhos sendo que o valor do préprio pixel entra
no calculo dessa média. O tamanho da vizinhanga pode ser escolhido. Esse tipo de
filtro, se convenientemente escolhido, pode suprimir as microcalcificagdes e alisar o
ruido aleatério sem produzir mudangas globais no fundo. Por causa da natureza
aleatéria da forma e do tamanho das microcalcificagdes foi usado um filtro nxn
(quadrado) e a dependéncia da detec¢dio em funcéio do valor de » foi avaliada.

Na tentativa de melhorar a relagdo sinal-ruido da imagem diferenga, quando
sdo removidas as estruturas de fundo, foi investigado um segundo tipo de filtro como
alternativa para a supressdo do sinal, o filtro de contraste reverso. A fungfo deste
filtro ¢ de seletivamente reverter o contraste das microcalcificagdes enquanto séo
mantidas as estruturas do fundo de baixa freqiiéncia e suprimidos os ruidos de alta

freqiiéncia. O filtro pode ser descrito como:
Fw = [2F4(u) —1]Fp(u) 3.17)

Onde: Fua(u) ¢ um filtro de alisamento (passa-baixa);
Fg(u) ¢ um filtro que suprime os ruido de alta freqiiéncia.
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Se os pardmetros de Fa(u) e Fg(u) sdo apropriadamente escolhidos o resultado
de F(u) pode ter uma larga componente negativa que contem a maioria das

freqii€éncias das microcalcifica¢des.
¢) Imagem diferenga

A imagem diferenca € obtida pela subtragdo da imagem com sinal real¢ado da
imagem com sinal suprimido. Se as estruturas de fundo de baixa freqiiéncia sdo
praticamente as mesmas nas duas imagens elas podem ser removidas na imagem
diferenga. Para compensar o baixo valor dos niveis de cinza resultante na imagem

diferenca ¢ somado um valor constante em todos os pixels da imagem.
d) Resultados e conclusdes

Os autores avaliaram os algoritmos com simuladores virtuais e concluiram
que a técnica da imagem diferenca permite que o fundo seja removido muito
eficientemente e que microcalcifica¢gdes de importancia clinica sejam identificadas
com 80% de positivos verdadeiros e apenas um falso positivo por imagem. A técnica
também se mostrou vidavel para imagens onde as estruturas anatdmicas de fundo
poderiam interferir na detec¢do de anormalidades, tal como no caso de nddulos

pulmonares.

3.2.2.1 — Aprimoramento da técnica da imagem diferenca

Chan et. al (1988a) propdem um aprimoramento da técnica da imagem
diferenca através de um novo tipo de filtro de supressdo de sinal, o filtro “box-rim”,
que ¢ um filtro cujos valores do centro da mascara s@o ajustado para 0 (zero). Desse
modo o pixel central € excluido do célculo da média. O tamanho da mascara e da sua
regido central sdo ajustados de acordo com o sinal que se quer remover.

A forma do filtro de realce (filtro ajustado) pode ser a mesma usada
anteriormente. A figura 3.2 mostra o filtro de reaice, o filtro “box-rim” e o filtro
diferenca que é a combinagdo dos dois anteriores. Através do filtro diferenca €

possivel produzir diretamente a imagem diferenga.
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Filtro “box-rim” Filtro ajustado Diferenca

Figura 3.2 — Filtros espaciais usados para produzir a imagem diferenga de
acordo com Chan et. al. (1988a).

Outra inovacgdo em relagdo a técnica anterior € o algoritmo de extra¢do do
sinal. Neste caso aplica-se primeiro um threshold global que mantém um nimero
grande de possiveis sinais. Numa imagem de 800x1000 pontos obtém-se
aproximadamente 3000 locais com possiveis sinais, entdo o threshold local é
aplicado em cada um desses sinais, pode ser tanto na imagem diferenga quanto na
imagem original. E extraida da imagem uma regiio de 51x51 pixels centrada no
possivel sinal. Para essa regido € estimada a variagdo da densidade do fundo por
uma técnica polinomial bidimensional de ajuste de superficie, permitindo assim um
alisamento do fundo. Apds o alisamento da regiio pode-se fazer a subtragdo da
regido original, onde se encontra o possivel sinal na imagem. Em seguida sdo
calculados o valor médio dos pixels e a raiz média quadratica (rms) do ruido para o
fundo local (na mesma regifio de 51x51 pixels), excluindo dos célculos os pixels
centrais onde pode estar o sinal. Usando um valor threshold pré-definido para a
relag¢do sinal-ruido, € calculado o valor threshold dos niveis de cinza locais.

No ultimo estagio € aplicada uma técnica de crescimento de regido para
conectar pixels que tenham valores ligeiramente abaixo do threshold escolhido e
entdo sdo aplicados os critérios de decisdo da permanéncia do sinal ou aglomerado
para diferencia-los de artefatos ou ruidos. Os critérios sdo tamanho maximo e
minimo, contraste maximo € minimo € nimero minimo de sinais dentro de uma area
pré-definida. Um diagrama do algoritmo de extragéo de sinais pode ser visto na

figura 3.3.
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Threshold Global sobre a
imagem diferenga

‘ I

Imagem original
Imagem diferenga (com estruturas de fundo
corrigidas locaimente)

Estatistica local ao redor
de cada possivel sinal

v

Threshold local

I

Crescimento de regido

I

Critérios de manutengdo do sinal
(tamanho, contraste e nimero)

Figura 3.3 — Diagrama esquematico do algoritmo da técnica
de extragdo de sinais ap6s a obtengdio da
imagem diferenca, Chan et. al. (1988a).

O procedimento de avaliagio desta nova versdo seguiu a mesma metodologia
ja descrita no item (d) do t6pico anterior.

. Nas imagens apresentadas o autor mostra que a visibilidade das
microcalcificagdes é menor na imagem diferenga, porém a quantidade de sinais
detectados aumenta, j& que todos os aglomerados foram encontrados pelo
processamento, isso indica que ha uma melhora na relagfo sinal-ruido.

Em relagdio aos filtros utilizados na primeira vers@o da técnica o filtro “box-
rim” apresenta resultados melhores atingindo 85% de detecgSes para mesmo nimero

de falsos positivos (1 por imagem).



3.2.3 — Critérios para escolha do algoritmo para deteccio de
microcalcificacoes

Todos os métodos de detecgdo de microcalcificagdes apresentados na
literatura atingem seus objetivos para as imagens nas quais eles foram aplicados, no
entanto, a propria complexidade do problema ndio permite que seja feita uma
comparagdo realista entre os algoritmos mesmo porque os autores ndo usam as
mesmas imagens para aplicar o processamento. O fundo presente nos mamogramas ¢
muito varidvel, depende primeiramente da anatomia da paciente (densidade,
proporgio entre os tecidos e volume da mama), depende, também, das condi¢Ges de
aquisicio da imagem (tamanho do ponto focal, razio de grade, técnica de exposi¢do,
revelacdo e habitos locais como a preferéncia por imagens mais claras ou mais
escuras para visualizagdo) e por fim depende do processo de digitalizagdo do filme
(resolugio, quantificagdo e a propria qualidade do digitalizador). Por isso, escolher
um algoritmo como ferramenta de trabalho é uma tarefa relativamente complicada.
Entretanto, um fator que levou a opgdo pela técnica da imagem diferenga € o numero
de casos em que ela foi utilizada. Numa publicaggo recente, o grupo de fisica médica
da Universidade de Chicago, IL — EUA mostrou em Nishikawa et. al. (1998) que ela
foi utilizada para processar 10.000 casos na implantagdo do sistema CAD

(“Computer Aided Diagnosis™), desenvolvido pelo grupo.
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CAPITULO 4

Fantomas e Simuladores

4.1 — Introducio

Quando se deseja realizar algum teste de qualidade de imagem em
equipamentos de radiodiagndstico, tais como: mamégrafos, equipamentos de raios X
convencionais, tomégrafos ou até mesmo radiagdo sincrotron para diagndstico
necessita-se sempre de um objeto de teste que possa ser submetido a radiagdo do qual
se obtém a imagem, Carldwell; Yaffe (1990), Johnston et. al. (1996), Fujita ez. al.
(1985), Dravos et. al. (1997). Os simuladores sdo muito convenientes por atenderem
a requisitos importantes como: ndo submeter pessoas & radiagdo, serem construidos
de acordo com a necessidade do trabalho a ser realizado (controle das varidveis) e
suportar longas rotinas de teste sem alterar suas caracteristicas.

Como foram encontrados simuladores que atendem a diferentes necessidades,
o estudo dos simuladores foi dividido em trés categorias. Na primeira estdo
agrupados os simuladores padronizados, aqueles que apresentam caracteristicas e
propriedades pré-definidas por 6rgéos oficiais norte-americanos e servem para atestar
a qualidade dos equipamentos, Brooks et. al. (1997). Na Segunda estdo os
simuladores de uso académicos, aqueles construidos por pesquisadores para atender
as suas necessidades. Normalmente servem para controlar as varidveis envolvidas e
manter as condicdes do experimento o mais proximo possivel da realidade e ao
mesmo tempo suportam as longas rotinas de testes, Carldwell; Yaffe (1990),

Johnston er. al. (1996), Kimme-Smith et. al. (1996). A terceira engloba os
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simuladores virtuais que sfo aqueles modelados matematicamente e¢ servem de
entrada para programas de simulago, cujos objetivos podem ser a previsdo das
condi¢bes de trabalho, o controle mais adequado das varidveis ou a avaliagdo do
desempenho de programas de processamento, Chan et. al. (1987); Lefebvre et. al.
(1994), Spyrou et. al. (1998).

Este capitulo ¢ dedicado a descrigdo de alguns desses simuladores, onde sdo
apresentados suas propriedades fisicas e os objetivos de suas aplicagdes. E dada uma
atengdo especial aos simuladores mamograficos, por serem parte integrante deste

trabalho.

4.2 — Simuladores comerciais

Existem varios tipos de simuladores comerciais que incluem praticamente
todos os orgdos do corpo humano e atendem a diversas finalidades. Alguns desses
simuladores foram desenvolvidos para treinamento de médicos residentes ou
enfermeiros, outros foram desenvolvidos para usos variados, como € o caso do
simulador antropomérfico de mama indicado tanto para avaliagdo qualitativa dos
sistemas mamograficos, quanto para pesquisas académicas. Entretanto, nesta se¢@o
serdo descritos apenas os simuladores comerciais de uso radioldgico. Alguns desses
simuladores s3o padronizados e sdo especificamente dedicados a aferigdo de
pardmetros de qualidade, como por exemplo, o “mammographic accreditation
phantom” do “American College of Radiology” descrito mais adiante.

Tradicionalmente os simuladores padronizados, para radiologia, séo
construidos com materiais cujas propriedades radioldgicas sdo proximas dos 6rgios
e/ou tecidos que se deseja simular. Os simuladores padronizados avaliam, por
exemplo, a resolugiio de contraste e a resolugfo espacial como afirma Fujita ef. al.
(1985) e, de acordo com Brooks et. al. (1997), sfio objetos com formas geométricas
padrdes sobre um fundo uniforme.

Embora os simuladores desta categoria sejam também utilizados em trabalhos
académicos, a melhor descrigio pode ser encontrada nas normas que definem sua

constru¢do ou mais sucintamente nos manuais dos fabricantes.
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Brooks et. al. (1997) descrevem o “mammographic accreditation phantom”
do “American College of Radiology”. O fantoma simulador é composto de seis fios
de ndilon, com diferentes espessuras, que representam as bordas dos tecidos moles,
seis esferas de didmetros diferentes com material equivalente a densidade da dgua
para representar os tumores de diferentes didmetros e 36 particulas de oxido de
aluminio que simulam microcalcificagdes divididas em 6 grupos. Estes grupos
possuem particulas de espessuras diferentes, sendo que, dentro de um mesmo grupo,

as particulas tém a mesma espessura.

4.2.1 - Simulador de garantia de qualidade mamografica

Veldkamp; Karssemeijer (1998) apresentam um fantoma desenvolvido
especialmente para garantir a qualidade mamografica. O simulador é usado para
testar a eficiéncia de um programa de segmentag¢do de microcalcificagées € a medida
de contraste das mesmas. Ele € composto de uma matriz de 205 células quadradas
com pontos de ouro. Cada célula contém dois pontos, um colocado no centro da
célula e o outro numa posigéo aleatdria. Os pontos de ouro variam de tamanho (3.20
a 0.10mm de didmetro) e contraste (espessura de 0.05 a 1.60 um) foram depositados
sobre uma placa de aluminio de 0.5 mm de espessura. A imagem radiografica do
fantoma tem fundo uniforme, porém ela pode ser sobreposta a fundos mamograficos

para que o algoritmo possa ser testado mais realisticamente.

4.2.2 — Outros tipos de simuladores comerciais

Devido a grande variedade de simuladores comerciais ndo foi possivel fazer
uma descri¢do adequada de cada um e como o principal enfoque deste trabalho esta
voltado para simuladores de usos académicos e virtuais, este item apresenta apenas
descriges sucintas de outros simuladores comerciais e suas avaliagdes.

Geise; Palchevsky (1996) determinam a composi¢do de um simulador de
mama comercial com relagio a proporg¢io de tecidos moles. O simulador contendo 0,
30, 50, 70 e 100% de material fibroso simulado, com possibilidade de alterar sua
espessura para 2, 4, 6 ¢ 8 cm foi submetido a diversas exposi¢es com variacdo de

kVp e mAs. Os dados foram comparados com os dados de 1578 mamogramas de 417
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pacientes. Os resultados indicam que o contetido fibroso médio da mama real é de
34%. O conteudo fibroso médio em fungfo da espessura foi avaliado como sendo de
16% para mamas com de no minimo 7 cm de espessura quando comprimidas, de
26% para mamas de 5 a 7 cm de espessura, 42% para mamas de 3 a 5 cm de
espessura € 68% para mamas de aproximadamente 3 cm de espessura. A principal
conclusdo deste trabalho € que um simulador composto com 30% de tecido fibroso e
70% de tecido adiposo € o mais representativo. Entretanto a maiorias dos
simuladores comuns contém 16% a mais de tecido fibroso, ou seja 50% de tecido

fibroso e 50% de tecido adiposo.

4.3 — Simuladores de uso académico

Os simuladores de uso académico ndo seguem uma norma ou padronizagdo
especifica, mas critérios que os tornem o mais préximo possivel das propriedades dos
tecidos ou dos drgdos simulados, por isto, em cada trabalho onde é utilizado um
simulador, sua descri¢do ¢ detalhada. As normas para sua utilizacdo e suas

simplificagSes sdo discutidas e se necessario levados em conta nos resultados.

4.3.1 — Simulador de mama antropomoérfico

Carldwell; Yaffe (1990) propdem uma metodologia para a construgdo de um
simulador antropomérfico de mama baseado em imagem mamografica. A idéia foi
produzir um simulador para ser utilizado como método alternativo na avalia¢do de
sistemas de imagens. Este objetivo implica num simulador que nfo se deteriore, ndo
altere suas propriedades fisicas com o tempo e possa ser reproduzido identicamente.

O processo de construgdo transforma um mamograma, obtido de uma mama
clinicamente normal, numa pe¢a em relevo que, ao ser radiografada, deve produzir
uma imagem idéntica a0 mamograma inicial. Para isso € necessario, primeiro,
determinar a equivaléncia radiolégica dos tecidos com outros materiais ndo
deteriordveis com os quais a pega deve ser construida. O mamograma deve sofrer um
processamento capaz de corrigir todas as eventuais deformagdes que sofreu durante o
processo de aquisi¢do da imagem e entdo ser transformado num mapa de espessura

que serd a base para a construgdo da peca em relevo.
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a) Calibragio e escolha do material

O processo inicia-se pela escolha de um mamograma assintomatico
digitalizado na razdo de 20 amostras/mm ou seja, cada pixel representa uma area de
50x50um’ do mamograma. Logo apos a exposi¢do da paciente foram realizadas
exposi¢des de uma pega de lucite com espessuras variadas. Esta peca possui cilindros
e furos cilindricos sobre uma base uniforme e sua espessura pode variar com a adicéo
ou remog&o de placas do material. A peca foi radiografada até que a densidade 6ptica
media da regifio com espessura fixa fosse bem préxima da densidade 6ptica média do
mamograma. Este procedimento calibra a densidade 6ptica da imagem do material
em fun¢do de sua espessura, dessa forma, é possivel saber qual é a espessura do
material necessaria para produzir uma determinada densidade 6ptica sobre o filme e
ainda fazer com que as maiores densidades Opticas do mamograma correspondam as
menores espessuras do objeto e vice-versa.

O material para a construgdo do simulador foi escolhido de modo que pudesse
representar os coeficientes de atenuagfio linear de uma mama média. Além do lucite
foi estudada uma resina epoxi o BR-12. A figura 4.1 mostra os coeficientes de
atenuagdo linear (u [1/cm]) do lucite, BR-12, tecido adiposo e tecido fibroso em
funcdo da energia de raios X [keV]. O lucite e 0o BR-12 nio representam o0s
coeficientes dos tecidos fibroso ou adiposo da mama e sim uma média aproximada
destes, por isso pode ocorrer que o mamograma de certas pacientes nio seja
representado por estes materiais, j4 que as propor¢des de tecidos fibroso e adiposo
variam em funcio da idade e os coeficientes desses tecidos também podem variar.

O material escolhido por Carldwell; Yaffe (1990) para a construgio do
si;nulador foi o lucite, pois é de menor custo, esta facilmente disponivel no comércio

e é facil de ser manuseado mecanicamente.
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Figura 4.1 — Relag&o entre os coeficientes de atenuacgio linear dos materiais
utilizados no simulador e dos tecidos da mama, Carldwell; Yaffe
(1990).

b) Restauracio da imagem

Para continuar a confec¢do do simulador é preciso obter as informagdes de
relevo. Essas informagdes deveriam ser obtidas de uma imagem ideal com
informagdes somente da paciente, ou seja, sem as distorgdes causadas pelo sistema
de aquisicdo. Porém, o mamograma digitalizado traz deformagdes causadas pelo
tamanho do pixel usado na digitaliza¢fo, pelo tamanho finito do ponto focal e pela
luz espalhada pelo sistema écran-filme que degradam a imagem ideal. No entanto, se
¢ desejavel que o simulador tenha apenas informagdes da paciente e nfio do sistema
de imagem que produziu o mamograma, uma restauragdo da imagem € necesséria
para compensar tais degradagGes. Esta restauragfo foi alcangada, pelos autores,
através da aplicagio de um filtro de Wiener-Helstrom sobre o mamograma
digitalizado no dominio da freqiiéncia, Carldwell; Yaffe (1990) apud Helstrom

(1967), conforme esté descrito na equagio 4.1.

f'x,y) = FT' {M(u, v)G(u, v)}
4.1)

Onde: f’(x,y) ¢éaimagem restaurada;
uyv sdo as freqii€ncias espaciais nas respectivas diregdes x,y;
M(u,v) ¢ a fungdo filtro Wiener-Helstrom, descrito na equacéo 4.2;
G(u,v) ¢ aimagem degradada no dominio da freqiiéncia;
FT! & atransformada bidimensional inversa de Fourier.
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1 Sg(u,v) =S (uv)

Mu,v) = 4.2)
FTMu,v) Sg(u,v)
Onde: FTM(u,v) ¢ fungdo transferéncia de modulagio;
Sg(u,v) ¢ a densidade espectral da imagem degradada;
Sn(u,v) ¢ a densidade espectral do ruido.
Outra corregdo necessaria foi da
Ponto Focal
espessura da peca em fungfo da posi¢do
do ponto focal. Se o simulador fosse
Simulador
construido considerando a espessura t\‘o'q:
NN
perpendicular 4 (figura 4.2) haveria um Superficie com refevo
produz tons de cinza
erro da projecdo desta espessura sobre o

receptor de imagem, pois o ponto focal Receptor de imagem
esta projetando a espessura D, a figura
Figura 4.2 - llustragio da projecdo da
4.2 ilustra este efeito com bastante espessura correta do
simulador (D) sobre o receptor
exagero € mostra que a espessura D sé de imagem.

ird coincidir com d no centro do campo.

Aplicadas as corregdes no mamograma e de posse da curva de calibragio do
lucite obtida no item (a), pode-se saber a espessura de lucite necesséria para produzir
determinada densidade optica. Assim, o mamograma corrigido passa a ser o mapa
das espessuras de lucite (Lo) usadas para construir o simulador, ou seja, o valor do
nivel de cinza de cada pixel do mamograma corrigido é convertido em espessura de
lucite através da curva de calibragio de densidade 6ptica mencionada no item

anterior.

c¢) Construcio do simulador

Por causa da larga variacdo de freqiiéncias espaciais que implica numa grande
variedade de relevo sobre o lucite, o simulador nfo pode ser construido em peca
tnica. Ele foi realizado em trés camadas, cada uma delas representando freqiiéncias
espaciais diferentes. A primeira e a segunda camada (C; e C,;) foram construidas
mecanicamente com uma mdaquina de comando numérico. A camada C; contendo
informagdes de baixa freqiiéncia espacial, ou seja, com detathes grosseiros de relevo,

foi construida com ferramenta relativamente larga (0.32cm de didmetro). As

45



informacdes de freqiiéncia para construgdio desta camada foram obtidas pela
aplicagdo de um filtro de suavizagdo na imagem corrigida (mapa Lo) gerando o mapa
L,. Este filtro provocou o desaparecimento das altas e médias freqiiéncias e o
resultado foi utilizado como mapa de espessura para que se pudesse produzir a
primeira camada (C;) com a maquina de comando numérico. As informagdes para a
construgio da camada C;, também construida com a maquina de comando numérico
porém com ferramenta mais fina (0.16 cm de didmetro), foram obtidas subtraindo L,
de Ly, gerando o mapa L.

A tltima camada C; foi produzida para corrigir as imperfei¢es das camadas
anteriores e introduzir as informagdes de altas freqiiéncias espaciais. Esta camada
ndio pode ser construida mecanicamente. Foi utilizada uma técnica fotoquimica que
permite a deposi¢iio de uma solugdo a base de mercurio sobre um filme fotografico
revelado. A deposigdo ocorre através de uma reagdo quimica do mercurio com a
prata presente no filme revelado (regides escuras do filme). O resultado é a formacdo
de uma amalgama de prata-mercurio no local onde estdo os gros escuros do filme.
Essa deposi¢iio faz com que o filme ao ser colocado sob um feixe de raios X tenha
absor¢do proporcional aos seus niveis de cinza. Entdo radiografando este filme junto
com o objeto de espessuras variadas de lucite (mencionado no item a ) pode-se obter
uma relagdo entre densidade 6ptica do filme com amalgama e sua atenuagdo. Dessa
forma & possivel estabelecer uma equivaléncia da espessura de lucite com a
densidade 6ptica de um filme com amalgama, ou seja, as pequeninas espessuras de
lucite que deveriam formar as altas freqiiéncias espaciais sdo transformadas num
fllme cujos tons de cinza tem absor¢io equivalente. O resultado ¢ a camada C;.

A montagem do simulador requer alinhamento destas trés camadas, sendo que
a camada C; fica na parte inferior, ou seja, a mais proxima do filme. A camada C;
vem em seguida e a camada C; é a mais afastada do filme. Esta seqiiéncia implica
que o simulador tem posi¢do definida sob o feixe de raios X na hora de ser
radiografado.

A construgdo desse simulador ¢ relativamente complexa e requer ferramental

de alto custo, isso torna a confecgfio de diferentes prototipos bastante onerosa.
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4.3.2 — Simuladores construidos com tecidos

A construgdo de simuladores que utilizam tecidos obtidos de reducdo
mamaria, através de mastoplastia (operagdo plastica da mama), de mastectomia
radical (extragdo da mama em virtude de cincer) ou de mamas obtidas de cadaveres,
¢ também um procedimento encontrado no meio académico, Johns er. al. (1983),
Johns er. al. (1985), Kimme-Smith et. al. (1996), Millis et. al. (1976), Olsen;
Skretting (1998).

A construcdo deste tipo de simulador nfo apresenta grandes complicagdes. A
principal preocupagdo deve ser com a conservagdo do mesmo em casos de utilizagdo
por longos periodos de tempo. Kimme-Smith ef. al. (1996) fazem uso de mamas de
cadaveres em seus estudos de comparagio de grade. Apos a extragfo do 6rgdo, este é
selado em uma bolsa plastica e os teste sdo realizados. Ndo foi mencionado, no
artigo, nada em relagdo a conservagdo, mas a metodologia apresentada no estudo
relata uma bateria de testes radiograficos que pode ser realizada facilmente antes de
qualquer deteriorag#o natural.

Olsen; Skretting (1998) propdem o desenvolvimento de um simulador de
mama que usa tecidos extraidos de mastectomia, para estudar a detectabilidade de
lesdes e microcalcificagdes simuladas. A pega principal do simulador, equivalente a
uma mama comprimida com espessura de 50 mm, foi construida em resina epdxi.
Dentro do bloco de resina foi colocado um bloco de tecido mamario de 84x84x40
mm’. O tecido foi inicialmente fixado em formalina, como medida de preservagio, e
posteriormente embebido em resina epoxi para ficar rigido e encaixado na peca
principal.

As lesdes e as microcalcificagdes foram simuladas em 9 pequenos blocos de
28x28x6 mm’, formando um mosaico sobre a peca principal, sendo que os blocos
podem ser permutados entre si. As microcalcificagdes foram simuladas com sulfato
de bario (BaSO,) diluido em diferentes concentragdes na mesma resina epoxi. As
concentragdes variaram de 1 a 32 g de sulfato para cada 20.8 ml de resina. O sulfato
de bario serve para alterar o coeficiente de absor¢do da resina. Para construir as
microcalcificagdes foram feitos furos de 0.1 a 0.4 mm de difimetro numa pega de
teflon que foram preenchidos com o sulfato de bério diluido em resina. Apods a
secagem, o teflon foi retirado, deixando minusculos cilindros, que foram fatiados

para formar as microcalcificagdes. As fatias foram embebidas em resina pura para
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formar os aglomerados de microcalcificagdes em parte dos 9 blocos. Para simular as
lesBes foi usado o mesmo procedimento, porém os furos foram de 4, 6 ¢ 8 mm, e as
concentragdes de sulfato de bario foram menores, variando de 0.32 a 1.0g por 20.8
ml de resina.

Millis et. al. (1976) utilizaram pegas de tecido mamério embebido em
parafina para estudar a importancia radiologica e patolégica das microcalcificagdes.
As pegas foram recortadas em blocos de 3x2cm?, de 0.2 a 1.0 cm de espessura. Estes
blocos foram extraidos de lesdes contendo microcalcificagSes que inicialmente foram
radiografados para avaliar seu conteudo. Depois eles foram inseridos num bloco de
polietileno de 15x15x5.0 cm® que simula a gordura da mama produzindo um fundo
uniforme na radiografia. O bloco de polietileno permite que as pequenas pecas de
tecido mamadrio com microcalcificagdes sejam colocadas a trés distancias do filme,
em contato com este, no meio do bloco e sobre o bloco.

Para realizarem estudos sobre detec¢do de microcalcificagdes através do uso
de dupla energia Johns et. al. (1983) e Johns et. al. (1985) fizeram uso de tecido
mamario, obtido de mastoplastia. Este foi embebido em solugio salina e fechado
dentro de um recipiente de lucite. As microcalcificagdes foram simuladas com
fragmentos de osso de diversos tamanhos (variando de pé a particulas de
aproximadamente 1.0mm). Estes fragmentos foram envoltos em parafina e

sobrepostos ao simulador de tecido para serem radiografados.

4.3.3 — Simulador de vasos sangiiineos

Fujita et. al. (1985) propdem o desenvolvimento de dois tipos de simuladores
de vasos sangiiineos para avaliar sistemas angiograficos por subtragdo digital. Um
deles ¢ um simulador dindmico onde pode ser injetado contraste, o que permite
analisar o desempenho do sistema de maneira qualitativa. O outro é um simulador

estatico utilizado para quantificar detalhes de contraste.

a) Simulador dinamico
O simulador dinfmico foi construido com tubos de polietileno ndo radiopaco
em forma de espinha de peixe. A construcfo foi realizada com 2 tubos principais de

2.15mm de didmetro interno e seis tubos de diAmetros de 0.28, 0.38, 0.58, 0.76,
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1.14, e 1,57mm que sfo ramifica¢des dos tubos principais. Nos tubos ramificados
foram simuladas leses tipicas dos vasos: estenoses, tlceras e aneurismas. As lesdes
foram simuladas através da dilatagfo ou do estreitamento dos tubos. O simulador foi
dotado de vélvulas e de tubos externos por onde pode entrar dgua e ser injetado o
contraste. A agua, que simula o sangue, circula pelo simulador de vasos num fluxo
pulsitil como se fosse impulsionada pelas batidas do coragdo. Um diagrama
esquematico do simulador pode ser visto na figura 4.3.

De acordo com os autores a presenga das lesbes e o fato de ser dinAmico
permite que o simulador seja usado para avaliar o sistema angiografico como um
todo. O simulador também,
pode ser usado na Agua
comparagdo de diversas

técnicas de processamento, /—l®_l

tais como filtros e analise

Injetor de
contraste

temporal, além da analise de

fluxo nos vasos. A principal

/ Bolsa cheia

desvantagem é que a
/ de agua

concentragdo de contraste
num vaso qualquer € num < %
instante qualquer ndo ¢ bem
conhecida, por isso € dificil

Figura 4.3 — Diagrama esquematico do simulador de vasos

quantificar o desempenho sangiineos para DAS, de acordo com Fujita
et. al. (1985).

do sistema.
b) Simulador Estatico

O simulador estatico é composto de pedagos, de 1 cm cada, dos mesmos
tubos usados no simulador dindmico. Os tubos foram preenchidos com diversas
concentragdes de contraste que variaram de 100% (370mg/ml) a 1.1%. Os tubos
preenchidos com o contraste foram colados, dentro de uma caixa plastica de
9.5%9.5x1.5 cm’, em forma de matriz de modo que as linhas continham tubos de
mesmo didmetro, porém com as concentra¢des de contraste decrescente. Nas colunas
a concentracdo de contraste era constante e os didmetros dos tubos decrescentes. Os

tubos foram colados em dire¢cdes aleatorias para que sua presenga ndo fosse
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facilmente prevista caso a imagem ndo estivesse suficientemente clara. A caixa
plastica foi completada com dgua. Um diagrama esquemdtico do simulador pode ser

visto na figura 4.4.

Figura 4.4 — Diagrama esquemdtico do simulador
estatico de vasos sanguineos de acordo
com Fujita et. al. (1985).

4.3.4 — Avalia¢des de simuladores

Doshi; Basic; Cherry (1998) utilizaram um simulador antropomérfico de
torax para avaliar a detecgfio de lesdes. Este simulador teve suas cavidades
preenchidas com materiais equivalentes de tecidos bastante realistas, simulando
inclusive a atividades dos érgdos. Também continha lesdes de 2.0 e 2.55 cm’. Os
resultados indicam que a relagio sinal-ruido decresce 65% quando um simulador
realista é utilizado em comparagio com um simulador simples. Além disso, o
simulador proposto apresenta um decréscimo de 23% no contraste por causa da
presenca da atividade dos 6rgfos e por causa do aumento da atenuagéo média.

Kojima et. al. (1996) usam um fantoma de rim para quantificar um método de
determinagdo de volume através de renografia com técnica de subtragdo do fundo. O
simulador foi desenvolvido para operar a uma profundidade de 3 a 11 cm com uma
relagdo de concentracdo de atividade de 5 a 80 do rim em relagdo ao fundo. Os dados
obtidos com as imagens planares da renografia foram comparados com um método
convencional de medida da atividade renal e os resultados mostram que € possivel
fazer uma boa estimativa com um fantoma.

Faulkner; Law (1994) com o objetivo de estabelecer € manter padrSes de alta

qualidade em mamografia fizeram uma comparagéo de sete fantoma comerciais de
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mama, comumente usados para avaliar a qualidade de imagem: “Ackermann
(DuPont, Stevenage), Barts (White and Tucker), CIRS XI (Computerized Imaging
Reference Systems, E.U.A.), Leeds TOR(MAX) and Leeds TOR(MAM) (Faxil,
Leeds), Newcastle, and RMI 152 (Gammex RMI, Nottingham)”. Os autores
avaliaram a detectabilidade dos pequenos detalhes e dos padrdes de barra contidos
em cada simulador, ou seja, a resolug¢fio espacial. Eles levaram em conta a mudanga
de contraste causada pela variagdo da kVp (25 a 35) e a variagdo da resolugdo
espacial causada pelo tamanho do ponto focal. Ndo foram avaliados os elementos dos
simuladores que produzem informagdes de resolu¢@io de contraste como € o caso das
diferentes proporgdes de tecidos moles. Os resultados indicam que nenhum fantoma
¢ significativamente superior aos outros. No entanto, trés tem uma maior
sensibilidade a mudangas dos pardmetros (kVp e tamanho do ponto focal), o Leeds
TOR(MAM), o Newcastle e o Ackermann (DuPont) .

4.4 — Simuladores virtuais

Os simuladores virtuais, na mesma linha dos fantoma académicos, sdo
projetados de acordo com a conveniéncia dos estudos. Este tipo pode ser encarado
como um capitulo & parte na elaboragfo de simuladores para raios X, pois eles sdo
muito mais flexiveis, do ponto de vista de ajuste de pardmetros, que os fantomas e
por isso mesmo mais sujeitos a distor¢des e imprecisdes no modelamento. Estas
falhas sio atenuadas recorrendo a avaliagdo de radiologistas experientes para ajustar
os parametros € verificar o aspecto das simulagdes como foi feito por Chan et. al.
(1987) e Lefebvre et. al. (1994),.

Os simuladores virtuais normalmente seguem um modelamento matemético
que simula as caracteristicas desejadas de algum objeto de interesse. A simulagdo de
calcificagdes, por exemplo, sobreposta a imagens reais com o objetivo de avaliar
programas de processamento de imagens, é conveniente por causa do conhecimento
preciso dos sinais de interesse, Chan et. al. (1987), Puff et. al. (1994). Ela ¢ tdo util

que alguns trabalhos sdo dedicados exclusivamente a elaboragdo desta técnica.
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4.4.1 — Simuladores de Microcalcificacdes

Para avaliar o programa de detec¢io, Chan er. al. (1987) simularam
aglomerados de microcalcificagdes em mamogramas normais que inicialmente ndo
continham microcalcificagdes detectdveis. As microcalcificagdes foram simuladas
pelo método de Monte Carlo. Dessa forma a localizagdo, o tamanho e o contraste dos
sinais eram conhecidos e puderam ser usados para determinar o desempenho do
processamento.

A probabilidade de distribuigio do tamanho e do contraste das
microcalcificagdes foi assumida como Gaussiana, sendo que a média e o desvio
padrdo eram valores dados pelo usudrio. O programa escolheu aleatoriamente uma
posigdo dentro da regido de interesse para montar a microcalcificagdio. Em fungdo do
ponto escolhido foi determinado o maximo tamanho em x € y, 0 mdximo contraste e
uma forma aleatéria para a microcalcificagdo. O contraste de cada pixel dentro da
microcalcificagio também foi escolhido aleatoriamente respeitando o contraste
méaximo do pixel central e decrescente em diregdo as bordas. Em seguida a
microcalcificac@io foi superposta a0 mamograma. O processo foi repetido até que o
aglomerado estivesse completo. Os pardmetros foram ajustados de acordo com a
experiéncia dos radiologistas e de acordo com a malignidade ou benignidade
desejada.

Lefebvre et. al. (1994) dedicam um trabalho & simulagéio de aglomerados de
microcalcificagdes para serem sobrepostos a mamogramas digitalizados. O método
propde, inicialmente, a formag@o de uma imagem binaria onde estariam definidos 0s
parametros que dizem respeito aos aglomerados tais como forma, tamanho, posi¢do e
nimero de microcalcificagdes assim como os pardmetros particulares de cada
microcalcificagdo. Estas sdo formas, nimero de pixels e localizacdo dentro do
aglomerado. O centro do aglomerado ¢ indicado pelo usuério sobre 0 mamograma. A
distribui¢iio da maioria dos outros parametros foi estabelecida pela analise estatistica
de aglomerados de microcalcificagdes reais obtidos de uma base de dados. Algumas
distribuicdes néo se originaram de analises estatisticas de mamogramas reais, nestes
casos, foram assumidas leis estatisticas determinadas pela situagfio. Essas leis
estatisticas sdo distribui¢es Gaussianas dependentes de variaveis especificas. No
caso do tamanho das microcalcificagdes, por exemplo, a lei Gaussiana recebe como

parimetros o tamanho médio (m,) e o desvio padrdo do tamanho (o), ja no caso do
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posicionamento das microcalcificagdes dentro do aglomerado a lei Gaussiana recebe
como parimetros as coordenadas do centro do aglomerado (x.y.) € os desvios
padrdes em x e y (0y, ;). Apos a montagem da imagem binaria foi feita a atribuigdo
dos niveis de cinza para cada pixel dentro de cada microcalcificagdo em fungdo do

valor do contraste da regido ao redor.

a) Parimetros do aglomerado

O centro do aglomerado ¢ indicado pelo usuario no mamograma apresentado
em monitor de computador e representado por x,,ye. O nimero de microcalcificagdes
dentro do aglomerado é representado por n e a 4rea (ag) do aglomerado ¢ definida
como um retingulo de lados 4, € w,. Outro pardmetro definido ¢ a densidade de

microcalcificagdes (d) dentro do aglomerado que € dada por:
d = n/ag 4.3)

Os valores dos lados do retingulo sdo dados por:

n
= 4.4a
We =17 - (4.42)
nr,
hg = 7 (4.4b)

Onde: r, ¢ arazio hy/w;.

b) Parimetros para criar microcalcificagdes na imagem bindria

O tamanho ¢ descrito principalmente pela area da microcalcificagdo (an) dada
em nimero de pixels. Para manter a homogeneidade de tamanhos dentro do
aglomerado é definido um valor médio (m,) € um desvio padrio (o). As areas sdo
distribuidas aleatoriamente dentro do aglomerado seguindo uma lei Gaussiana, tal

que:
an = LG(ma, o), (4.5)

onde: G ¢ a fungdo da lei Gaussiana.
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Assim como os aglomerados, as microcalcificagdes sdo definidas dentro de

um retingulo de lados h, € wy,. Estes valores s3o obtidos através das seguintes

equagdes:
w_ = s (4.6a)
..,
h, = Gy T (4.6b)
ra
Onde: r, € a razio h,/Wpy;

ro = Wn.h,, (area do retdngulo onde esta definida a microcalcificagio)

A forma da microcalcificagdo dentro do retdngulo é um parametro dificil de
ser simulado, por isso os autores preferiram extrai-las aleatoriamente, de
mamogramas reais da base de dados utilizada no trabalho.

O posicionamento de cada microcalcificagdo dentro do aglomerado (Xm,Vm),
também, seguiu a lei Gaussiana de distribui¢éo para um dado desvio padrédo (o3, o)
de x e y ao redor do centro do aglomerado escolhido manualmente pelo usuario, deste

modo a posicdo central da microcalcificagédo ¢ dada por:
xm = LG(xC’ O-X)’ (4'7a)

Ym = LG(yc: 03’) (4'7b)

¢) Atribuic¢io dos niveis de cinza para as microcalcificagdes binarias

A média final dos niveis de cada cinza da microcalcificacdo é obtida e os
niveis de cinza sdo distribuidos entre os pixels de acordo com restri¢ces especificas.
Os niveis de cinza da regiio ao redor da microcalcificagdo sfio levados em
consideragfio para caracterizar uma relagéio entre a densidade Optica desta e de sua

vizinhanga. Dessa maneira o contraste entre o objeto e sua vizinhanga € dado por:

c=Pe”Ps (4.8)
P, t P
Onde: p, ¢ o valor médio dos niveis de cinza do objeto;

Ds ¢ o valor médio dos niveis de cinza ao redor do objeto.
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O valor do contraste (¢) € amostrado aleatoriamente e o valor p; é calculado a

partir da posi¢@o da microcalcificagdo no mamograma, assim o valor p, fica definido.
O qltimo passo € a distribuigdo dos niveis de cinza. Esta distribui¢do deve ser
definida de modo que o objeto tenha uma aparéncia visual tdo real quanto possivel.
Desse modo, trés tipos de distribuigdo podem ser considerados: a) uniforme, como se
a microcalcificagiio fosse uma placa; b) com bordas suavizadas sem alteragdo das
vizinhangas, ou seja valor maximo no centro com decréscimo em dire¢do as bordas;
¢) com borda suavizada com alteragdo das vizinhangas, ou seja, além do valor
maximo no centro com decréscimo na bordas, ocorre também um ligeiro aumento
nas vizinhangas proximas para que estas fiquem ajustadas a microcalcificagdo. A
figura 4.5 mostra os formatos destas distribuigdes. Num estudo anterior os
pesquisadores analisaram 0

I"‘I m M decréscimo dos valores de niveis de
cinza ao redor da microcalcificagdo

@) (®) ) e concluiram que somente os pixels

Figura 4.5 — Possiveis distribuigdes dos niveis de que formam divisa com esta

cinza na microcalcificagdo. a) uniforme, b)
maximo no centro com decréscimo nas bordas
sem modificagdo das vizinhangas ¢) maximo
no centro com decréscimo nas bordas e

zr‘llggi‘tﬁ)cagéo das vizinhangas, Lefebvre et al. primeiras vizinhangas que rodeiam

precisam ser modificados. A figura

4.6 mostra a modificagdo das duas

cada microcalcificagio.
Para manter a homogeneidade de

contraste dentro do aglomerado sdo

escolhidos aleatoriamente os valores oinjojoioio
BOO000EA
médios m. e o desvio padrio o, do Egggggg O Microcaicificacso
contraste ¢, entre a microcalcificagio e a mOponOm O e vinhana
. .. AEOOooooE [ 2 vinhenca
rimeira  vizinhanca, ara todo o
P anes, P EEOEEREE
aglomerado. O valor do contraste entre a Figura 46 — Pixels que devem ser
microcalcificagio e a segunda vizinhanga modificados na microcalcifica-
¢30 e nas suas vizinhangas,
(c2) esta relacionado com c¢; através da Lefebvre et. al. (1994).

escolha aleatdria da razdo entre eles:

(r1_2 = 02/6'1). (4.9)
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A partir desta equagdio sdo calculados os valores médios dos niveis de cinza

da primeira e da segunda vizinhanga (p; € p) através das equacdes seguintes:

Pi=DPo (4.10a)
1+¢
l-c,
= 4.10b
P2=Po T+c, ( )

Para distribuir os niveis de cinza dentro da microcalcificagfo, ela ¢ dividida
em anéis concéntricos que dependem da sua forma e do seu tamanho. Cada anel
rodeia o pixel central obedecendo a forma externa. O valor médio dos niveis de cinza
de cada anel (m) depende de p; e p; e é incrementado sucessivamente das bordas

para o centro conforme as equagdes 4.11a, 4.1 lbed.llc:

m,=3p,—2p,+a (4.11a)
m,=m,, +a, para j=2..g-1 (4.11b)
m,=m, + 20 (4.11¢)

Onde: « a é diferenca no valor médio dos niveis de cinza (m;) entre dois anéis sucessivos.

Essa metodologia foi aplicada pelos autores para gerar aglomerados de
calcificacdes em 81 fundos de imagem mamograficas reais criando, assim, uma nova
base de dados. Dois radiologistas analisaram as imagens reais e as simuladas. O
primeiro identificou 86% dos aglomerados reais e 79% dos aglomerados simulados e
o segundo radiologista identificou 67% do aglomerados reais e 58% dos aglomerados
simulados.

De acordo com os autores, o modelo ndo revela qualquer diferenca
significativa entre aglomerados simulados e reais. O modelo de simulagdo produz
aglomerados com aparéncia realistica e com caracteristicas variadas e bem definidas.
Dessa forma, o método pode ser usado para avaliar programas de processamento ou
comparar diferentes algoritmos. Entretanto, ele deve ser avaliado com um grande
niimero de mamogramas antes que seja adotado como padréo.

Lado ef. al. (1997) apresentam uma metodologia semelhante a que foi

descrita por Lefebvre et. al. (1994) e também utilizam uma base de dados para
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coletar pardmetros. Os principais critérios adotados por eles para montar os
aglomerados de microcalcificagdo sdo: a) o posicionamento dentro do mamograma é
dado pelo usudrio; b) o tamanho do aglomerado ¢ definido por um retdngulo cujas
dimensdes sdo obtidas de amostras aleatérias de aglomerados reais; ¢) a distribuigdo
das microcalcificagdes dentro do aglomerado ¢é aleatéria; d) o tamanho de cada
microcalcificagdo também ¢é escolhido aleatoriamente do conjunto de
microcalcificagdes reais, sendo que estas ndo sdo maiores do que 50 pixels. O valor

médio dos niveis de cinza de cada microcalcificagdo € dado por:

glm = agls 4.12)
onde: gl, ¢ o valor médio dos niveis de cinza da microcalcificagio;
gls ¢ o valor médio dos niveis de cinza correspondente ao quinto anel da
microcalcificagio;
a ¢ determinado experimentalmente.

Considerando uma relagéo linear entre o valor médio dos niveis de cinza da
microcalcificagdo e o valor médio dos niveis de cinza dos anéis concéntricos, pode-

se calcular o valor médio dos niveis de cinza desses anéis pela seguinte expressio:

Para melhorar a incorporagdo da microcalcificagdo ao mamograma foram
alterados os niveis de cinza de 5 anéis vizinhos a cada microcalcificag#o.

Uma base de dados usada para extrair os pardmetros dos aglomerados foi
modificada pela introdug¢fio de novos aglomerados simulados com o algoritmo. A
base formada de 58 mamogramas com 74 aglomerados foi modificada para receber
outros 74 simulados. Esta base modificada foi apresentada a trés especialistas em
mamografia que deveriam decidir quais aglomerados eram reais e quais eram
simulados. O autor justifica estes resultados pelo fato que os radiologistas sabiam
previamente que metade dos aglomerados era simulada. Os resultados seguintes
foram obtidos: dos aglomerados simulados 47.74% foram classificados corretamente
como simulado 44.14% foram classificados com reais € os 8.12% restantes foram
dados como incertos. Dos aglomerados reais 45.94% foram classificados

corretamente, 47.75% foram classificados como simulados e 6.31% como incertos.
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4.4.2 — Simuladores de mama

Spyrou et. al. (1998) propuseram uma metodologia para gerar mamogramas
simulados utilizando o método de Monte Carlo. A metodologia leva em conta a
teoria da absorg@o dos raios X pela matéria e todos os efeitos possiveis para esta
faixa de energia, a absor¢do fotoelétrica, o espalhamento “Compton” e o
espalhamento coerente, assumindo as seguintes condiges: a) ocorrendo
espalhamento Compton € considerado que o féton interage com um elétron do
atomo, perde parte de sua energia e ¢ desviado de sua trajetéria inicial; b) ocorrendo
espalhamento coerente o féton interage com os elétrons do dtomo sem perder
energia, porém € desviado de sua trajetoria inicial; ¢) ocorrendo absorcdo fotoelétrica
ha absor¢do total do féton pela matéria. Também € levado em conta a possibilidade
de fotons atravessarem o material sem nenhuma interago. Para deduzir as possiveis
interagdes dos fotons com a matéria os autores utilizaram os trabalhos de Fewell;
Shuping (1978) e Birch et. al. (1979) calculando o espectro de raios X para os varios
tipos de materiais de dnodo, filtro ¢ kVp. Quando um espectro é selecionado pelo
usudrio, uma fungdo exponencial chamada fun¢do densidade de probabilidade (FDP)
define a distribuicdo dos fotons através de uma amostragem aleatéria. A FDP ¢é

definida como:

fp)=pe” (4.14)
Onde: p ¢ o coeficiente de atenuagio linear total para um determinado féton;
p € o foton livre.

E a escolha aleatéria do f6ton é calculada como:

) p=—I-R) 4.15)
y7i
Onde: R ¢ uma varidvel aleatéria distribuida no intervalo de [0,1).

O tipo de interagfio é determinado por uma decisdio do método de Monte
Carlo que por sua vez ¢ baseado no coeficiente de atenuagio linear de cada um dos

tipos de interagdo, lembrando que:

Hiotal = T + Ueo + Hine (4 16)

Onde: o ¢ o coeficiente de atenuagio linear total;
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T ¢ o coeficiente de atenuagfo linear para absor¢io fotoelétrica;
Heo ¢ o coeficiente de atenuagdo linear para o espalhamento coerente;
Minc € 0 coeficiente de atenuagdo linear para o espalhamento incoerente.

Para formar a imagem simulada Spyrou et. al. (1998) consideram um detector
digital ideal que registra todos os fotons incidentes sobre ele. O simulador de mama é
um semicirculo de lucite com 8 cm de didmetro e 2 ¢cm de espessura com duas
cavidades semi-esféricas. As cavidades semi-esféricas possuem lcm de didmetro,
seus centros estdo a 2 cm de distincia e posicionados préximos do centro geométrico

do semicirculo, conforme mostra a figura 4.7.

“7ZTm

8cm

Figura 4.7 — Esquema do simulador utilizado por Spyrou et.
al.(1998).

Considerando os coeficientes de atenuagfo linear do lucite e os fotons
incidentes sobre o simulador foram calculados todos os fétons que o atravessaram e
suas respectivas dire¢des para formar a imagem no receptor ideal.

Para validar a simulagdo o mesmo simulador foi produzido com lucite e
exposto aos raios X. Os mesmo pardmetros usados (kVp, mAs e tipo de dnodo) para
formar a imagem sobre o filme foram usados no programa para formar a imagem da
estrutura simulada virtualmente. O resultado é apresentado na forma de imagens,
uma real e outra simulada. De acordo com os autores as duas s3o semelhantes, porém
a imagem simulada tem menor qualidade de contraste que a imagem real. Isto é
atribuido a influéncia da curva caracteristica do detector usado na imagem real.
Como também, os gréficos de niveis de cinza em fungfo das posi¢des imagens real e
simulada mostraram boa coincidéncia.

Taylor er. al. (1998) propdem uma simulagio muito mais elaborada para

compor imagens de mama. Seu objetivo é reproduzir a anatomia mamdria para o
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tecido fibroso, que por sua vez ¢ composto de 16bulos onde é formado o leite e de
dutos que conduzem o leite até o mamilo. Anatomicamente os dutos formam uma
arvore partindo do mamilo em diregéio ao térax, sendo que no mamilo estdo os dutos
principais mais espessos que v3o se ramificando em dutos cada vez menores. No
final de cada duto ha 16bulos produtores de leite. Um desenho simplificado de dutos
e lobulos pode ser visto na figura 4.8. Esta figura representa a regifio final de um
duto.

A anatomia da mama contém outras estruturas do tipo fibroso que, também
possuem estrutura tubular, como vasos
sangiiineos, nervos e vasos linféticos.
Considerando que radiologicamente
essas estruturas anatdmicas possuem a
mesma absor¢do aos raios X, todas
podem ser consideradas como dutos. A
diferenca na absorgdo fica por conta do

I3

tecido adiposo que ¢ menor que a do

tecido fibroso.

. . Figura 4.8 — Desenho esquemético de uma
Para produzir o crescimento da peguena regido de dutos e

arvore de dutos a partir do mamilo foi \6bulos damama.

usado um algoritmo recursivo, baseado numa teoria topologica desenvolvida para
simular o crescimento dicotomico de algumas plantas. Esse algoritmo prevé que
depois que um galho atinge um certo crescimento ele se divide em dois mais finos,
como pode ser visualizado na figura 4.8. O algoritmo usa uma fungdo [Cresc(j, N,
6] que produz o crescimento de uma sub-arvore partindo de um né (), que se

encontra no nivel j de uma arvore em crescimento na dire¢do @y. Uma sub-arvore é

composta de dois ramos cujos tamanhos (L) sfio dados por:
L ac AG)(1+r) 4.17)

Onde: ()  expressa o decaimento geométrico do comprimento em fungdo do nivel j;
r ¢ uma variavel aleatéria no intervalo [- 7ax, +7mal-

Para gerar o caminho de um ramo com comprimento L entre o né N no nivel j

€ 0 nd N’ no nivel (j+1) na dire¢do Gy, primeiro € feita uma ligagdo (/) em linha reta,
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depois gera-se um terceiro ponto (M) localizado a uma distincia djs do ponto médio

de /. O valor de dj ¢ escolhido como uma fra¢do aleatéria de L, tal que:
dy = ol (4.18)

Onde: ¢ uma fung@o uniforme aleatdria pertencente ao intervalo [-@pmax , + Wmas)

Entdo o caminho entre os né6s N e N’ ¢ formado por uma curva polinomial
ajustada para os pontos (N, M, N’ ). O mesmo processo é repetido para crescer o
segundo ramo da sub-arvore. Apés o crescimento da sub-arvore a fungdo Cresc é
chamada novamente para crescer uma nova sub-arvore a partir dos nés N’ gerados na
iteragdo anterior. O processo de crescimento termina quando um numero de niveis
pré-definidos (J) ¢ atingido. No final de cada ramo deste Gltimo nivel é construido
um lébulo com formato esférico.

Para realizar o crescimento do sistema de dutos completo o mamilo é usado
como né inicial diversas vezes, no caso do exemplo apresentado no trabalho foram
construidas quinze arvores de dutos a partir do né inicial. A dire¢dio do primeiro
ramo (6,) de cada arvore ¢ uma escolha aleatéria no intervalo de [-20° , + 20°] da
linha que liga 0 mamilo ao térax. As demais dire¢Ges sdo escolhidas aleatoriamente
no intervalo de [-45° , + 45°] a partir da diregdo anterior. O didmetro dos dutos é
constante num determinado ramo. A variagdo do didmetro ocorre somente quando ha

mudanca de nivel através de uma fungdo de decaimento dada pela equagio 4.16.

d, = 274, (4.19)
Onde: d, ¢ o didmetro do ramo inicial fornecido pelo usuério;
A ¢ o expoente de decaimento do didmetro.

Apos a construgéio do sistema de dutos os espagos vazios do volume da mama
sdo preenchidos com tecido adiposo.

Como resultado podem ser geradas imagens bidimensionais para mamas
comprimidas com espessuras H. Os niveis de cinza sdo obtidos pela difereng¢a na
propor¢do de tecido fibroso e adiposo na dire¢do de uma linha perpendicular ao
plano imagem, de maneira que, se ao longo dessa linha s6 houver tecido adiposo, o

nivel de cinza sera zero.
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A avaliagdo do algoritmo foi feita para uma pequena regiio do final do
sistema de dutos onde aparecem os lobulos, semelhante a da figura 4.8. Usando uma
imagem de um corte histologico, dessa regifo, de uma mama real € uma imagem de
uma regido equivalente obtida com o algoritmo de crescimento de dutos, foi obtido o
espectro de Fourier para ambas e este foi apresentado em grafico. De acordo com o
grafico o espectro da imagem de mama real é um pouco mais irregular do que o da

imagem da mama simulada, mas ambos seguem o mesmo padriio geral.

4.4.3 — Simuladores de vasos

A simulagdo computacional de vasos sangiiineos é mais antiga que a
simulagdo de microcalcificagdes ou mama, o que mostra a necessidade desse tipo de
ferramenta na avaliagdo da qualidade de imagem. Doi; Rossmann (1974) fizeram
uma simulag@o simples de um vaso sangiiineo para prever o efeito da magnificacio
radiogrifica na imagem desses vasos, considerando vérios sistemas écran-filme.
Nesse trabalho, a simulag¢@io nfo trazia como resultados as imagens desses vasos, em
virtude das limitagdes computacionais da época. Por essa razdo, o efeito do sistema
écran-filme foi calculado sobre uma se¢fo transversal do vaso cilindrico € ndo sobre
o vaso todo. A proposta foi prever qual seria o borramento impresso, ao longo de
uma linha transversal ao vaso, para diferentes sistema écran-filme, considerando o
didmetro do vaso. Para realizar estes calculos, a segdo transversal foi convoluida,
primeiro com a fun¢fio de espalhamento de linha do ponto focal obtida na diregfio
correspondente e depois com a fungfio de espalhamento de linha do sistema écran-
filme. Dessa forma foi possivel obter a densidade em fungdo da distdncia. A figura

4.9 ilustra o tipo de resultado obtido com a simulag#o proposta.
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2 Resultado com efeito do
B écran-filme e ponto focal
5
[}
Resultado sem
4 deformagdes
T 1
Distancia em mm

Figura 4.9 - llustracdo do resultado obtido com

simulador de vasos de acordo com Doi;
Rossmann (1974).

Num trabalho posterior Doi; Loo; Rossmann (1977) propuseram um trabaltho
sobre a validade da simula¢io computacional de vasos sangiiineos em imagens
angiograficas. Neste trabalho eles usaram o mesmo modelo de simulagdo proposto
anteriormente porém, com outra aplicagdo. Os resultados continuam sendo
apresentados como ilustrado na figura 4.9. Neste trabalho porém, a validade da
simulacdio é avaliada através de imagens reais obtidas com cilindros de polietileno,
de 1.19 e 1.70 mm de didmetro, preenchidos com contraste. A densidade 6ptica do
filme foi medida ao longo de uma linha perpendicular ao comprimento do vaso de
modo que pudesse ser sobreposta ao grafico ilustrado na figura 4.9 para que fossem

feitas as devidas comparagées.
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CAPITULO 5

Métodos e Processos

5.1 — Descriciio e manuseio dos fantomas de mama

Este capitulo apresenta os métodos e processos desenvolvidos para: simular
tanto as estruturas anatdmicas quanto os pardmetros dos sistemas radioldgicos
responsaveis para formar as imagens; validar as simulagdes e desenvolver as
aplicagges.

Foi necessdrio, a fim de validar o modelo escolhido para a simulagdo
computacional da mama, realizar dois fantomas de mama e um fantoma de
microcalcificagdes. Eles permitiram o controle de algumas das varidveis envolvidas
na pesquisa, de modo que os resultados puderam ser analisados adequadamente.

Os fantomas foram construidos com os proprios tecidos de mama. A
espessura ¢ a proporgdo entre os tecidos fibroso e adiposo sdo as varidveis
conhecidas destes fantomas.

O fantoma de microcalcificagdes, que simula depésitos de célcio na mama,
foi construido com fragmentos de 0sso. A espessura ¢ a posicdo de cada

microcalcificagdo sdo conhecidas.

5.1.1 - Confec¢do do fantoma de tecidos

Este fantoma foi construido com trés amostras de tecido de mama saudavel
obtidas por meio de mastoplastia, sendo pacientes de 25 anos, 48 anos e 65 anos.
Dessa forma foi possivel obter diferentes proporgdes entre os tecidos adiposo e

fibroso para representar desde uma mama de uma pessoa jovem até uma mama de
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uma pessoa idosa. Foram usadas amostras de tecido de mama saudavel de modo a
ndo haver interferéncias causadas por possiveis depositos de calcio.

Depois de coletadas, as amostras foram mantidas em formalina neutra
tamponada por um periodo minimo de 48 horas, para promover uma esteriliza¢do
minima. Apos este periodo foi separada uma parte de cada amostra para a
determinac@o da densidade média dos tecidos fibroso e adiposo, e estabelecer as

propor¢des médias entre os mesmos, para as trés amostras.

a) Obtencio das proporcdes entre os tecidos de cada amostra

Para obter a proporc¢éio entre os tecidos foi necessario medir a densidade
média de cada tecido e a densidade média de cada amostra. Foram separados,
através de cortes, os tecidos fibroso e adiposo. Os tecidos onde a separa¢do ndo foi
possivel, por estarem imbricados, ndo foram utilizados. As densidades foram obtidas
em laboratério pelo principio de Arquimedes. A pesagem das amostras foi feita com
uma balanga de quatro casas decimais de precisdo da marca/modelo Mettler AE 260.
O liquido de densidade conhecida, necessdrio para a determinagdo da densidade das
amostras foi agua pura e a tabela de densidade em funcgio da temperatura ¢ dada por
Morrison; Boyd (1973).

Foram determinadas as seguintes proporg¢des entre os tecidos: para a amostra
obtida da paciente de 65 anos, 44% de tecido fibroso e 56% de tecido adiposo; para a
amostra da paciente de 48 anos, 48% de tecido fibroso e 52% de tecido adiposo; para

amostra da paciente de 25 anos 53% de tecido fibroso e 47% de tecido adiposo.
b) Acondicionamento das amostras

Foram construidos dois recipientes de lucite para acondicionar as trés
amostras de tecido, cujas medidas externas sdo 86x86x50mm° e 70x70x50mm3, oS
quais serdo referenciados, de agora em diante, como “fantoma 1” ¢ “fantoma 2”
respectivamente. Os dois possuem paredes de 3.0 mm de espessura. O fantoma 1 foi
dividido em duas partes para acondicionar duas das amostras, a primeira com
propor¢des de tecidos fibroso/adiposo de 44/56 %, a segunda com as proporg¢des de
48/52%, pois a quantidade destes tecidos era pequena. O fantoma 2 recebeu a

amostra de 53/47%.
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Para acondicionar as amostras foi colocado dentro de cada recipiente uma
quantidade de formalina neutra correspondente a cerca de 30% do seu volume. As
amostras foram depositadas dentro do recipiente e pressionadas para que ficassem o
mais compactadas possivel e 0 excesso de formalina saisse. A formalina ocupou os
espagos onde ndo houve boa compactagdo, como nos cantos, de modo que

permanecesse a menor quantidade de ar possivel. Em seguida os recipientes foram

cuidadosamente selados. Os fantomas podem ser vistos nas figuras 5.1a e 5.1b.

" (a) fantoma 1 : (b) fantoma 2

Figura 5.1 — (a) foto do fantoma 1 com duas amostras de tecido; (b) foto do fantoma 2 com a terceira
amostra de tecido.

3.1.2 - Confecgiio do fantoma de microcalcificacoes

Este fantoma foi obtido através da fixagdo de fragmentos de osso cortical, de
diferentes tamanhos, numa placa de lucite. Ele pode ser sobreposto aos fantomas de
tecidos para simular as microcalcificagdes que deveriam ser detectadas nas imagens

produzidas nos testes.

66



a) Obtencio das microcalcificacdes

Para confeccionar as microcalcificagdes, um pedago de osso cortical foi
laminado através de sucessivos cortes, com espessuras variando de 0.1 a 1.0 mm.
Depois essas ldminas foram fragmentadas, produzindo fragmentos que foram
medidos e separados de acordo com a forma e o tamanho. As medidas das l4minas
foram feitas com um micrémetro da marca Mytutoio com divisdes de 0.01 mm. As
medidas dos fragmentos foram feitas com um microscépio de projecdo da marca
KARL ZEISS JENA, modelo VORSCHALTGERAT HB O 200 e um reticulo de

5mm com divisdes de S0um.

b) Constru¢io do fantoma de microcalcificacdes

Este fantoma foi construido utilizando uma placa de lucite de 1,0 mm de
espessura ¢ dimensdes laterais de 70x70 mm’. Nesta placa foram feitos 96 furos em
cada qual foi colocada uma microcalcificagdo fixada com cola de lucite. As
irregularidades da cola foram lixadas para que a placa ficasse plana novamente. O
resultado desse processo é uma placa de lucite de 1.0 mm de espessura com as
microcalcificagdes imersas.

Nesta placa as 96 microcalcificagSes foram distribuidas em quatro grupos
iguais sendo que cada grupo foi dividido em quatro subgrupos. Cada subgrupo ficou
com 6 microcalcificagdes com a mesma espessura, porém com variagdes nas formas
e'dimensc")es laterais em conseqiiéncia da fragmentagdo das placas de osso. De um
subgrupo para o outro as microcalcificagdes variam de espessura sendo que no
primeiro, elas tem 0.2mm, no segundo 0.3 mm, no terceiro 0.4 mm € no quarto 0.5
mm. Com variagdes de até 10% em virtude da precisdo do reticulo do microscépio
(divisdes de 0.05mm) e do micrometro utilizados para medir a espessura das placas
(divisdes de 0.01mm).

As seis microcalcificagdes de cada subgrupo estdo alinhadas em duas filas
com trés microcalcificagdes cada, conforme mostra a figura 5.2b.

Os grupos foram montados no centro das regides de interesse dos fantomas de

tecidos, assim eles ndo ficam sobrepostos as bordas dos recipientes, nas imagens. A
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figura 5.2a é uma foto do fantoma de microcalcificagGes junto com a pega que
permite encaixa-lo ao fantoma de tecidos. A figura 5.4b é uma radiografia do
fantoma de microcalcificagdes e binarizada para mostrar apenas as formas e as
posi¢des das microcalcificagdes dentro da placa.

A divisdo deste fantoma em quatro grupos iguais de microcalcificagBes
permite obter quatro regides de interesse para cada fantoma de tecidos, ou seja, oito

regides de interesse no total.

(a) (b)
Figura 5.2 — fantoma de microcalcificagéo; (a) foto da placa, que contém as microcalcificagbes e

da peca, que permite acoplamento aos fantomas de tecidos; (b) imagem de raios X
binarizada do fantoma de microcalcificacbes, para mostrar sua distribuicédo.

5.1.3 - Acoplamento ¢ manuseio dos fantomas

Para produzir as imagens do fundo, com ou sem microcalcifica¢des, os
fantomas de tecidos sdo fixados sobre a mesa do aparelho de raios X com fita adesiva
dupla-face. Em cima ¢ fixada uma pega que permite a colocagdo e retirada do
fantoma de microcalcificagdes sem que o simulador de fundo se movimente entre
uma exposi¢ido e outra. Quando se deseja colocar as microcalcificagdes embaixo dos

fantomas de tecidos, fixa-se primeiro a pega de acoplamento e sobre esta se fixa o
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fantoma de tecidos. A figura 5.3 mostra uma foto do acoplamento representando esta
ultima situagio.

Quando as imagens sdo feitas sem o fantoma de microcalcificagdes, ¢
colocado no lugar deste, uma placa de lucite do mesmo formato e espessura, assim as
imagens de fundo s3o produzidas com a mesma exposicio aos raios X

independentemente da presenca das microcalcificagdes.

Figura 5.3 — Foto do acoplamento do fantoma de microcalcificacdes com o fantoma de
tecidos.

A pega usada para fazer o acoplamento entre os fantomas possui marcadores
de chumbo que delimitam regides de 30x30mm?, contendo cada uma um grupo com
24 microcalcificagdes. A figura 5.4 mostra os pontos vermelhos que s3o as posicdes
dos marcadores em relagdo as microcalcificagdes. O objetivo destes marcadores é
delimitar as regides de interesse que contenham as microcalcificagdes quando ndo for
possivel identifica-las adequadamente nas imagens. Por serem de chumbo eles

sempre aparecerdo, independentemente da visualizagdo das microcalcificagdes.
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Figura 5.4 — Posicionamento dos marcadores de chumbo (pontos vermelhos) em relagso
aos grupos de microcalcificagbes. Os quadrados representam as regides
de interesse.

5.2 — Simuladores virtuais de mama

5.2.1 - Introducio

Neste trabalho foi adotado um modelo fisico da mama, para poder simular,
em computador, imagens nas mesmas condi¢des em que elas sio produzidas na
.rotina hospitalar. Este modelo considera a existéncia dos tecidos fibroso e adiposo e
depositos de calcio, como sendo os constituintes basicos da mama.

Foram simuladas estruturas tridimensionais de uma regifo da mama e nio da
mama toda. Essas estruturas tridimensionais representam um volume da mama que,
quando radiografado, gera imagens de 30x30mm’. Essas dimensdes sio equivalentes
as regides delimitadas pelos marcadores de chumbo contidos nos fantomas de tecidos
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5.2.2 — Constituicio da mama

A mama da mulher, segundo Dangelo; Fattini (1998), tém forma, geralmente,
conica, podendo haver muita variagdo dependendo da quantidade de tecido adiposo e
do estado funcional. A arquitetura da mama é constituida de parénquima, estroma e
pele. O parénquima ¢ o tecido glandular, que é composto de 15 a 20 lobos primarios,
cujos apices estdo voltados para a superficie e as bases estdo voltadas para parte
profunda da mama. O estroma ¢ o tecido conjuntivo que envolve cada lobo € o corpo
mamario como um todo. Nele predomina o tecido adiposo que ¢ sustentado por
inimeras trabéculas de tecido conjuntivo denso. A forma e o tamanho estdo
diretamente relacionados com a quantidade de estroma. A pele ¢ um revestimento
fino dotado de glandulas sebaceas e sudoriparas. Através da pele se nota por

transparéncia veias superficiais. A figura 5.5 ilustra esta arquitetura.

5.2.3 — Modelo adotado para a simulagido

Foi considerado um modelo fisico da mama ja comprimida no equipamento
de raios X. pronta para ser radiografada. Esse modelo ¢ composto de estruturas de
sustentagdo, vasos sangiiineos, glindulas mamarias e dutos mamarios, tratados
genericamente como tecido fibroso e gorduras tratadas genericamente como tecido

adiposo.

Figura 5.5 — Esbogo das estruturas mamarias e sua distribuicdo dentro da mama: 1)
tecido adiposo; 2) tecido glandular, 3) mamilo; 4) auréola; 5) canais
galactéforos (dutos); 6) musculo peitoral; 7) muasculos intercostais.
Fonte: Grande Enciclopédia Larousse Cultural v. 15, p. 3763.
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Do ponto de vista estrutural os tecidos fibrosos podem ser divididos tanto em
16bulos que sdo representados por estruturas arredondadas quanto em vasos, dutos e
estruturas de sustentagdio que sdo representados por estruturas alongadas. As
estruturas de sustentacéio sdo tecidos fibrosos com formas alongadas ligadas entre si
formando uma trama, principalmente nas proximidades da pele. O tecido adiposo
preenche os espagos nfo ocupados pelos tecidos fibrosos, além de preencher uma
camada relativamente uniforme sob a pele. A figura 5.5 mostra o esboco da mama
com a predomindncia dos tecidos em cada regido.

No algoritmo desenvolvido para este trabalho sdo usadas estruturas
geométricas como modelos representativos das estruturas fisicas. Elipséides para
representar as estruturas arredondadas (16bulos) e curvas cilindricas flexiveis para
representar as estruturas alongadas (vasos, dutos, e fibras de sustentagio).

Para os elipsoides sdo escolhidos aleatoriamente: o raio_a, o raio_b e o centro
dentro da estrutura tridimensional. Para as curvas cilindricas as escolhas aleatorias
sdo: o didmetro, o grau da curva e as posi¢des inicial e final. Os limites desses
pardmetros podem ser ajustados para que os tamanhos das estruturas sejam
controlados. A quantidade final de estruturas é limitada pela percentagem do tecido
fibroso em relaciio ao adiposo. Essa percentagem é um pardmetro de entrada
fornecido pelo usudrio, assim como a espessura da mama comprimida.

Os elementos geométricos sdo montados dentro da estrutura tridimensional
em camadas binérias, onde os pontos com valor 1 (um) significam presenca de tecido
fibroso e os pontos com valor 0 (zero) devem ser preenchidos com tecido adiposo. A
camada bindria representa uma fatia de cada estrutura geométrica que esta sendo
montada no momento. A sobreposi¢do das camadas forma a estrutura tridimensional
que representa a mama simulada. Uma quantidade minima de camadas deve ser
utilizada na confecgdo do simulador, esse valor sera discutido mais adiante, no item

da formagdo da imagem simulada.
a) transformagio da estrutura tridimensional em um mapa de espessuras

Para obter a imagem simulada dessa estrutura tridimensional foi necessario
transformé-la em um mapa de espessuras. Este mapa ¢ uma matriz com os valores
das espessuras de cada tecido, para cada ponto do plano imagem. O mapa de

espessuras pode ser melhor entendido se for considerado o caminho de um féton de
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raios X que incide perpendicularmente sobre um ponto da estrutura tridimensional e
atravessa todas as camadas até atingir o sensor, conforme mostra a figura 5.6. A
soma da quantidade de “1” (uns), que o foton atravessou, representa a espessura de
tecido fibroso para o foton. A espessura de tecido adiposo, para o mesmo féton, € a
diferenca entre a espessura de tecido fibroso e a espessura da mama. Estendendo este
procedimento para todos os pontos de incidéncia do feixe de raios X, ao longo da
drea de compressdo da mama, obtém-se uma matriz com as espessuras dos tecidos
para cada ponto do sensor, ou seja, é possivel determinar o quanto de cada tecido o
feixe de raios X percorreu até atingir um ponto do filme. Na figura 5.7 € apresentado

um diagrama em blocos do algoritmo desenvolvido para montar os mapas de

espessuras.
Corte da estrutura tridimensional Mapa de espessuras do corte
x |
0
Q i
[
3 B
b 4 _ -
2
g B
3 H u
5 J
»n
6 86 3743 64217

Plano imagem D Tecido fibroso

D Tecido adiposo

Figura 5.6 — A esquerda estd um esquema de um corte da estrutura tridimensional da mama
simulada contendo 12 camadas e a direita 0 respectivo mapa de espessuras.
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Figura 6.7 — Diagrama em blocos do algoritmo desenvolvido
para montagem dos mapas de espessuras.

5.2.4 — Simulacéo de microcalcificacdes

O simulador virtual de microcalcificagdes € composto de 24
microcalcificagdes divididas em quatro subgrupos com seis microcalcificacdes cada
um e distribuidas em duas filas. As microcalcificagdes de cada subgrupo foram
simuladas com as mesmas espessuras que as do fantoma real (0.2, 0.3, 0.4 ¢ 0.5 mm).

Elas foram construidas manualmente com um software de desenho grafico.
Este simulador também foi desenvolvido em camadas e convertido em mapas de

€spessuras.
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5.3 — Parametros necessarios a simulacio das imagens
radiologicas

A simulagdo das imagens, nas mesmas condi¢des de exposi¢io da rotina
hospitalar, requer o conhecimento dos espectros de raios X e de todas as tensdes que
serdo utilizadas. Além disso, para que sejam calculadas as interagdes dos raios X
com os materiais envolvidos na formagdo da imagem é necessario o conhecimento
dos seus coeficientes de atenuacéo lineares. Este tépico € dedicado a esclarecer como
foram obtidos ou calculados todos estes dados para depois mostrar como foram

montadas as imagens simuladas.

5.3.1 — Espectros de raios X

Tipicamente os mamografos fornecem espectros de baixa tensdo (18 a
50kVp) para dois tipos de dnodos: molibdénio e rédio. No entanto, as investigagdes
deste trabalho necessitam que toda a faixa de tensdo usada para o diagndstico seja
analisada. Porém, tensdes acima de 50 kVp sé estdo disponiveis para dnodos de
tungsténio, em equipamentos convencionais. Por isso foram utilizados os espectros
de baixa tenso para os dois tipos de dnodos ja citados, enquanto que espectros de
alta tensdo foram considerados somente para dnodo de tungsténio. Os espectros de
tensdo foram obtidos para intervalos de 1 em 1 kV dentro da faixa de 18 a 50 kVp e
os espectros de alta tens@io pico em intervalos de 5 em 5 kV dentro da faixa de 30 a
140 kVp.

5.3.1.1 — Obtengdo dos espectros de baixa tensdo para dnodos de rodio e
molibdénio (faixa mamografica)

Os espectros de baixa tensdo, usados nesta pesquisa foram obtidos do
levantamento de espectros reais realizado por Boone et. al. (1997), que usou tubo
com 4nodo de molibdénio da marca “Eureka”, modelo/nimero “Mam Rad 100 Insert
71HR” e tubo com anodo de rodio da marca “General Electric Co.”, modelo
“Statorix M52”. O levantamento dos espectros foi realizado com um detector de
germénio de alta pureza acoplado a um analisador multicanal que foi ajustado para
diferenciar energias de 100 eV. As medidas, de cada espectro, foram realizadas em

intervalos de 500 eV, sendo que o inicio da leitura, para 4nodo de molibdénio, foi em
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500 eV até a kV final. Para o 4nodo de rodio as medidas, também foram feitas em
intervalos de 500 eV, mas, com inicio em 200 eV até a kV final. Essa diferenca, nos
pontos de inicio de leitura, é para que as linhas de emissdo caracteristica dos dnodos
de molibdénio e de rédio sejam medidas nos pontos onde de fato elas ocorrem.

Os espectros foram medidos, para os dois d4nodos, em intervalos de dois kVp
para as tensdes de 18 a 42 kVp. Todos os espectros, de cada anodo, tiveram suas
) medidas normalizadas para que correspondessem a um valor constante de

corrente x tempo (mAs), porém este valor constante ndo foi fornecido pelos autores.

. Os autores submeteram suas medidas a uma técnica de interpolagio
polinomial para que valores intermedidrios de espectros pudessem ser obtidos. Essa
técnica de interpolagdo foi convertida em um programa escrito em linguagem C e
disponibilizado na Internet’ através do “site” da “Medical Physics”. No “site”
encontra-se uma versdo compilada do programa que gera espectros de 5 em 5 kV no
intervalo de 20 a 40 kVp e os arquivos fontes com as tabelas usadas na interpolag3o.
As tabelas estdo disponiveis para gerar espectros de 18 a 42 kVp.

Para obter os espectros em intervalos de um kVp na faixa de 18 a 42 kVp,
conforme usado neste trabalho, o programa fonte foi modificado com este objetivo e
compil;a.do novamente.

Os oito espectros restantes (43 a 50 kVp), que ndo foram fornecidos pelos
autores, foram estimados com base no espectros obtidos através do programa. Essa
estimativa foi realizada em dois passos.

O primeiro usou uma técnica de interpolag@o polinomial, semelhante aquela
utilizada por Boone et. al. (1997). A descricdo de um exemplo permitira entender o
' procedimento utilizado neste primeiro passo: para estimar a quantidade de fotons na
energia de 10 keV do espectro de 43 kVp, foram interpolados todos os valores de
quantidade de fotons para a energia de 10 keV dos espectros 18 a 42 kVp. Essa
interpolagdo permitiu encontrar o polindmio que se ajustasse melhor a estes pontos.
Através desse polindmio foi estimada a quantidade de fotons para a energia de 10
keV do espectro de 43 kVp. O mesmo polindmio permitiu estimar a quantidade de
fotons para a energia de 10 keV dos espectros de 44 a 50 kVp. Este procedimento foi

repetido para todas as energias de 1 keV até 28 keV. A partir desta energia néo havia

% “Site” da “Medical Physics”™ Attp./www.aip.ora/epaps/epaps.htmi
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mais pontos suficientes para fazer uma boa interpolagfio, entdo foi utilizado um outro
procedimento, descrito no segundo passo.

O segundo passo foi a extrapolagdo dos espectros parciais obtidos no
primeiro, de modo que fosse possivel encontrar a quantidade de fétons das energias
que vio de 28 keV até a tensdio de cada espectro. Para dar andamento a este passo,
deve-se observar os espectros mostrados nas figuras 5.8a e 5.8b, onde se pode
perceber que, a partir da energia de 20.5 keV a quantidade de fétons decai
aproximadamente de forma linear até a tensdo, ponto em que a quantidade ¢ proxima
de 0 (zero). Considerando que alguns eV acima da tensdio de pico este valor ¢
realmente 0 (zero), pode-se encontrar uma curva que se ajusta aos pontos ja
estimados (de 20.5 a 28 keV) e que tem esse ponto de zero conhecido. Dessa forma
foi possivel fazer a extrapolagéio dos espectros parciais.

Estes procedimentos foram realizados com o auxilio do programa gerador de
graficos Origin versdo 5.0. No processo de interpolagdo foram escolhidos os
polindmios que apresentaram o menor erro em relagdo aos pontos utilizados. O etro
de cada polindmio escolhido, em relagdo a qualquer ponto do espectro, nunca
ultrapassou +1%.

O resultado destes procedimentos pode ser visto na figura 5.8b, onde estdo
apresentados os espectros reais, para dnodo de molibdénio, de 36 a 42 kVp e os
espectros estimados, para o mesmo dnodo, de 44 a 50 kVp. Na figura 5.9a sdo

mostrados os espectro reais de 18 a 34 kVp.
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Figura 5.8a — Espectros de 18 a 34 kVp emitidos por anodo de molibdénio que foram gerados

como o programa desenvolvido por Boone et. al. (1997).
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Figura 5.8b — Espectros de 36 a 50 kVp emitidos por &nodo de moiibdénio que foram gerados

como o programa desenvolvido por Boone et. al. (1997). Os picos das linhas
caracteristicas foram cortados neste gréfico para melhorar a visualizagéo. O
valor rrgéximo de quantidade de fétons ocorre para o espectro de 50 kvp e &
4.2x10°.
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5.3.1.2 — Obten¢do dos espectros de alta tens@o para dnodo de tungsténio

Os espectros de alta energia foram medidos por Boone; Seibert (1997). Eles
usaram um tubo com &nodo de tungsténio da marca “Toshiba — Rotanode”, modelo
“DRX-5735". O procedimento de leitura dos espectros foi realizado de maneira
semelhante ao descrito anteriormente, para os dnodos de rodio € molibdénio. Porém,
desta vez foram especificadas, a distdncia do detector de germéinio ao 4nodo (1000
mm) ¢ a corrente do tubo (10 mA).

Foram feitas leituras para 16 valores diferentes, de tensdo, no intervalo de 50
a 124 kVp. A leitura da quantidade de fotons, para cada espectro, foi feita em
intervalos de 1000 V.

Todos os espectros tiveram suas medidas normalizadas para que
correspondessem a um valor constante de corrente x tempo de 10 mAs.

Os dados lidos passaram por uma rotina de interpolagdo para que fossem
obtidos os espectros de valores intermediarios. Esta rotina foi convertida em um
programa, escrito em linguagem C, da mesma forma que ocorreu para os espectros
de baixa energia. Os arquivos fontes do programa, juntamente com as tabelas dos
coeficientes polinomiais que foram usadas na interpolagdo, eram disponibilizados na
Internet pelo “site” da “Medical Physics”.

O programa fonte estava ajustado para fornecer um espectro de cada vez,
conforme o valor de tensdo escolhido pelo usuario. Néo foi necessario fazer qualquer
modificagdo no programa para gerar os espectros desejados. Os espectros gerados

podem ser visualizados nas figuras 5.9a e 5.9b.
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5.3.2 — Coeficientes de atenuacio linear total (1) dos materiais
envolvidos

Para gerar as imagens simuladas € essencial que todos os tecidos e materiais
envolvidos nos calculos estejam bem caracterizados em termos de atenuagdo de
radiagdo. Diversas publicagdes trazem os coeficientes dos materiais, mas apenas para
algumas energias do espectro. Isso dificulta a obtengfo destes para o espectro como
um todo. Uma das opgdes seria fazer a interpolagdo entre os valores dados,
entretanto, para que este método ndo gere erros significativos nos valores
intermediarios dos coeficientes, é necessario encontrar o melhor ajuste para cada um
dos materiais utilizados. Como nfio h4d uma fonte inica que fornega os coeficientes
de todos os materiais, as diferencas na preciséo e técnica das medidas poderiam ser
fontes de discrepincias entre os coeficientes de um material e outro. Por essas
razdes, optou-se por outra alternativa que faz com que eles venham de uma unica
referencia. Os coeficientes dos materiais foram determinados pela percentagem em
massa de cada elemento quimico que o constitui.

Este topico ¢ dedicado a apresentar as formas com que foram obtidos os

coeficientes de todos os materiais utilizados neste trabalho.

5.3.2.1 — Coeficientes massicos de atenuacdo dos elementos quimicos
puros

Boone; Chavez (1996) tiveram acesso a um conjunto de dados compilados
pela “University of California Radiation Laboratory” documento (UCRL-50400,
\;ol. 6, Part A and B, Rev. 4, 1989) onde estdo tabelados os valores dos coeficientes
dos elementos quimicos puros. Esses dados foram tratados, pelos autores, de modo
que ficassem facilmente utilizaveis por fisicos em medicina. Foram eliminados os
coeficientes para energias muito altas e para energias muito baixas e foram
preservados os coeficientes na faixa de 1 keV a 50 MeV dos elementos quimicos
com numeros atdomicos de 1 a 100. Para minimizar o volume de dados, os valores dos
coeficientes de atenuagio foram convertidos em polindmios de interpolagdo. Esses
polindmios foram tabelados e em seguida foi confeccionado um programa que
pudesse ler essas tabelas e gerar os coeficientes de atenuagfio para qualquer faixa de

energia entre 1 keV e 50 MeV. Essas tabelas trazem ainda todas as linhas
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caracteristicas das camadas L e K dos elementos que as possuem. O programa fonte,
escrito em linguagem C, juntamente com as tabelas foram obtidas na Internet através

do “site” da “Medical Physics”.

5.3.2.2 — Coeficientes de atenuagdo de massa (wp) e densidade (p) dos
tecidos e materiais

a) Tecidos fibroso, adiposo, carcinoma e musculo:

Esses tecidos nfio apresentam coeficientes de atenuagdo de massa constantes
na mesma energia, normalmente as publicagdes trazem medidas para varios pacientes
com valores maximos, minimos e médios. Véarios pesquisadores publicaram
trabalhos que trazem os coeficientes ou as percentagens em massas de cada elemento
quimico dos tecidos, mas dificilmente esses valores coincidem, Al-Bahri; Spyrou
(1996), Farquharson er. al. (1995), Hubbell (1982), Jonhs; Yaffe (1987), Millar
(1975). Nos caso do tecido fibroso e do carcinoma nenhum desses autores
apresentam a percentagem em massa dos elementos quimicos que 0s constituem,
entdio foi estimada uma composigfio a partir da composi¢do do musculo, que ¢ um
tecido fibroso e foi fornecida por Millar (1975). As percentagens dos elementos
foram ajustadas para que os valores coincidissem com os valores médios do tecido
fibroso e do carcinoma apresentados por Jonhs; Yaffe (1987). Os dados apresentados
por estes autores foram escolhidos para este trabalho por trés motivos: a) eles
mediram os coeficientes de atenuagiio de um numero maior de amostras (14
pacientes); b) eles trazem o valor da densidade para as mesmas amostras, 0 que €
importante para determinagdo do y; ¢) ele fizeram as medidas até 110 keV, o que
permite um melhor ajuste dos valores calculados e atendem as necessidades do
trabalho para fazer as simulagdes de imagens usando alta tensdo.

Para montar a composi¢io do tecido adiposo foi usada a formula quimica do
glicerideo fornecida por Morrison; Boyd (1973) e as proporgdes dos elementos
também, foram ajustadas para que os valores dos coeficientes coincidissem com os
valores fornecidos por Johns; Yaffe (1987).

As densidades dos tecidos foram determinadas em laboratérios e comparadas
aos valores fornecidos por Johns; Yaffe (1987). Este procedimento assegurou que as

simulacbes ndo ficassem distantes da realidade. Os valores obtidos no laboratdrio
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estavam proximos dos valores médios e entre os valores maximo e minimo, dados
pelos autores.

Neste trabalho, também foi necessario obter os coeficientes de atenuagdo de
massa do musculo, ent3o foi usada a composi¢do apresentada por Millar (1975) e as
proporcdes dos elementos foram ajustadas para que os coeficientes coincidissem com

os valores dados por Hubbell (1982).
b) Microcalcifica¢des e Osso:

Varios trabalhos apresentam as férmulas quimicas das microcalcificagdes
como sendo: oxalato de célcio [CaC,C04-2H,0] e hidroxiapatita [Cas(PO4);OH],
conhecido como osso mineral, Castronovo; Bellahcene (1998), Frouge et. al (1993),
Johns et. al. (1985), Nesbitt et. al. (1995), Tornos et. al. (1990).

Inicialmente a formula quimica da hidroxiapatita foi usada para calcular os
coeficientes de atenuacfo das microcalcificagdes. Porém, nenhum dos trabathos
mencionados traz a densidade das microcalcificagdes para que fosse possivel calcular
os valores corretos de u. Usar a densidade do osso com a formula quimica da
hidroxiapatita produz valores discrepantes, maiores que os coeficientes do proprio
0sso. No entanto, autores como Johns; Yaffe (1985) usam osso como simulador de
microcalcificagio e nos fantomas comerciais, de controle de qualidade em
mamografia, usa-se 6xido de aluminio. Ambos sdo considerados equivalentes as
microcalcificagdes em termos de atenuacdo. Entdo se optou por utilizar os
coeficientes do osso, cujas percentagens em massa dos elementos quimicos sdo dadas
por Millar (1975). As percentagens foram ajustadas para que os valores dos
coeficientes coincidissem com os valores fornecidos por Hubbell (1982).

Outro motivo que levou 2 utilizagdo dos coeficientes do osso € que ele foi

utilizado na montagem do fantoma de microcalcificagdes descrito no item 5.2.3.
¢) Lucite

Os coeficientes do lucite (polimetil metacrilato) foram obtidos a partir de sua
formula quimica ((CsHsO2)n) dada por Byng et. al. (1998). A densidade foi medida,

em laboratério, como sendo 1.178 glem’.
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d) Filtros

Neste trabalho os filtros foram considerados como sendo formados por
elementos quimicos puros, entdo seus coeficientes foram obtidos diretamente do
programa desenvolvido por Boone; Chavez (1996). As densidades utilizadas foram

aquelas encontradas em tabelas periédicas.
¢) Contraste radioldgico intravenoso

Para obter os coeficientes desse produto, que € a base de iodo, foi utilizada a
formula quimica de seus componentes, Diatrizoato de meglumina (C;sH26I3N305) €
Diatrizoato de sédio (C;;HslsN,NaQ,) fabricado por Darrow Laboratdrios S/A, cujas
férmulas podem ser encontradas em The Merck Index (1996).

A densidade do produto é muito dificil de ser determinada, pois ele esta sendo
diluido no decorrer do exame. Dessa forma, a densidade depende de sua
concentracdo no liquido contido nos vasos renais no momento em que a imagem
radiologica é processada. Para efeitos de simulagio a densidade foi estimada como

sendo a da agua (1,0 g/en’).

f) Emulsio fotografica

Os coeficientes de atenuagio linear do filme usados para coletar as imagens
no hospital, ndo puderam ser obtidos, pois a formula¢do quimica e a densidade da
emulsio nio sdo fornecidas pelo fabricante. Para realizar esta pesquisa foi utilizada
uma formula genérica de emulsdo fotografica, dada por Curry er. al. (1990). As
propor¢des dos componentes foram ajustadas para que os valores dos coeficientes
ficassem préximos daqueles tabelados por Hubbell (1982). O comportamento desse
filme genérico foi ajustado ao do filme utilizado na pratica. O método de ajuste sera

descrito mais adiante, no item 5.4.3.
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5.4 — Formacio das imagens simuladas

5.4.1 — Imagens simuladas de mama

A imagem simulada é o resultado da interagfo dos raios X com os materiais
que estfio no seu caminho, até o ultimo que € o filme. O procedimento para obter as
imagens € baseado no calculo dessa interagdo. Portanto, serdo feitas algumas
consideracdes sobre os fantomas ou materiais utilizados e a descricdo de suas

funcdes na formagio da imagem simulada.
a) consideracdes sobre o mapa de espessuras

Para montar a imagem ¢é necessario primeiro, determinar a quantidade de
camadas que o mapa de espessuras deve representar. Essa quantidade ¢ limitada
inferiormente pelo nimero de niveis de cinza que sera utilizado. Por exemplo, se a
mama comprimida tem 50 mm de espessura e seu mapa foi construido com 50
camadas, cada camada corresponde a 1mm. Porém, se a imagem esta sendo calculada
com resolugdo de contraste de 256 niveis de cinza, a quantificagdo acima jamais
podera utilizar essa resolugdo, pois s6 existem 50 valores possiveis de espessuras o
que implica no maximo em 50 niveis de cinza. Entdo o nimero minimo de camadas
da estrutura tridimensional é o numero de niveis de cinza para que a quantificagdo

seja equivalente.

b) Materiais e condi¢des para formagio da imagem simulada de mama

»

Para formar a imagem simulada s3o considerados os tecidos fibroso e
adiposo, as microcalcificagdes (quando escolhidas), os filtros (quando escolhidos) € a
emulsdo do filme. Os coeficientes de atenuacéio linear total sdo lidos de arquivos de
dados, associados ao software que calcula a imagem simulada. As espessuras tém
trés origens, as constantes, as presentes em arquivos e as fornecidas pelo usudrio. Sédo
constantes as espessuras da emulsdo do filme (0,010mm) e da estrutura que contém
as microcalcificagdes simuladas (1.0mm). S&o dadas pelo usuario, as espessuras dos
filtros. Os arquivos lidos durante a execugdo do software contém os mapas de

espessuras dos tecidos e das microcalcificagoes.
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As imagens, também dependem da kVp, da corrente do tubo, do tempo e do
tipo de 4nodo, que formam o espectro de raios X. Os espectros estdo disponiveis em
arquivos de dados, para os trés tipos de dnodos e kVps ja4 mencionadas anteriormente

e cabe ao usudrio fazer a escolha.
¢) Calculo da imagem simulada

Apés a leitura de todos os dados, o programa processa a equagdo 5.1 que daa
intensidade de raios X em fungdo dos materiais que atravessa. A intensidade ¢

calculada para cada energia do espectro e para cada ponto do mapa de espessuras.

- X X
I‘ — NF e J=material -
! ! i=0...kVp (5.1)
Onde: /; = namero de fotons de cada energia do espectro que chega num ponto do
plano imagem antes do filme;

NF; = nuamero de fétons para cada energia do espectro primario;
Hii = coeficiente de atenuagdo linear total de cada material envolvido;
X; = espessura, em centimetros, de cada material;

Os indices: ; representa cada material envolvido: tecidos, microcalcificagdes e filtros;
i representa a energia em keV do espectro.

Esta equagfio é genérica, podendo incluir todos os materiais necessarios e
gera um espectro filtrado pelos materiais componentes. O espectro resultante €
calculado para cada ponto do mapa de espessuras. Esse novo espectro, obtido ponto-
a-ponto, é aplicado como espectro incidente sobre o filme, também, ponto-a-ponto. A
diferenca entre a quantidade de fotons incidentes e a que atravessou o filme ¢ a
quantidade de fotons absorvidos pelo filme. Estes fotons sdo aqueles que produzem
os niveis de cinza de cada ponto da imagem.

A figura 5.10 é um diagrama em bloco do programa que produz as imagens
simuladas a partir de um mapa de espessuras. O programa gera a imagem
independentemente do resultado final, mas informa se ela estid dentro da faixa

dindmica do filme, se est4 saturada ou se esta subexposta.
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l INICIO

DADOS DE ENTRADA:
kVp, Corrente, Filtros,
Espessura da mama,
Mapas de espessura
(Tecidos e microcalc.)

\ 4

Leitura dos arquivos
que contém os dados

Célculo da absorgio
ponto-a-ponto para
obtencao do espectro
incidente sobre o filme

A 4

Célculo da absorgédo
do filme

\

Quantizacdo para
256 niveis de cinza

A

Informa se imagem é:
normal, saturada ou subexposta

\

Arquiva imagem

| Fu

Figura 5.10 — Diagrama em blocos do programa de
simulagdo de imagens

S5.4.2 — Ajuste da curva caracteristica do filme genérico a do filme
utilizado na pratica

Quando foram produzidas as imagens reais nos equipamentos de raios X foi

colocado junto com os fantomas uma escada de lucite. Este material foi escolhido

por apresentar atenuag@o parecida a dos fantomas e por isso produz niveis de cinza

equivalentes. Apds a digitaliza¢do do filme, os niveis de cinza dos degraus da escada

foram lidos. Esses niveis de cinza, a espessura dos degraus de lucite, os coeficientes
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de atenuagdo linear do lucite e do filme genérico, a kVp e a corrente do tubo sdo
dados de entrada de um programa que faz o ajuste da curva caracteristica do filme
genérico 4 do filme utilizado. Usando estes dados, o programa procura as
quantidades de fétons necessdrias para gerar, no filme genérico, os mesmos niveis de
cinza do filme real, para a mesma escada de lucite. Por isso, sempre que um filme
diferente for utilizado esse ajuste se faz necessario.

O procedimento foi realizado para varias imagens e resultou num valor médio
de 600 fotons, ou seja, a cada 600 fotons absorvidos pelo filme genérico, numa area
de 0.1x0.1 mm?, um nivel de cinza sera formado. Foi considerada uma resolugéo de
contraste de 256 niveis de cinza.

Cabe dizer que a quantidade de fotons encontrada ndo € necessariamente a
mesma que o filme real usa para formar seus niveis de cinza. Na verdade a
quantidade de fétons, resultante dos calculos, for¢a o filme simulado a assumir um
comportamento aproximado ao do filme real. Esse mecanismo de ajuste tem como
grande vantagem tornar as imagens simuladas independentes do filme utilizado na

pratica, desde que o ajuste seja feito para cada filme.

5.5 — Métricas de validac¢ido do modelo de simulag¢io

Foram adotadas trés métricas para validar o modelo de simulagfo. A primeira
¢ uma métrica quantitativa baseada na extragio de atributos globais das imagens
simuladas e reais. Os atributos globais s3o a média e a varidncia dos niveis de cinza.

A segunda é uma métrica qualitativa e consiste na comparacdo visual entre
imagens reais e imagens simuladas.

A Wltima métrica, que também ¢é quantitativa, utiliza o processamento de
imagens para detectar microcalcificagdes. Ele compara o desempenho de um
programa especifico para detec¢do de microcalcificagdes quando aplicado as
imagens simuladas e as imagens reais.

A extragdo dos atributos globais € o programa de detecgdo de
microcalcificagdes, que foram necessarios a aplicagdo das métricas, estfio descritos a

seguir.
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5.5.1 — Descri¢io da extragiio dos atributos globais das imagens
a) Média dos niveis de cinza

A média dos niveis de cinza (NC) de uma imagem ¢ obtida pela soma dos
valores dos niveis de cinza de cada pixel e divisio do resultado desta soma pela

quantidade total de pixel, conforme a equagfio 5.2.

NC = LNg (5.2)

Onde: NC = nivel de cinza de cada pixel da imagem;
NP = numero total de pixel da imagem

b) Variancia dos niveis de cinza
*A . 2\« . ~ , . .
A variancia (c”) € dada pelo quadrado do desvio padriio dos niveis de cinza

em relagéo ao valor médio, conforme a equagio 5.3.

. Y. (NC-NCy
O' =
NP

(5.3)

5.5.2 — Programa utilizado na detecciio de microcalcificacdes

Para avaliar se as imagens simuladas tém um comportamento, no
processamento, parecido com o das mamografias foi utilizada uma modifica¢io da
técnica de detecgdio apresentada por Chan er. al. (1987) e Chan et. al. (1988) e
descrita no capitulo 3. Essa técnica foi implementada como parte de um trabalho de
Mestrado por Ferrari et. al. (1998). Da implementago original foi suprimido o
critério que decide se o sinal detectado faz parte de um agrupamento de
microcalcificagdes, se 0 mesmo ¢ uma microcalcificagio isolada ou se é ruido. Nesta
tese esse critério ndo se faz necessario porque é perfeitamente possivel distinguir no
processamento o que € ruido e o que ¢ microcalcificagdo, ja que a posi¢do de cada
microcalcificagio é conhecida.

Outra modificacdo na implementagdo feita por Ferrari er. al. (1998) € o ajuste
de sensibilidade de detec¢éo baseado no desvio padrdio da regifio ao redor do sinal de

interesse. Essa alteragdo modifica o threshold local que decide o que é sinal e o que é



fundo e permite detectar sinais até o limite da presenca de ruidos. O aumento da
sensibilidade implica em detectar também sinais mais fracos, 0 que aumenta a
detec¢do de ruidos. A diminui¢do da sensibilidade implica na possibilidade de nio
detecgdo de sinais verdadeiros.

O valor da sensibilidade foi ajustado de acordo com o processamento
realizado, por Ferrari et. al. (1998), em imagens reais de uma base de dados onde
todos as localizagdes das regides de interesse s@o conhecidas previamente. O

diagrama em blocos que esquematiza o programa de detecgfo esta na figura 5.11.

5.6 — Obtencio de um banco de imagens de regidoes de interesse a
partir de um banco de mamografias - RMIAS

Para poder comparar as imagens simuladas foram usadas mamografias reais.
Elas vieram de um banco de imagens disponivel na Internet e denominado de
MIAS*. As imagens contidas no MIAS sdo mamografias inteiras obtidas em exames
de rotina, com uso de filme radiografico digitalizado.

Desse banco foram selecionadas 258 imagens que n3o apresentavam sinais
claros de lesdes, das quais foram recortadas 258 regides de interesse de 300x300
pixels.Estas imagens formam o banco de regides do MIAS (RMIAS). Esses recortes
foram feitos na regido central da mama, proéxima ao térax. As imagens selecionadas
sdo de duas vistas da mama, cranio-caudal ¢ médio-lateral. Quando as regides de
interesse foram recortadas das imagens em vista médio-lateral tomou-se o cuidado de

excluir o misculo peitoral.

»

* Mammographic Image Analisis Society (MIAS) — http:/skye.icr.ac. uk/miasdb/miasdb.htm/
Department of Physics of Royal Marsden Hospital. Fulham Road, London — UK.
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Realiza a abertura do
histograma da imagem

!

Aplica a técnica da imagem
diferenca de acordo com
Chan et. al. 1987 e 1988

!

Aplica o threshold adaptativo
com base na estatistica da
regido ao redor do ponto
do ponto de interesse

l

Salva imagem segmentada

l FiM

Figura 5.11 - Diagrama em blocos do programa de detecgdo de
microcaicificagdes implementado por Ferrari ef. al. (1998).

57 — Usando a simulacio de imagens na melhoria da
detecciio de microcalcificagdes por processamento.

5.7.1 — Introducéo

Na aquisi¢do da imagem, a suavizagdo do borramento de fundo ¢é contraria ao
aumento de contraste. Enquanto pode-se suavizar o borramento entre 0s tecidos
moles através do aumento da kVp o contraste global pode ser aumentado com a
diminui¢do da kVp. No entanto, nenhum dos pesquisadores, que usam técnicas de
processamento, apresentou um estudo do compromisso entre a suavizagdo do fundo e

o contraste. O que se pretende com o procedimento a seguir ¢ determinar 0 menor
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borramento de fundo e manter um contraste minimo entre as microcalcifica¢des e o

fundo de modo que possa haver um melhor desempenho dos algoritmos de detecgio.

5.7.2 - Quantificagdo do borramento de fundo e do contraste

5.7.2.1 - Modelo simplificado de tecidos de mama para medida do
borramento e do contraste

Para poder medir o contraste e o borramento de fundo foi desenvolvido um
modelo simplificado da mama com espessura constante (H), quando comprimida.
Este modelo € composto de um bloco com tecidos onde a parte fibrosa ¢ separada da
adiposa. A separagdo ¢ feita na forma de uma escada de maneira que de um lado a
espessura de tecido fibroso € de 0.1H e a espessura de tecido adiposo é de 0.9H,
enquanto que na outra extremidade a espessura de tecido fibroso ¢ de 0.9H ¢ a
espessura de tecido adiposo ¢ de 0.1H. A espessura de tecido fibroso cresce em
passos de 0.1H enquanto a espessura de tecido adiposo decresce no mesmo passo.
Esta forma representa as possiveis proporgdes entre os tecidos moles de todas as
mamas sauddveis comprimidas com a espessura H.

Se parte do tecido fibroso for substituido por tecido lesado (nddulo e
microcalcificagdes), pode-se obter a mesma escada de tecidos representando as
mesmas mamas, mas com uma lesdo determinada. As representa¢des desses modelos
podem ser vistas nas figuras 5.12a para a mama saudével e 5.12b para a mama lesada

com um nédulo de 0,1 H e microcalcificagdo de 0,01 H



'0%0%0% 0% %!

e
=

|

&
=

|

&
vk
=

|

e
!

|

e
=

ot
==

|

e
oo

l

e
s

ols
il

(b)

Figura 5.12 — Representagdo do modelo de mama utilizado para medida de contraste e suavizagao.
A figura (a) representa a escada de tecidos saudaveis com espessura H e a figura (b)
representa a escada de tecidos com a lesdo de 0.1H, sendo que a calcificagdo tem
0.01H.

5.7.2.2 — Obtencdo dos niveis de cinza para as escadas de tecidos

Produzindo uma imagem, por raios X, das escadas de tecidos se obtém duas
escalas de niveis de cinza. Pode ser feito um grafico, onde o eixo horizontal indica as
proporg¢des entre os tecidos € o eixo vertical os niveis de cinza. Se forem marcados
no mesmo grafico os pontos relativos as duas escalas (saud4vel e lesada) podem-se
fazer comparagdes do contraste entre elas € da suavizacio, conforme mostra a figura
5.13.

A interpolagdo dos pontos relativos a cada escala é proxima de uma reta,
portanto serdo utilizadas retas para fazer as comparagdes. A inclinacdio é uma medida
da suavizacdo do fundo, sendo que a reta mais inclinada representa um fundo mais
borrado e a reta mais horizontal representa um fundo mais uniforme. A distancia
entre elas, dada em niveis de cinza, € o contraste entre as escalas saudavel e lesada. A
melhor imagem para o processamento é aquela que apresenta a menor inclinago
possivel e mantém, entretanto, um contraste suficiente para a deteccfio. Estes fatores
podem ser alterados pela variagio da kVp e pela introdugio de filtros que

modifiquem o espectro de energia.
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Figura 5.13 — Exemplos de curvas de contraste para as escalas de tecidos
saudavel e lesado.

5.7.2.3 — Calculo dos niveis de cinza das escadas de tecidos.

Para cada passo de espessura de tecido calculou-se a atenuagdo que o espectro
escolhido sofreu ao atravessar o material. Os calculos foram feitos para as duas

escadas de tecido de acordo com as equagdes 5.4a € 5.4b:

Saudavel
il (g ¥g)+(ua, xa)
_ pg,; xg)+(ua, xa
Ipe = Z(:) NF; ™™ j (5.42)
]:
Lesada
s (g, %8+, xa)+{uxc, X+, x1)
. 1 xg)+(ua; xa)H(pe; Xy x
Iy = ];N Fe (5.4b)

Onde: Ip;elpy sdo as intensidades (soma de todos os fotons) totais para cada passo das
escalas de tecido saudavel e lesada respectivamente;

NF; é o numero de fotons para cada intervalo de energia do espectro;
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n € o coeficiente de atenuagdo linear total para os tecidos (g=fibroso;
a=adiposo; c=calcificagio; I=lesdio). O indice j representa o intervalo de
energia ao qual o coeficiente corresponde;

X ¢ a espessura de cada tecido (g=fibroso; a=adiposo; c=calcificagio;
I=lesdo) para a espessura escolhida.

Calculando as intensidades, de acordo com a equagio 5.4a, para todas as
posicbes das duas escadas de tecidos pode-se obter os niveis de cinza pela

normalizag&o dos valores das /ps em relagdo a uma escala de cinza, conforme mostra

a equagdo 5.5.

NC = %ﬂlm (5.5)

max

Onde: 7pna € Ipmn sd0 as intensidades maxima e minima obtidas para as duas escalas;
NC pax ¢ o nivel de cinza maximo da escala de niveis de cinza;

Ipy ¢ a intensidade para a qual ¢ calculado o nivel de cinza.

5.7.2.4 — Célculo da inclinagio das retas e do contraste entre elas

a) Calculo da inclinagio ¥

Para realizar a comparagéo entre a mama saudavel e a lesada pode-se calcular
a inclinagdo tomando como referéncia a reta obtida para a escada de tecidos

sauddveis. Portanto \P, que € a inclinagfo, ¢ calculado de acordo com a equacgéo 5.6.

»

\P=ANC

5.6
<7 (3.6)

Onde: ANC ¢ a diferenga entre dois niveis de cinza quaisquer sobre a reta;

AP ¢ a diferenga entre as percentagens de tecidos para os niveis de cinza
correspondentes ao ANC.
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b) Calculo do contraste

A distancia entre as retas representa o contraste entre a regido da mama onde
existe a lesdo e a regifio vizinha onde a lesdo ndo esta presente.

A defini¢do de “distdncia entre retas”, usada aqui, ndo ¢ a defini¢do
matematica, mesmo porque ela ndo se aplica, pois as retas ndo sdo necessariamente

paralelas. A distincia ¢ a diferen¢a média em niveis de cinza entre uma reta e outra.

5.8 — Simulacéo de objetos esféricos e objetos longos

Neste item serdo apresentados os métodos utilizados para simular os objetos
de interesse radiolégico que foram usados neste trabalho. Essa implementagfo ja foi
desenvolvida num trabalho de mestrado [Oliveira (1995)] e pode ser estendida para

qualquer objeto para o qual se deseja calcular a deformagdo geométrica.

5.8.1 — Simulacio dos objetos esféricos

A simulagfio das esferas ¢ tratada tridimensionalmente, ou seja, é levado em
conta a deformacgfio da projecdo do objeto sobre um plano. Inicialmente o célculo da
deformagdo da imagem da esfera é feito considerando uma fonte ideal. Assim, a
proje¢do sobre o plano imagem, de uma esfera, colocada no centro do campo de
radiacfo serd um circulo de raio = Mr, onde M ¢ a magnificacéo e r é o raio do objeto.
No entanto, se a esfera nfo estiver no centro do campo, sua proje¢do no plano imagem
sera uma elipse. As duas situagSes geométricas esto ilustradas na figura 5.14. O semi-
eixo a da elipse tem valor Mr e o semi-eixo b tem valor (Mr)/cos(B). Além disso, o
semi-eixo b da elipse estd orientado radialmente com relag@o a origem que é o centro
do campo. Apos calcular estes pardmetros,0 objeto pode ser desenhado no plano

imagem, como mostram as proje¢des no centro e fora do centro da figura 5.14.
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Figura 5.14 — Projecdo de uma esfera no centro do
plano imagem e fora do centro.

5.8.2 — Simulagao de objetos longos

Neste trabalho sdo considerados vasos ou dutos de qualquer didmetro que
também sfo tratados tridimensionalmente. Da mesma forma que as esferas o calculo
da projecdo dos vasos € feito considerando-se uma fonte ideal. Assim, a projegdo de um
corte transversal do vaso, sobre o plano imagem, passando pelo centro do campo de
radiagdo serd uma reta de comprimento Md, onde M ¢ a magnificacio e d é o didmetro
do vaso. No entanto, se 0 vaso nfo estiver no centro do campo, a projecdo do corte no
plano imagem sera uma reta maior que aquela formada no centro. Esta situagfo
geométrica esta ilustrada na figura 5.15.

A proje¢do do vaso no ponto B da figura 5.16 tem comprimento (Md)/cos(f),

sendo que sua diregdo aponta sempre para o centro do campo.



Plano imagem

Figura 5.15 — Projecdo do corte transversal do vaso no centro do
campo e numa posicéo qualquer ao longo do eixo
catodo-anodo.

5.8.2.1 — Implementagdo de vasos renais

Para simular os vasos renais foi usado o programa comercial de desenho
geométrico “Corel Draw”, que permite especificar exatamente a espessura dos tragos
utilizados na figura. Apés a confecgdo do desenho no formato desejado, ele foi
convertido num “bitmap”, de modo que pudesse ser lido pelo programa de simulagio

da deformagdo geométrica que esta descrito no item 5.11.

5.8.3 — Desenhos dos objetos simulados sobre o plano imagem

Para fazer a convolugiio do objeto simulado com a fonte simulada, conforme
sera descrito no item 5.10, os objetos foram desenhados numa matriz objeto,
denominada MO. Nessa matriz os pontos referentes ao objeto receberam valores “zero”

¢ os pontos referentes aos espagos transparentes aos raios X receberam valores “um”.

3.9 — Simulacio geométrica de uma fonte de raios X

A fonte (FEP) para qualquer posi¢do do campo pode ser obtida das equagdes 2.5
e 2.8 do capitulo 2. Estas equagdes fornecem as dimensdes do ponto focal considerando
que ele tem a forma de um paralelogramo regular em qualquer posi¢do do plano

imagem onde a imagem do objeto deve ser calculada. A disposigdo geométrica para o
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calculo da FEP simulada ¢ dada na figura 5.16a e dois exemplos de sua forma, uma no
centro do campo e outra numa posigio arbitraria, sdo mostrados na figura 5.16b.
Sabendo a forma e as dimensdes da FEP ¢ possivel desenha-la numa matriz
retangular mxn como esta representado na figura 5.16b. Essa matriz ser4 chamada de
matriz fonte (MF). Para efeito de cdlculos a intensidade da fonte sera considerada
uniforme. Dessa maneira, a matriz foi desenhada com valores bindrios, 1 na area que

compreende a FEP (pontos cinza da figura 5.16b) e 0 para os demais pontos da matriz.

FEP para o centro do campo
ponto C

N

FEP para a posigdo A

(b)

Figura 5.16 — (a) Disposigdo geométrica da FEP no campo de radiagéo; b) forma da FEP para
o centro do campo e para a posi¢do A.

5:10 — Calculo da imagem da deformacio geométrica

Calculadas as duas matrizes, resta agora obter a imagem resultante da
deformagdo geométrica. Esta imagem n#io leva em conta a atenuagfo aos raios X, que
serd realizada numa outra operagio. Por isso, neste estagio o objeto ¢ considerado
totalmente radiopaco, ou seja, o ponto do plano imagem em que a fonte estiver
totalmente oculta pelo objeto no receberd nenhuma radiagfo.

Cada ponto do plano imagem est4 sujeito a uma influéncia especifica da fonte
de raios X. Essa influéncia ¢ calculada através da convolugdio da FEP simulada (MF)
com a projecdo do objeto no plano imagem (MO). Esta convolugéo é feita para todos

os pontos do plano imagem.
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Para entender como essa imagem ¢ formada, considere um dado ponto no plano
imagem, seu valor em tonalidade de cinza sera proporcional a parcela da area da fonte
que o esta irradiando. Se existir um objeto no caminho que cubra metade da area da
fonte, o ponto no plano imagem tera metade do valor de cinza que um ponto que "vé"
toda a 4rea da fonte. Dessa maneira, para saber qual o valor do tom de cinza que um
ponto possui, basta saber qual a area que o objeto cobre da fonte, quando ela é
observada daquele ponto. A figura 5.17 exemplifica essa operagdo para duas regides do

plano imagem, uma no centro e outra fora do centro.

‘?\:\0
MF fora
do centro

MO

vista de NI

Plano imgggnl _________ (0]

Figura 5.17 — Exemplo de convolug&o da MF com a MO para quatro pontos do plano imagem.

Para saber que parcela da area da fonte esta irradiando determinado ponto do
*plano imagem basta considera-lo como uma fonte ideal, como mostram as linhas que
partem de um ponto do plano imagem em diregdo ao objeto (figura 5.17). Dessa
forma ocorre uma projegdo da MO sobre a MF e entdo ¢ possivel saber que area da
MF nao foi coberta pela MO.

De acordo com a figura 5.17 o ponto Q do plano imagem quando projeta o
objeto (MO) sobre a fonte (MF) faz com que a MO cubra totalmente a MF, por isso
sua tonalidade de cinza sera O (zero). No caso, do ponto P a MO ndo cobre
totalmente a MF e, portanto a tonalidade de cinza de P sera um valor intermediario.
Assim, para obter a imagem completa basta percorrer todos os pontos do plano

imagem e calcular o valor do tom de cinza para cada um. Os pontos N ¢ O so os
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equivalentes dos pontos Q e P numa regidio fora do centro do campo de radiagsio,
pois fora do centro a MO (de cor magenta) sofre uma rotacio que depende da

posi¢do no plano imagem.

S.11 - Calculo da imagem final dos vasos a partir da
imagem da deformaciio geométrica

A convolugio da MF com a MO produz uma imagem em tons de cinza. Esses
tons de cinza sdo convertidos em espessuras em relagio a espessura maxima do
objeto, ou seja, o maior tom de cinza da escala (255) é equivalente a espessura
maxima do objeto e o tom de cinza 0 corresponde a espessura zero do objeto (regiio
de transparéncia aos raios X). Esse procedimento transforma a imagem da
deformagfio geométrica num mapa de espessuras do objeto.

A partir dessa transformagdo o objeto ndo precisa ser considerado como
radiopaco, pois o0 mapa de espessuras obtido aqui é igual ao mapa de espessuras dos
fantomas simulados de mama. Para obter a imagem final é usado o mesmo algoritmo

descrito no 5.5 cujo diagrama em blocos est4 na figura 5.18.

5.11.1 — Simulag¢ao das imagens dos vasos renais

De acordo com Gardner e Osburn (1971) ou Burkitt et. al. (1993) o rim é um
orgdo par em forma de feijdo situado de cada lado da coluna lombar e musculos
psoas, na parte alta da parede abdominal. Cada rim é envolvido por uma camada
adiposa espessa que serve de almofada para absorver pequenos impactos. A abertura
do hilo ¢ prolongada por uma abertura profunda (seio renal) que é ocupado pelas
ramificagdes de vasos, vias urinarias e gordura. A figura 5.19 ilustra sua anatomia
interna no que se refere ao sistema coletor de urina. Associados ao sistema coletor
existem os vasos que s3o as ramificagdes da artéria renal e por onde ¢ injetado o
contraste na arteriografia renal.

Considerando que os vasos renais sdo preenchidos com o contraste, os mapas
de espessura descritos no item 5.11 representam a atenuagdio do contraste em cada

ponto do vaso. A imagem final é o resultado da aplicacdo do espectro de raios X
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sobre uma estrutura homogénea com 20 cm de espessura e com o0 mapa de espessuras
do contraste incorporado. A estrutura é composta de 10 cm de tecido adiposo, 5 cm
de tecido fibroso e 5 cm da espessura do rim. Para calcular estas imagens foram

usados os coeficientes massicos de atenuaco descritos nos itens 5.3.2.1 € 5.3.2.2.

1 INiCIO

Escolha do objeto de
interesse e leitura
do arquivo com a

matriz MO

\ i

Leitura dos parametros
do equipamento:
Ponto focal e angulo do anodo

) J

Caélculo da FEP simulada (MF)
para todos os pontos
do plano imagem

4
Convolugio da FEP com
o objeto simulado (MO)
para todos 0s pontos
do plano imagem

4
Conversao da imagem da
deformagdo geométrica
em mapas de espessuras

A A

Arquiva mapa de espessura

l FIM

Figura 5.18 - Diagrama em blocos do algoritmo que
calcula a deformagdo geométrica na
imagem de um objeto.
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Figura 5.19 — Estruturas internas do Rim
Fonte: Grande Enciclopédia Larousse Cultural v. 21, p. 5058.

3.12 — Construgio dos fantomas de objetos esféricos e objetos longos

Para validar estas simulagdes foram construidos trés dos fantomas, uma

matriz de esferas, uma matriz de anéis e uma matriz de fios retos.

a) Matriz de esferas

Esta matriz foi construida com esferas de tungsténio de 0,70mm de didmetro

com tolerdncia de 1um (sdo esferas de canetas esferograficas doadas pela Faber

Castell S/A).

As esferas foram incrustadas
numa placa de acrilico com 3mm de
espessura.  Elas  foram  dispostas
‘radialmente com raios variando de 5 em
Smm. Em cada raio, ao longo de uma
circunferéncia qualquer da matriz, as
esferas foram mantidas numa distancia
aproximada de 3 a 6mm. Assim, elas
ficaram quase que uniformemente
distribuidas na matriz. O desenho dessa

matriz pode ser visto na figura 5.20.

Figura 5.20 — Simulag&o de uma matriz de
esferas radiopacas.
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b) Matriz de anéis e de fios retos

Esta matriz foi construida com fios de cobre de 0,68 mm de didmetro. Eles
foram colados numa placa de acrilico com espagamento entre cada anel de 3mm. A
forma dessa matriz ¢ a mesma apresentada na figura 5.21.

A matriz de fios também foi construida com fios de cobre colados
radialmente a partir do centro do campo de radia¢o seguindo o desenho apresentado

na figura 5.22.

i

Figura 5.21 — Matriz de anéis simulados. Figura 5.22 — Matriz de fios retos

3.13 — Construcio da Matriz de Orificios para medida do
ponto focal

A matriz de orificios foi construida numa placa de chumbo de 0,70mm de
espessura ¢ com 140mm de didmetro. Sobre a placa de chumbo foram feitos 100
orificios, dispostos radialmente, conforme o esquema da figura 5.23a. As posi¢des
dos orificios foram escolhidas e marcadas com caneta para retro-projetor sobre a
placa de chumbo. A placa de chumbo foi fixada sobre uma placa de vidro bem plana
e os furos foram feitos manualmente com uma broca, desenvolvida para este fim. A

base de vidro serviu de suporte para o chumbo, que ¢ muito flexivel, e também de
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anteparo para a broca, assim, a broca nfio penetraria mais do que o necessario no
material, mantendo o didmetro dos orificios aproximadamente constante em 0.1 1mm.

Como o feixe de raios-X abre-se na forma de um cone, os orificios ndo foram
perfurados perpendiculares a superficie da placa de chumbo, mas com inclina¢des
especificas baseadas na estimativa de inclinag@o dos raios X e levando em conta que
a matriz estava situada a aproximadamente 200mm do ponto focal. Dessa maneira,
os raios-X podem atravessar cada um dos orificios sem nenhuma obstrugio extra
naquela posi¢do e sem causar efeitos indesejados, como redugéio da intensidade, por
exemplo. Um esquema da orientagdio dos furos em fungdo da dire¢do do feixe de
radiagdo é apresentado na figura 5.23b.

Depois de feitos todos os orificios, a placa de chumbo foi retirada
cuidadosamente da base de vidro para nfo sofrer tor¢des que causariam alteragdes.
Os didmetros dos orificios foram verificados numa lupa com aumento de quarenta
vezes. Alguns ficaram com didmetros menores, € foram cuidadosamente ajustados
até atingir o didmetro dos demais (0.11mm). A seguir, para obter boa rigidez
mecénica e facilidade de manuseio a placa de chumbo foi prensada entre uma placa
de aluminio (com 2mm de espessura) e uma placa de acrilico (com 3mm de
espessura) com furos de didmetros iguais 2mm nas mesmas posi¢des dos orificios
feitos no chumbo, para que ndo houvesse interferéncia na passagem dos raios X,
conforme a figura 5.23c.

O chumbo oxida-se com muita facilidade e por isso a superficie torna-se
rugosa. Se a oxidag¢o ocorrer dentro do orificio o didmetro do mesmo serd alterado.
Por essa razdo, depois de montada no suporte de aluminio e acrilico, a placa de
chiimbo com os orificios foi pintada com verniz de circuito impresso. O verniz evita
a oxida¢do do chumbo por um periodo relativamente longo (mais de um ano) € ao

mesmo tempo € transparente aos raios-X.
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Fwo no

acrilico
Diificio Fuso no
aluminio

(c)

Disposi¢c3o dos ornficios
na placa de chumbo
Inclinagdo
(a) dos orificios

placa de chumbo
(b)

Figura 5.23 — Esquema de construgio da matriz de orificios que foi usada na formagéo
das imagens do ponto focal.



CAPITULO 6

Resultados e Discussdes

Parte I — Simulacio das imagens de mama

6.1 —

Introducio

Este capitulo de resultados estd organizado da seguinte maneira. Primeiro

foram desenvolvidos as simulagdes computacionais das estruturas anatbmicas da

mama (tecidos e microcalcificagSes) e foram simuladas as imagens radiolégicas.

Foram aplicadas trés métricas para validar o modelo e foi apresentada uma aplicago.

A pesquisa foi desenvolvida de acordo com os seguintes itens.

a)

b)

Desenvolvimento do simulador virtual de estruturas anatdmicas da mama e de
microcalcificagdes e construgdo dos fantomas utilizados para validar o
modelo;

Obtengédo de quatro bancos de imagens:

O BIP que ¢ um banco composto por imagens reais dos fantomas obtidas
com um mamografo;

O BISP que € um banco de imagens simuladas obtidas, a partir do simulador
virtual, utilizando as mesmas caracteristicas dos fantomas;

O BGIS ¢ um banco composto de 1500 imagens simuladas, obtidas com o
simulador virtual, com quaisquer composi¢des e proporg¢des de tecidos de
mama e com qualquer condigdo de exposi¢do aos raios X dentro da faixa
mamografica;

O RMIAS ¢ um banco de imagens recortadas de mamografias reais utilizado

para validar o modelo da simulagéo.
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¢) Validagdio da simulago. Esta etapa foi inicialmente realizada comparando as

imagens reais e simuladas dos fantomas porque estas tém caracteristicas bem

conhecidas. A seguir as imagens foram comparadas com mamografias de um

banco de imagens. As métricas utilizadas foram as comparacdes: dos

atributos globais, da aparéncia visual e do desempenho de um algoritmo de

processamento. Estes procedimentos foram realizados da seguinte maneira:

cl) Comparagéo dos atributos globais (varidncia e média dos niveis de cinza)
de 32 imagens simuladas dos fantomas (BISP) com as 32 reais imagens
dos fantomas (BIP);

c2) Comparagéo dos atributos globais (varidncia e média dos niveis de cinza)
das imagens simuladas de mamas (BGIS) com regides de mamografias
reais (RMIAS),

c3) Comparagdo visual das imagens simuladas dos fantomas (BISP) com as
imagens dos fantomas (BIP);

c4) Comparagéio visual das imagens simuladas das mamas (BGIS) com as
mamografias (RMIAS);

¢5) Comparagdo do desempenho de um algoritmo de deteccio de

microcalcificagSes aplicado sobre todos os bancos de imagens.

d) Aplicagdo da simulagio de tecidos e imagens de mama

Para mostrar a importincia da simula¢do de estruturas de mama e

microcalcificagdes foi desenvolvido um programa que permite escolher a

melhor técnica de aquisigdo de imagens para suavizar o fundo dos

mamogramas ¢ facilitar a detecgdo computadorizada das microcalcificacdes.

Esta aplicagéo seguiu o seguinte procedimento:

dl) Determinacdo da diferenca de contraste entre mama com e sem
microcalcificagdo e determinag¢do do borramento de fundo causado pelos
diversos tecidos da mama.

d2) Determinagdo das melhores condi¢es de exposi¢do, em fungdo das
diferengas de contraste e do borramento, para maximizar a deteccio de

microcalcificagdes.



6.2 — Simulacio das estruturas anatdomicas de mamas -
obtenciio dos mapas de espessura

6.2.1 — Mapas de espessuras de tecidos

Para simular as diversas estruturas anatdmicas foi utilizado o programa de
montagem de mapas de espessura, descrito no item 5.3.2. Foram produzidos cerca de
500 mapas de espessuras variando as proporg¢des médias entre os tecidos adiposo e
fibroso. A variagdo ocorreu na faixa de 40% de fibroso para 60% de adiposo até 60%
de fibroso para 40% de adiposo, em passos de 5%. Os 500 mapas simulados formam:
o0 banco genérico de mapas de espessura.

Na figura 6.1 é apresentado um mapa de espessuras com propor¢io média de
55% de tecido fibroso e 45% de adiposo. Neste mapa foram usadas de 40 a 80
estruturas geométricas pequenas, com o raio dos elipsoides variando de 5 a 35
pontos. As cores do mapa representam as diferentes espessuras dos tecidos seguindo
a representagdo convencional, com o vermelho numa extremidade e o azul na outra.
O azul significa maior espessura de tecido adiposo, enquanto que o vermelho

representa maior espessura de tecido fibroso.

Mapa de espessuras de tecidos

Nimero de Camadas

8- o282 8 Y

Diregso Y (pixel) o 0 Diregdo X (pixel)

Figura 6.1 — Mapa de espessura produzido com 55% de tecido fibroso e
45% de adiposo. Distribuicdo dos tecidos com estruturas
geométricas pequenas.
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A figura 6.2 é um mapa produzido com as mesmas proporgdes médias entre
os tecidos que o anterior, porém neste caso a distribui¢do dos tecidos dentro do mapa
foi realizada com um nimero pequeno de estruturas geométricas grandes (de 10 a no

maximo 40) e raio de 35 a 70 pontos.

Mapa de espessuras de tecidos

Numero de Camadas

8o g 83 8B BH

Diregéio Y (pixel) o 0 Diregdo X (pixel)
Figura 6.2 — Mapa de espessura produzido com 55% de tecido fibroso e

45% de adiposo. Distribuigdo dos tecidos com estruturas
geométricas grandes.

A diferenga entre os dois mapas esta na distribui¢do dos tecidos, sendo mais
uniforme na figura 6.1 que na figura 6.2. A uniformidade pode ser modificada pela
variagio na quantidade e no tamanho das estruturas geométricas usadas na confecgao
dos mapas. Entretanto, em todos os mapas ¢ mantida uma quantidade minima de
estruturas pequenas (cerca de 40%) para garantir a textura de alta freqiiéncia dos

" tecidos.

Na figura 6.3 é apresentado outro mapa de espessura com a distribui¢do dos
tecidos feita com estruturas pequenas € com as proporgdes entre os tecidos diferentes
dos anteriores. Neste caso foi usada a proporgdo de 45% de tecido fibroso e 55% de
tecido adiposo.

Comparando com o mapa da figura 6.1 que tem espessuras
predominantemente em torno de 150 camadas (eixo vertical) pode-se observar que na

figura 6.3 as espessuras estdo predominantemente abaixo de 150 camadas.
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Mapa de espessuras de tecides

W0y
[
Eo00d. -

ma

& 150
100

Nimero de C

Bo &

Diregéa Y (pixel) 00 Diregéio X (pixnel)

Figura 6.3 — Mapa de espessura produzido com 45% de tecido fibroso e
55% de adiposo. Distribuiggo estruturas geométricas
pequenas.

6.2.2 — Mapa de espessuras de microcalcificacoes

A figura 6.4 é um exemplo de mapa de espessuras das microcalcificagdes
simuladas que tem formas e espessuras diferentes, de modo que imitam as
microcalcificacdes reais. As diferengas nas formas podem ser observadas pelas
variages das cores de uma microcalcificagdo para outra. As variagdes das espessuras

podem ser vistas pelas diferengas de amplitude dos picos.



Mapa de espessurs de microcalcificagfes

L

L

v

. 'Nimoro de camadas
c’\:.-s B &5 88
Fi

N m i " " ) '
Direg#o X (pixel) o Diregéo Y (pive)

Figura 6.4 — Mapa de espessura de microcalcificagdes produzido com base
nas microcalcificagdes do fantoma.

6.2.3 — Simulacdo dos mapas de espessura com as proporgdes dos
fantomas 1 e 2

Um outro banco de mapas de espessuras foi montado com base nos fantomas

1 e 2 com as proporgdes de tecidos: 44% de fibroso com 56% de adiposo, 48% de

fibroso com 52% de adiposo e 53% de fibroso com 47% de adiposo. Dado que o

-modelo proposto ¢ baseado na distribuigdo aleatéria dos tecidos, dentro da mama,

foram montados 100 mapas de espessuras para cada uma das trés proporgdes,

formando assim o banco de mapas dos fantomas com 300 mapas de espessuras.
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6.3 — Simulacio das mamografias

6.3.1 — Obtencio das imagens simuladas

Os mapas de espessuras funcionam como se fossem tecidos de mama a serem
radiografados e o programa de simulagdo de imagens permite entrar com os dados
relativos & exposi¢do, kVp, mAs, filtros e ajuste do filme. Para exemplificar, foram
obtidas imagens do mapa de espessuras mostrado no item anterior, na figura 6.2, com
quatro condigdes diferentes de exposi¢do para dnodo de molibdénio. Na figura 6.5a
ele foi “radiografado” em 27 kVp com exposi¢do suficiente para produzir um
escurecimento médio, ou seja, sem saturagfio e sem subexposi¢do (210 mAs). As
figuras 6.5b e 6.5¢ mostram a imagem saturada (280 mAs) e a imagem subexposta
(100 mAs) respectivamente. A figura 6.5d ¢ a imagem do mapa produzida em 49
kVp com exposi¢do para produzir escurecimento médio. Em todas as imagens foi

usado filtro de 30 um de molibdénio.

@ | (b)

© (d)

Figura 6.5 — Imagens simuladas do mesmo mapa de espessuras com diferentes
condi¢des de exposigéo. a) em 27 kVp, com escurecimento médio; b) em
27 kVp, saturada; c) em 27 kVp, subexposta; d) em 49 kVp com
escurecimento médio. Todas com filtro de 30 um de molibdénio
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Na produgdo de uma mamografia simulada podem ser escolhidos, pelo
usudério, as espessuras da mama e os pardmetros de exposigdo (inclusive além do que
¢ possivel na prética). O Unico pardmetro que tem limitagdes é a kVp que depende
dos espectros obtidos, conforme a descrigdo do item 5.4.1, no entanto, se forem
usadas rotinas de simulag¢fio de espectros como aquelas empregadas por Birch &
Marshall (1979) este pardmetro também torna-se livre.

As imagens das figuras 6.6a e 6.6b foram simuladas respectivamente com 0s
mapas das figuras 6.1 e 6.3 e com o fantoma de microcalcificagGes. Estes mapas
foram usados porque possuem proporgdes diferentes entre os tecidos. Neste caso, a
simulago foi realizada para uma condigo normal da rotina hospitalar, com 4nodo de
rédio em 27 kVp. O objetivo destes exemplos € mostrar que a diferenga na proporgdo

dos tecidos influencia na visualizagio das microcalcificagoes.

(@) (b)

Figura 6.6 — Simulagdo de duas imagens com mapas que possuem diferentes proporgbes
entre os tecidos. Em ambas foi usado anodo de rédio em 27 kVp. a) 556%
fibroso e 45% adiposo; b) 45 %fibroso e 55% adiposo.

O mapa usado na simulagdo da imagem 6.6b possui maior propor¢do de
gordura, o que representa uma mama na faixa etdria indicada para realizagdo de
mamografia. Observe que as microcalcificagdes sdo mais visiveis nesta imagem do
que na imagem da figura 6.6a, onde foi usado um mapa com maior propor¢do de
tecidos fibrosos. As proporg¢des deste flltimo mapa representam uma mama mais
jovem que a anterior e por isso com maior dificuldade de visualizagdo dos objetos de

interesse.
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A imagem da figura 6.6b ficou mais uniforme, pois tecidos adiposos estdo em
maior propor¢do e sdo menos absorventes o que produz menor contraste.

Os resultados apresentados até aqui sdo apenas algumas das possibilidades de
simulagdes. A principio pode-se simular tudo o que € e nfio € possivel na prética,
com a vantagem de poder repetir as exposic¢des, para 0 mesmo objeto, toda vez que

for necessario.

6.3.2 — Formag¢dao de um banco genérico de imagens simuladas
(BGIS)

Utilizando o banco genérico de mapas de espessura foram simuladas 1500
imagens de tecidos de mama. A simulagio dessas imagens foi feita com as técnicas
de exposi¢do utilizadas na rotina hospitalar para realizagdo de mamografias, sendo
que foram usadas tensdes de pico de 25 kVp a 33 kVp em intervalos de 2 kV, com os
anodos de molibdénio e rédio. Foram utilizados valores de corrente x tempo entre 80
¢ 230 mAs para manter o valor médio dos niveis de cinza entre 100 e 220, que sfo os
valores encontrados no banco de imagens RMIAS, utilizado para comparagéo dos
resultados. A espessura dos mapas foi mantida na faixa de 45 a 65 mm, com
variagges de Smm.

Como os bancos de mamografias reais ndo fornecem indica¢Ges a respeito das
espessuras das mamas, das propor¢des entre os tecidos e das condi¢des de exposicao,
as imagens foram simuladas com variagdes na técnica de exposi¢do, variagdes nas
proporgdes entre os tecidos € na espessura da mama. As condigdes de exposigdo
foram simuladas de acordo com as caracteristicas de cada mapa. Mapas que
representam mamas jovens, isto é, que possuem maior percentagem de tecido
fibroso, foram radiografados com tensdo de pico de 29 kVp até 33 kVp e os mapas
que representam mamas idosas, isto é, que possuem menor percentagem de tecidos
fibrosos, foram radiografados com tensdes de pico de 25 kVp até 29 kVp. Os
espectros de 4nodo de rédio foram utilizados para radiografar mapas espessos, de 60
a 65 mm, enquanto que os espectros de dnodo de molibdénio foram utilizados para

radiografar mamas menores, de 45 a 55mm.
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6.3.3 — Banco de imagens simuladas dos fantomas (BISP)

Para obter o banco de imagens simuladas dos fantomas (BISP) os 300 mapas
de espessuras do banco de mapas dos fantomas, descritos no item 6.2.2, foram
“radiografados” com as mesmas condigdes de exposi¢do que as utlizadas para
radiografar os fantomas 1 e 2. Foram usados os 4nodos de molibdénio e rédio, filtros
de molibdénio e rédio, tensbes de pico de 27 kVp com 210 mAs e 49 kVp com 8
mAs. Essas combinagdes possibilitaram obter quatro imagens por mapa, o que
representa um BISP com 1200 imagens.

As imagens simuladas dos fantomas nfo precisaram ser recortadas em regides
de interesse de 300x300 pixels, pois ja possuem esse tamanho. A titulo de exemplo a
figura 6.14, no item 6.6, mostra quatro imagens simuladas do fantoma que foram

obtidas com tensdo de pico de 27 kVp e 4nodo de molibdénio.

6.4 — Aquisicdo das imagens mamograficas

6.4.1 — Obtencgiao do banco de imagens dos fantomas (BIP)

No intuito de dispor de um banco de imagens com pardmetros conhecidos, os
fantomas 1 e 2 de tecidos descritos no item 5.2, foram radiografados com o
mamografo GE Senhography DMR com as técnicas de exposicdo utilizadas na rotina
hospitalar, sendo 27 kVp e¢ 180 mAs, 4nodos de molibdénio (Mo) e rédio (Rh) e
filtros de 30 um de Mo ou 20 um de Rh. Eles também foram radiografados, com os
mesmos filtros e anodos, usando tensdo de 49 kVp e 7.1 mAs. As imagens foram
produzidas com e sem as microcalcificagdes. Esse procedimento resultou em oito
imagens para cada fantoma que foram catalogadas e digitalizadas com um UMAX
Mirage II, utilizando 254 pontos por polegada e 8 bits de resolugdo de contraste.

A figura 6.7a ¢ a imagem do fantoma 1, radiografado em 27 kVp com o
anodo e filtro de molibdénio. A figura 6.7b ¢ a imagem do fantoma 2 nas mesmas
condi¢des. Duas particularidades podem ser vistas na figura 6.7a: a primeira ¢ uma
divisdo de cor cinza, que aparece horizontalmente no meio do fantoma 1. Essa
divisdo € uma placa de lucite colocada dentro do recipiente para dividir os tecidos de

48 e 65 anos. A regido superior corresponde ao tecido de 48 anos. A segunda
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particularidade é a presenga de um quadrado claro, do lado direito da parte superior
do fantoma que corresponde a uma regido de 300x300 pontos. Cada regido recebeu
um nome que a identifica facilmente, conforme mostra a tabela 6.1.

Na tabela 6.1 as regides sdo numeradas de R1 a R8, sendo que de 1 a 4 s&o as

regides do fantoma 1 e de 5 a 8 sdo as regides do fantoma 2. A identificagdo dos

fantomas ¢é feita na segunda coluna por P1 ou P2. As letras a, b, ¢ e d das quatro
Gltimas colunas identificam a condigéo de exposigdo de cada imagem, sendo a e b as
imagens feitas com 4nodo de molibdénio e € ¢ d as imagens feitas com 4nodo de
rédio. Além disso, as imagens a e ¢ foram feitas com tensio de pico de 27 kVp e as
imagens b e d foram feitas com tens&o de pico de 49 kVp.

Tabela 6.1 — Formato dos nomes das imagens dos fantomas que
serdo usados nos proximos itens.

Anodo
Regido |Fantoma| Molibdénio Rédio
27 kVp!| 49 kVp |27 kVp |49 kVp
R1 P1 a b c d
R2 P1 a b c d
R3 P1 a b c d
R4 P1 a b c d
R5 P2 a b c d
R6 P2 a b c d
R7 P2 a b c d
R8 P2 a b c d
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(2) (b)

Figura 6.7 — Imagens dos fantomas de tecido feitas em mamografo e usando tenséo de 27 kVp, com
anodo e filtro de molibdénio.

As fotos das figuras 6.8a e 6.8b sfo as imagens digitalizadas dos fantomas 1
e 2 que foram radiografados em 49 kVp com &nodo e filtro de molibdénio. Nas
imagens podem ser vistos a escada de lucite e os marcadores de chumbo delimitando
as regides.

Pode-se perceber que estas imagens apresentam menos contraste entre os

_ tecidos do que aquelas da figura 6.7, ou seja, o borramento de fundo estd mais

'suavizado.



(b)

Figura 6.8 — Imagens dos fantomas de tecido feitas em mamégrafo e usando tensdo de 49 kVp, com

anodo e filtro de molibdénio.

As duas imagens produzidas com anodos de rédio ndo foram mostradas aqui
por serem visualmente iguais e ndo contribuem para ilustrar melhor os resultados.

Das oito imagens foram recortadas quatro regides de cada uma, totalizando
32 imagens, com 300x300 pixels contendo as microcalcificagdes. Estas 32 imagens
formam o banco de imagens dos fantomas (BIP).

Os médicos especializados em exames mamograficos do Hospital das
Clinicas da Faculdade de Medicina de Ribeirdo Preto que observaram as imagens dos
fantomas consideraram que elas poderiam ser tomadas como parte de imagens de
mama.

Este banco de imagens tem a vantagem de ser construido com caracteristicas
controladas. O conhecimento das proporgdes entre os tecidos e de suas densidades a
espessura correta da mama, a localizag&o precisa das microcalcificages e de todas
as condi¢Bes de exposigdo permitem que as imagens sejam bem caracterizadas para

se produzir uma simulag@o mais adequada.
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6.4.2 — Banco de imagens de regides de interesse (RMIAS)

Para poder comparar as imagens simuladas foram usadas mamografias reais.
Elas vieram de um banco de imagens disponivel na Internet ¢ denominado de MIAS.
As imagens contidas no MIAS s3o mamografias inteiras obtidas em exames de
rotina, com uso de filme radiografico digitalizado, das quais foram recortadas 258

regides de interesse formando o banco como descrito 5.6.

6.5 — Comparacgio dos atributos globais das imagens
simuladas e reais

6.5.1 — Comparacio dos atributos das imagens simuladas dos
fantomas (BSIP) com os atributos das imagens reais dos
fantomas (BIP)

A primeira métrica quantitativa, usada na validagdo do modelo de simulag3o,
permite a comparagéo dos atributos globais (média e varidncia dos niveis de cinza)
das 32 imagens dos fantomas 1 e 2 do BIP com as 1200 imagens simuladas do BISP.
Para promover essa compara¢do foram selecionadas as imagens do BISP que
possuiam os valores desses atributos com erro dentro da faixa de +5% em relacfio as
imagens dos fantomas. As imagens simuladas foram produzidas com as mesmas
condigdes que as imagens dos fantomas, ou seja, mesma proporgdo entre os tecidos,
mesma espessura, mesma kVp e mAs, entretanto como elas tem a distribui¢fio
al'eatéria, entre os tecidos, surgiram varias imagens cujos atributos estavam nesta
faixa de valores. Os pares de imagens reais/simuladas foram selecionados por
comparagdo visual.

Apés a escolha dos pares de imagens, os valores dos atributos com os
respectivos erros foram colocados na tabela 6.2. Essa tabela estd ordenada em ordem
crescente pelos valores das varidncias das imagens dos fantomas (4* coluna). A
primeira coluna representa a ordem numérica das imagens que serd usada para
referencia-las nos graficos das figuras 6.9 e 6.10. A segunda coluna contém os nomes
das imagens dos fantomas de modo que indicam sua procedéncia, conforme exposto

na tabela 6.1. Na terceira e quarta colunas sfo apresentados os valores das médias
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dos niveis de cinza e das varidncias das imagens dos fantomas, respectivamente. A
quinta coluna representa os nomes das imagens simuladas, que foram selecionadas
do BISP, de acordo com os critérios expostos no item anterior. A sexta e sétima
colunas sdio as médias e as varidncias das imagens simuladas. As colunas 8 e 9
contém as diferengas percentuais para cada atributo (média e varidncia) de cada par
de imagens real/simulada, sendo que cada linha da tabela representa um par.

As imagens simuladas da tabela 6.2 receberam nomes com a mesma regra das
imagens dos fantomas, onde as iniciais IS (Imagem Simulada) so seguidas de um
numero que varia de 1 a 8 para indicar o mapa de espessura. A seguir uma letra

minuscula (a, b, ¢ ou d) indicando a técnica de exposi¢do, conforme a tabela 6.1.
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Tabela 6.2 — Atributos globais para as imagens dos fantomas e para as imagens simuladas. As
duas ultimas colunas do lado direito da tabela apresentam o erro da média e da

variancia para cada par de imagens real/simulada.

Imagens Reais

Imagens Simuladas

Erro em (%)

IG* |Imagem| Média [Varidncia| [Imagem | Média |Varidncia| | Média Varidncia
1 R8S2a | 90.21 | 1196.47 IS8a 90.07 | 1183.42 -0.16 -1.09
2 R5S2a | 78.30 | 1058.20 1S5a 79.97 | 1037.40 2.13 -1.97
3 R8S2c | 78.94 | 861.42 I1S8¢c 78.50 | 862.02 -0.56 0.07
4 R582c | 70.70 | 703.31 IS5¢ 72.74 | 706.65 2.89 0.47
5 R181c | 77.69 | 636.05 I1S1c 77.52 | 635.77 -0.22 -0.04
6 R4S1c | 76.86 | 601.72 I1S4c 76.81 | 604.26 -0.07 0.42
7 R281c | 77.43 | 560.74 1S2¢ 78.13 | 559.71 0.90 -0.18
8 R6S2a | 69.16 | 506.25 IS6a 68.26 | 503.91 -1.30 -0.46
9 R7S2a | 69.11 | 484.44 187a 68.32 | 476.52 -1.14 -1.63
10 | R8S2b | 88.28 | 419.43 I1S8b 86.97 | 421.73 -1.48 0.55
11 | R5S2b | 79.10 | 408.44 1S5b 7942 | 413.65 0.40 1.28
12 | R1S81a | 7267 | 373.65 I1S1a 72.47 | 376.60 -0.28 0.79
13 | R6S2c | 62.14 | 298.25 ISéc 62.67 | 297.29 0.85 -0.32
14 | R7S2c | 61.49 | 276.89 1S7¢c 61.41 | 277.32 -0.13 0.16
15 | R4S1a | 69.60 | 259.53 I1S4a 70.84 | 261.31 1.78 0.69
16 | R3S1c | 73.33 [ 258.25 I1S3c 73.12 | 252.94 -0.29 -2.06
17 | R7S2b | 75.60 | 239.63 1IS7b | 74.25 | 236.22 -1.79 -1.42
18 | R6S2b | 75.58 | 203.63 IS6b 74.24 | 204.02 -1.77 0.19
19 | R2S1a | 61.56 | 201.92 I1S2a 62.57 | 201.32 1.64 -0.30
20 | R8S2d | 62.15 | 188.24 IS8d | 62.12 | 189.27 -0.05 0.55
21 | R582d | 57.58 | 142.32 I1S5d 58.66 | 140.81 1.88 -1.06
22 | R1S1d | 73.10 | 108.20 1S1d 73.19 | 109.41 0.12 0.19
23 | R4S1d | 69.42 84.27 1S4d | 68.65 84.88 -1.11 0.72
24 | R281d | 65.73 82.45 I1S2d 66.75 83.18 1.55 0.89
25 | R7S2d | 54.50 74.13 IS7d 55.28 75.00 1.43 1.17
26 | R6S2d | 54.82 70.06 1S6d 54.05 68.96 -1.40 -1.57
27 | R3S1a | 47.87 45.56 IS3a | 49.00 46.42 2.36 1.89
28 | R3S1d | 55.69 37.33 1S3d 56.29 37.91 1.08 1.565
29 | R4S1b | 60.57 31.80 1S4b | 60.82 31.51 0.41 -0.91
30 | R1S1b | 59.56 30.69 1S1b 58.95 30.47 -1.02 -0.72
31 | R281b | 57.12 22.56 IS2b 56.28 23.34 -1.47 3.46
32 | R3S1b | 50.93 11.49 1S3b | 51.07 11.78 0.27 2.52

* |G = Imagem no Grafico que representa a o eixo horizontal nos graficos das figuras 6.9 e 6.10.
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Para facilitar a visualizagdo do comportamento destes atributos foi construido
um grafico da varidncia (Figura 6.9a) e outro da média (figura 6.10a). Eles mostram
a coeréncia do comportamento dos atributos entre as imagens reais e simuladas. Essa
coeréncia pode ser melhor visualizada pelos graficos das figuras 6.9b e 6.10b que
trazem os respectivos graficos dos erros para cada atributo. Pode-se observar nos
graficos 6.10a e 6.10b que o erro para média, também, estd dentro da faixa de +5%.
Para a varidncia a faixa de erro de 5% estd dentro do ajuste possivel para aparelhos
de raios X. Erros menores podem ser obtidos pelo programa de simulagio, porém

isto requer ajustes finos de corrente que os equipamentos de raios X ndo possuem.
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6.5.2 — Comparagciio dos atributos das imagens simuladas de mama
(BGIS) com os atributos das mamografias reais (RMIAS)

Para dar prosseguimento & métrica de comparagdo dos atributos globais todas
as imagens, tanto as 258 reais (RMIAS) quanto as 1500 simuladas (BGIS) foram
submetidas ao programa de extragdo de atributos globais (média e varidncia). Em
seguida, todas as imagens foram ordenadas em ordem crescente pelo valor da
varidncia dos niveis de cinza e foram escolhidas as 258 imagens do BGIS que
possuiam os valores de varidncia mais préximos dos valores das 258 imagens do
RMIAS.

Entretanto, como as imagens do RMIAS nio sdo acompanhadas do registro
das proporgdes entre os tecidos, da espessura, das kVp e mAs, ndo foi possivel achar
uma boa concordancia entre os valores dos atributos para todas as imagens. Por isso
varias imagens foram simuladas novamente com pequenas varia¢des das kVp e mAs
originais até que os valores da varidncia ¢ da média ficassem numa faixa de erro
menor que 5%.

Nos graficos das figuras 6.11a e 6.12a pode-se notar que as 258 imagens do
banco de imagens simuladas (BGIS) e do banco de mamografias reais (RMIAS)
possuem comportamentos muito proximos no que se refere a varidncia e 3 média.

Os valores de varidncia estdo compreendidos entre aproximadamente 20 e
1400, entretanto, mesmo numa faixa tdo grande, foi possivel manter o erro dentro de
uma faixa constante de +5%, conforme pode ser visto no grafico de erro da figura
6.11b. Essa mesma constatacio pode ser estendida para as simulagdes das imagens

dos fantomas mostradas nos graficos das figuras 6.9.
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As médias dos niveis de cinza, que estdo nas figuras 6.10a e 6.12a, também
comprovam o comportamento semelhante das imagens simuladas em relagdo as
imagens reais. As figuras 6.10b ¢ 6.12b mostram que o erro nunca ¢ superior a = 4

%.

6.5.3 — Discussio sobre a extracio de atributos das imagens dos
fantomas (BIP) e das imagens simuladas dos fantomas

(BISP)

Os atributos globais das imagens podem ser controlados, na exposi¢ao,
principalmente por trés fatores: a) as condicdes de exposigdo: kVp, corrente do tubo
e tempo; b) a curva caracteristica do receptor de imagem (filme), que varia com a
emulséo do filme e a revelagdio; c) a digitalizagdo do filme.

Para uma mesma kVp a média dos niveis de cinza depende basicamente da
corrente x tempo (mAs) que o radiologista aplica no momento do exame, enquanto
que a varidncia depende principalmente da kVp e da distribui¢io dos tecidos no
interior da mama.

Foram adotados na simulacdo das imagens dos fantomas as mesmas kVps
utilizadas para adquirir as imagens reais, assim a influéncia desse pardmetro nos
atributos das imagens simuladas foi a mesma que nas imagens reais.

A absor¢do da emulsdio do filme utilizado para obter as imagens reais ndo
pode ser simulada corretamente, pois sua composigdo quimica ndo estava disponivel.
Em substitui¢io foi utilizada uma emulsgo genérica dada por Curry et. al. 1990 que
certamente ndo possui as mesmas caracteristicas que a emulsdo do filme. No entanto,
o comportamento do conjunto filme-écran foi avaliado através da escada de lucite
colocada junto com os fantomas de tecido. Essa imagem permitiu encontrar o
nimero de fotons necessario para formar um nivel de cinza. Foi utilizado, durante
toda a simulagdo, o valor médio de 650 fotons por nivel de cinza para uma érea de
0.1x0.1 mm?>. Esse valor sofreu variagdes da ordem de 15% de uma simulagfo para
outra, para ajustar emulsdo/écran real. Além disso, o mesmo filme tem
comportamentos diferentes quando a kVp ¢ alterada gerando por isso diferentes
niveis de cinza para uma mesma dose, essa aproximagdo produziu conseqiiéncias que

sdo discutidas mais adiante.
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Os possiveis efeitos da digitalizag@io nfo foram considerados no processo de
simulagdo, pois o digitalizador foi ajustado no modo automatico e todos os filmes
foram digitalizados de uma s6 vez, por isso os possiveis erros causados pela
digitalizagdo foram considerados constantes ¢ oriundos do processo de formagéo da
imagem. Além disso, como o digitalizador é comercializado para digitalizar filmes
radiograficos, os possiveis erros podem ser considerados pequenos.

Dado que todos os fatores discutidos até agora sdo fixos, foi possivel apenas
realizar mudangas nas correntes do tubo e nos tempos de exposi¢do para ajustar os
atributos das imagens simuladas aos atributos das imagens reais.

A varia¢do do mAs muda tanto a varidncia quanto 4 média dos niveis de cinza
da imagem. Entdo a opgdo foi pelo ajuste da varidncia que € um fator importante no
processamento de imagens. De maneira geral, as imagens simuladas necessitaram de
um mAs cerca de 10 a 15% maior, em relagdo as imagens reais, para produzir um
valor equivalente de varidncia, indicando que a emuls@o simulada é menos
contrastante que a emulsdo/écran real. O fato de a imagem simulada ficar com o
valor médio dos niveis de cinza maior que o da imagem real indica que a emulsdo
simulada é menos sensivel que a real. Este é um resultado esperado, pois as emulsdes
mais recentes (Min R e MAMO Braph), lancadas pela Kodak na segunda metade da
década de 80, sdo produzidas com tecnologia quimica que permite obter maior
sensibilidade e maior contraste, enquanto que a emulsdo usada na simula¢fio vem de
uma foérmula padréo ja conhecida a varias décadas.

Apesar dos atributos das imagens poderem ser ajustados, ainda existem erros
nos valores tabelados. O processo de simulagdo permite que sejam feitos ajustes que
as vezes sdo tdo pequenos que ndo seria possivel obte-los num equipamento real.
Assim foi adotado, na simulago, o valor que estd dentro de um ajuste possivel na
pratica.

O erro na média da-se pelo fato de somar um valor inteiro aos niveis de cinza,

pois, neste caso, ndo é possivel somar valores decimais.
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6.5.4 — Discussido sobre a extracdo de atributos das mamografias
reais do RMIAS e das imagens simuladas do BGIS

Em fungdo da liberdade na escolha dos pardmetros para esta simulagdo foi
relativamente facil ajustar o banco de imagens simuladas ao banco de mamografias
reais. No entanto, essa ¢ uma liberdade subjetiva, ou seja, como os pardmetros das
mamografias reais (kVp, corrente, tempo, espessura da mama e proporcdes entre 0s
tecidos) no sdo conhecidos as imagens simuladas nfo podem ser ajustadas segundo
estes pardmetros. Na verdade o ajuste se da por uma combinacdo que acaba
produzindo uma coincidéncia nos valores dos atributos. Por outro lado, essa
liberdade permite que sejam simuladas imagens com caracteristicas bastante
variadas, tanto com relag@o a varidncia quanto como relagdo a média dos niveis de
cinza. A varidncia das mamografias reais atinge uma faixa ampla (de ~20 a ~1350)
e a simulagdo acompanha essa faixa sem dificuldades. A média pode ser facilmente

ajustada para qualquer valor variando a corrente ou o tempo.

6.6 — Comparacgio visual entre as imagens reais e as
imagens simuladas

6.6.1 — Comparacio visual entre as imagens simuladas do fantoma
(BISP) com as imagens reais do fantomas (BIP)

A valida¢do do modelo de simula¢do também foi feita pela comparagéo visual
das 32 imagens simuladas escolhidas do BISP com as 32 imagens dos fantomas.
Entre as imagens que tinham atributos parecidos foram escolhidas aquelas que
possuiam aspectos semelhantes quanto a distribui¢do das regides claras e escuras,
ndo sendo necessario que elas se encontrassem nas mesmas coordenadas espaciais.
Na selegdo, também, foi levado em conta a textura das imagens. Por se tratar de uma
escolha subjetiva este procedimento foi realizado com a ajuda de dois pesquisadores,
especializados no processamento de imagens mamograficas. Desse modo as 32
imagens escolhidas nfo ficaram sujeitas a uma Unica avaliagdo. Das 32 imagens,
consideradas semelhantes pelos pesquisadores, estdo apresentados 8 exemplos para

ilustrar a comparagdo visual.
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As fotos (a), (b) e (¢) da figura 6.13 ilustram trés imagens do BIP que
mostram regides de interesse recortadas das imagens dos fantomas de tecido. R1S1a,
R2S1a, R6S2a € R4S1-sc radiografadas em 27 kVp com anodo e filtro (30 um) de
molibdénio.

Como estas imagens estdo ampliadas, em relagdo as da figura 6.7, pode-se
observar que as fotos (a), (b) e (c) possuem microcalcificagdes. Para ilustrar as
imagens produzidas sem a presenga do fantoma de microcalcificagdes € mostrada a

foto (d) que foi recortada da imagem do fantoma 1, por isso seu nome recebeu o

sufixo sc. A correspondente imagem simulada da figura 6.14d também recebeu o

sufixo sc porque foi simulada sem a presenga do mapa de microcalcificagoes.

(a) R1Sla (b) R2S1a

" (c) R6S2a | (d) R4S1-sc

Figura 6.13 — Imagens de regides de interesse extraidas das imagens dos
fantomas 1 e 2 que foram radiografadas em 27 kVp.
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As fotos (a), (b), (c) e (d) da figura 6.14 sdo quatro imagens simuladas com

caracteristicas visuais semelhantes as das imagens reais.

(c) IS6a (d) ISda-sc

Figura 6.14 — Imagens de regides de interesse simuladas apresentando
semelhanca visual com as imagens da figura 6.13.

A comparagio visual também foi feita para as imagens produzidas em 49 kVp
e mesma filtragem. Para isso foram usadas imagens das mesmas regides de interesse
apresentadas nas figuras 6.13 ¢ 6.14. As fotos da figura 6.15 sdo as imagens dos

fantomas e as da figura 6.6 sdo as simuladas.
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Comparando as imagens feitas em 27 e 49 kVp pode-se verificar o efeito do
aumento da kVp sobre a suavizagdio do contraste dos tecidos. As imagens reais €
simuladas apresentam a mesma diminui¢do de contraste entre os tecidos da mama
quando a tensdo de pico passou de 27 kVp para 49 kVp. Além de semelhangas entre
as imagens da 6.13 e 6.14 este efeito ¢ outra caracteristica que valida a simulagéo,
pois a suavizag@io ocorre de forma bastante semelhante entre as imagens reais e

simuladas da figuras 6.15 €.6.16.

(a) RIS1b (b) R2S1b

(c) R6S2b T (d) R4SIb-sc

Figura 6.15 — Regibes de interesse dos fantomas radiografadas com tenséo de
49 kVp para anodo e filtro de molibdénio. Notar que estas s@o as
mesmas regiées de interesse apresentadas na figura 6.13.
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(a) IS1b D) 1S2b

() 1S6b (d) 1S4b-sc

Figura 6.16 — Imagens de regides de interesse simuladas com tens&o de 49
kVp para anodo e filtro de molibdénio. Notar que estas s&do as
mesmas regides de interesse apresentadas na figura 6.14.



6.6.2 — Comparagio visual das imagens simuladas de mama (BGIS)
com as mamografias reais (RMIAS)
Outra forma de validar o modelo de simulagdo, pela comparagfo visual, foi
comparar as imagens simuladas do BGIS como imagens mamograficas do RMIAS.
As fotos das figuras 6.17 mostram quatro imagens, de 300x300 pixels, das
regides de interesse recortadas das mamografias (RMIAS). Estas imagens foram
escolhidas por serem diferentes das imagens dos fantomas. Elas sdo mais claras, tem

a distribuicdo das regides claras e escuras mais uniforme e regides escuras menores.

(b)

(d)

Figura 6.17 — Imagens do RMIAS que séo regides recortadas de mamografias obtidas
em exames de rotina.
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As fotos mostradas na figura 6.18 sdo as imagens simuladas que foram
escolhidas do BGIS com a ajuda de dois outros pesquisadores experientes em

processamento de imagens mamograficas.

© | | @

Figura 6.18 — Imagens mamograficas simuladas que foram escolhidas do BGIS pela suas
semelhangas com as imagens reais.

As imagens do banco de imagens foram apresentadas a um mastologista que

considerou que elas poderiam ser trechos de mamografias reais.

6.6.3 — Discusses sobre a comparacio visual das imagens reais e
simuladas.

A comparagdo visual permite estabelecer uma coeréncia entre o aspecto geral

das imagens reais e simuladas, que ndo pode ser facilmente medida, pois ndo existe

um padrio definido que determine a formagéo de uma imagem de mama. O fato de

produzir uma simulagdio baseada na distribuigdo aleatéria dos tecidos mostrou-se
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eficiente na obtencfo de imagens com caracteristicas semelhantes as imagens
mamogréaficas.

A anatomia da mama ¢ definida no que diz respeito a formacéio dos tecidos e
apresenta uma certa divis@o interna como foi mostrado na teoria. Porém, variagéo das
espessuras dos tecidos ao longo de uma 4rea, que é o que realmente importa para a
formagdo da imagem, pode ser considerada como aproximadamente aleatéria,
principalmente nas regides proximas ao térax onde foram recortadas as regides de
interesse. Esse aspecto aleatorio da distribuicdo dos tecidos fica ainda mais evidente
nas imagens dos fantomas onde nio foi assumido nenhum arranjo na montagem. Os
tecidos, simplesmente, foram depositados dentro do invélucro de lucite.

A comparagdo visual com as mamografias reais permitiu, portanto, verificar
que a simulagfo € mais adequada a regides da mama onde a espessura ¢ constante, ou
seja, a regifio central da mama, proxima ao torax, que pode ser vista em imagens
feitas na dire¢do crinio-caudal ou médio-lateral, sendo que nesta tltima deve-se
excluir o misculo peitoral.

As regides proximas a borda da mama, onde a espessura varia
aproximadamente de forma cilindrica, nfo foram simuladas por trés motivos.
Primeiro, nessas regides € possivel perceber uma conformagdo anatémica um pouco
diferente da regifio central, pois os vasos e tecidos de sustentacdio tornam-se mais
evidentes e muitos apresentam uma tendéncia de orienta¢do na dire¢io do mamilo.
Além disso, as regides proximas 4 borda apresentam um escurecimento rapido na
dire¢do axial, em funcdo da diminui¢fo da espessura. Por essas razdes a simulagfio
necessitaria seguir um caminho diferente daquele que prevé uma distribuicdo
aleatoria dos tecidos. Segundo, essa abordagem de simulagio requer maior
complexidade computacional, maior tempo de processamento e necessidade de
armazenar maior quantidade de informagSes, como, por exemplo, a variacdo da
espessura da borda da mama. Terceiro, a maior tendéncia de ocorrer lesGes estd na
regido onde a espessura da mama comprimida é constante, pois ai esta a maior parte
das glindulas (portadoras de lesdes). Entdo simular as regides proximas & borda da

mama pode significar um esforc¢o extra que é desnecessario.
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6.7 — Avaliando a eficiéncia da deteccio de
microcalcificacdes nas imagens reais de fantoma (BIP)
e simuladas de fantoma (BISP)

A tltima métrica a ser utilizada, para validar quantitativamente a simulagéo
de imagens, é a eficiéncia da detecgiio de microcalcificagdes nas imagens reais €
simuladas. A construcdo dos fantomas de tecido e de microcalcificagdes permite que
os resultados do processamento sejam quantificados precisamente. O programa de
processamento utilizado nesta etapa foi descrito no item 5.6.2.

A tabela 6.3 mostra os resultados da detec¢do para as 32 imagens reais dos
fantomas 1 e 2 do BIP. Nesta tabela, os resultados estfo distribuidos por espessura de
microcalcificagdo. Em cada imagem ¢ possivel detectar no mAXimo  seis
microcalcificagdes por espessura, o que significa detectar no maximo 24 por
imagem. Os valores 0.5, 0.4, 0.3 ¢ 0.2, em negrito, representam as espessuras das
microcalcificagdes em [mm] e FP as falsas detecgdes ocorridas.

As quatro primeiras linhas da tabela 6.3 (RISI a R4S1) referem-se as
imagens do fantoma 1 e as quatro ultimas linhas (R5S2 a R8S2) referem-se ao
fantoma 2.

As imagens simuladas do fantoma (BISP), também foram submetidas ao
programa de processamento e a detecgfo das microcalcificagdes foi quantificada e
apresentada na tabela 6.4, no mesmo formato que a tabela 6.3.

Para comparar a tabela 6.3 com a 6.4 pode-se escolher linhas horizontais em
ambas, pois cada linha representa quatro imagens equivalentes real/simulada.

A tabela 6.5 mostra o somatério das detecgBes por regides com o erro entire a
detecgdo feita nas imagens simuladas e nas reais. Esta variacdo da diferenga foi
calculada em relagdo as 96 microcalcificagdes que deveriam ser detectadas por
regidio nas quatro tensdes de pico. Essa tabela mostra, na ultima coluna o total de

detecgbes de microcalcificagdes sem incluir os falsos positivos (FP).
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Tabela 6.3 — Detecgdo de microcalcificages, nas imagens dos fantomas 1 e 2 de tecidos.
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Anodo de molibdénio Anodo de Rédio

27 kVp 49 kVp 27 kVp 49 kVp total
0.5/0.4/0.3|0.2| FP||0.5/0.4/0.3/0.2| FP| 0.5 |0.4|0.30.2|FP | 0.5 0.4|0.3[0.2| FP |’
RIS1[ 5 [ 5[4 [1[10|[ 5[4 [1[1][11|[2]1]0]0]0]|[5]6]4]1[1]4%
R2S1[ 6 |2 [ 1 [ 14|64 [2]1]6]|[6]6[6|4[12][5[1]1]1]3]53
R3S1| 5 | 6 [ 13|14 5|6 1|5(33|[5]6]3][5]21]|5]6]1]1]8]64
R4S1| 5 (5 [ 3|4 |8 6|6|4|3[26|[4]4|1[0[0] 6]4]1][3]|3]50
R5S2/ 0 [0]o0|o0|0|[0[2]0]0]0][0]0]0|0|0][0]4 3 [0][1]09
R6S2[ 5 |6 | 1 28530 1]1|[5][5]0[1]2] 4 4 [2][1]1]4%
R7S2[ 3 |6 | 4 |4 |3/ 5|64 3[3|[1]6]2]4[0] 2]6]3[1][1]60
R8S2[ 3 [1]0]00|[3]5[0]00]|[2]0]0]0]0][4]2]0] 21 ]2
(a) (b) (c) (d) 357

Tabela 6.4 — Resultado da aplicagdo do processamento, para detecgio de microcalcificagdes, sobre as
imagens simuladas.

Imagens Simuladas

Anodo de molibdénio Anodo de Rédio
27 kVp 49 kVp 27 kVp 49 kVp total
0.5{04(03/0.2|FP|/0.5/0.4(0.3{0.2/FP{|0.5/0.4(0.3|0.2FP{|0.5(0.4]/0.3{0.2|FP s:gi
IS1/6 |5/ 4|11]0 6|4(1/0]0 310107010 6|54 /{1/|0]46
1IS2| 6 | 3| 1|11 2 6 31111 644,20 51311 |0]| 047
IS3| 6 |4 2|3 |7 6| 55411266 4|3|6 5({6 3|2 |18} 70
IS4/ 6 | 513|210 6|6|42]|0 57212]|]01|0 6 (620|057
IS5/ 110000 111710010 0/]0(0]|0]O0 5/3|]0j]0|0 M
IS6{ 6 | 32|10 6211010 5511|115 514 (111]4])44
IS7| 5143|210 6| 6(3]2]0 3/512]141}0 3653|1057
IS8 3| 1| 0|0 ]| O 5[/2|10j01|0 2(1(0/0]0 51100020
(a) (b) (c) (d) 352

Tabela 6.5 - Somatério das detecgbes de microcalcificagdo para cada regisio de interesse real
e simulada nas quatro tensdes de pico.

Imagens 1 2 3 4 5 6 7 8 FP || Total*

Reais 45 | 53 | 64 | 59 9 45 | 60 | 22 | 181 357
Simuladas | 46 | 47 | 70 | 57 | 11 | 44 | 57 | 20 | 55 352
Diferenca 1 -6 6 -2 2 -1 -3 -2 |-126 -5
A difer. (%)* | 1.04 |-6.25( 6.25 |-2.08( 2.08 |-1.04[-3.13|-2.08 ]| ----- -0.65

* Este total ndo inclui os falsos positivos (FP).
* Esta variagao da diferenga foi calculada em relagio as 96 microcalcificagdes que deveriam
ser detectadas por regido nas quatro tensdes de pico.



6.7.1 — Discussio sobre a detec¢do de microcalcificacdes das imagens
reais e simuladas

A detec¢dio das microcalcificagdes nas imagens simuladas produziram
resultados muito préximos daqueles obtidos com as imagens reais. A detecgdo global
teve a mesma ordem de grandeza, foram detectadas 357 microcalcificagbes nas
imagens reais e 352 nas imagens simuladas, o que d4 uma diferenca de —1.4% ou —
0.65% em relagdo ao total de microcalcificagdes que deveria ser detectado.

Quando os dados sdo separados por tipo de dnodo tem-se os seguintes
resultados. Anodo de rédio: em 27 kVp foram 79 detecc¢des para as reais e 76 para as
simuladas, que d4 uma diferen¢a de -3 detec¢des ou —3.8%; em 49 kVp foram 89
detecgdes para as reais contra 92 das simuladas (3.4%). Anodo de molibdénio: em 27
kVp foram 92 detec¢Ses para as reais e 89 para as simuladas (-3.3%); em 49 kVp
foram 97 para as reais e 95 para as simuladas (-2.1%). Considerando que a
distribui¢do dos tecidos, dentro das regibes de interesse, ndo é exatamente a mesma
nas imagens reais e simuladas e que a detecgdo depende do contraste existente ao
redor das microcalcificagdes esses resultados sdo muito bons.

As semelhan¢as no comportamento da detec¢do, também, podem ser vistas
nos pares de imagens reais R2S1(a,b,c,d) com as simuladas IS2(a,b,c,d) onde
ocorrem detec¢des da maioria das microcalcificagbes presentes, ja nos pares de reais
R5S2(a,b,c,d) com as simuladas IS5(a,b,c,d) a detecg¢o é ruim em ambos.

Outro fato que contribui para validar o modelo de simulago ¢ a detecgdo em
fungdo da idade. E esperado que a detecgfio seja melhor para pacientes mais idosas,
que apresentam percentagens de tecidos fibrosos menores. O fantoma 2, que esta
répresentado pelas quatro ultimas linhas das duas tabelas, ¢ referente a amostra de
tecido de 25 anos, cujo nimero total de deteccdes € 136 para as imagens reais e 132
para as simuladas. O fantoma 1, que representa os tecidos de 48 e 65 anos, tem 221
deteccdo para as reais € 222 para as simuladas. Estes ultimos dados reforcam a
coeréncia entre imagens simuladas e reais, e também vai de encontro ao que €
esperado pela pratica clinica. Estes resultados mostram que as imagens dos fantomas
1 e 2 representam a realidade por estarem coerentes com o esperado e que as imagens
simuladas tém o mesmo tipo de comportamento que as reais.

Restam ainda as detec¢des dos falsos positivos. Os valores percentuais,

mostram que, nas imagens simuladas, os falsos positivos so menores que nas reais.

141



Em valores absolutos as imagens reais apresentam 181 detecgdes FP contra 55 das
imagens simuladas.

Os falsos positivos s@io gerados pelas frequéncias espaciais altas, causadas
pelo contraste entre tecidos moles, e pelos ruidos devidos & qualidade da aquisigfo.
Para tratar da questdo dos falsos positivos seria necessario um aprofundamento que
ndo faz parte dos objetivos deste trabalho, por isso nfo foi inserido, no modelo de

simulag@o que somente visa validar a simulagio.

6.8 — Aplicaciio da simula¢io de imagens mamograficas na
melhoria da deteccio de microcalcificacdes.

6.8.1 — Obtencédo das melhores técnicas de exposicio

No intuito de encontrar as condi¢des de exposi¢do, que permitam obter a
maxima suavizagdo do borramento de fundo das imagens mamograficas, afim de
facilitar seu processamento, foi utilizado o método computacional descrito no item
5.7 que permite medir tanto o constraste DC de uma microcalficagdo em relagio a
propor¢des de tecidos mamdrios quanto a suavizagdo W de contraste entre estes
tecidos.

Esse programa de quantificagdo do borramento de fundo e do contraste foi
utilizado para encontrar as técnicas de exposi¢do que garantissem um contraste de
pelo menos 25 niveis de cinza entre uma microcalcificagio de 0.5 mm de espessura e
o ’fundo. A escolha dos 25 niveis de cinza é baseada na pesquisa de Chan et. al.
(1988) que utilizam este contraste para imagens digitalizadas com 1024 niveis de
cinza. Na busca por essas condi¢des o programa fez uma varredura para os espectros
de molibdénio, rédio e tungsténio sendo que a combinagéo de filtros é fornecida pelo
usudrio. As tensdes de pico dos espectros de molibdénio e rodio variaram de 22 kVp
a38kVpdelem1kVpede40kVpa50kVpde2em 2 kVp e dos espectros de
tungsténio variaram de 30 kVp a 140 kVp de 10 em 10 kVp, conforme apresentado
nas tabelas 6.6, 6.7 e 6.8. O filtros utilizados na simulagdo foram aluminio, cobre,
molibdénio, rédio, rubidio, itrio, zirconio, nidbio, tecnécio, ruténio, paladio, prata,

gadolinio, cadmio, indio e estanho. Suas espessuras podem variar livremente, porém
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na simulagdo elas variaram de 0.002 a 1.5 mm, sendo que o limite superior foi
adotado para que ndo houvesse muita atenuagio.

Para realizar essa varredura foi considerada a escada de tecidos de mama
descrita no item 5.7.2.1. A varredura foi realizada para uma escada com valor de H
igual a 50 mm, o que representa a espessura de uma mama média. A lesdo total
(n6dulo mais microcalcificagdo) foi assumida como sendo 0.1H (Smm), sendo que a
espessura dos tecidos do nodulo foi igual a 0.09H (4,5mm) e a espessura da
microcalcificagio foi de 0.01H (0,5mm).

Cada exposig¢do das escadas, saudavel e lesada, gera um par de curvas que
tem no eixo horizontal a percentagem de tecidos e no eixo vertical os niveis de cinza.
A figura 6.19 mostra trés pares de curvas, sendo que a preta corresponde a uma
exposigdo feita com espectro de molibdénio em 50 kVp com filtragdo igual a 1.0mm
de aluminio e 0.2mm de cobre, a vermelha a um espectro de rédio nas mesmas kVp e
filtragdo que o anterior € a verde a um espectro de tungsténio em 110 kVp com

filtragdo igual a 1.5mm de aluminio.

1040 ! | ' t ! I T I ! i v i N i ! I ! i
1000 + .
960 |- ]
% 920 =
£ I 1
7]
© 880 | A/‘ ]
'u .
. ® R , / J
© 840 -
% i —=— Saudavel (Mo em 50 kVp)
800 —o—Lesada (Mo em 50 kVp) |
—e— Saudavel (Rh em 50 kVp)
i —o— Lesada (Rh em 50 kVp)
760 |- / —a— Saudavel (W em 110 kVp) []
i —:—|lesada (W em 110kVP |7
720 1 I 1 1 1 1 1 1 1 I 1 I 1 1 1 I 1 1 i
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Percentagem de tecido adiposo em relagéo a espessura total
Figura 6.19 — Curvas de contraste e borramento de fundo para tecidos saudaveis e lesados.
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Utilizando o programa que calcula a inclinagdo (¥) e o contraste (DC), os
pares de curvas da figura 6.19 fornecem os seguintes valores: para o espectro de
molibdénio em 50 kVp o ¥ vale 227 e o DC 41; para o espectro de rodio em 50 kVp
o ¥ vale 234 e o DC 42; para o espectro de tungsténio o ¥ vale 144 e o DC 25.

Os valores de W foram calculados para as curvas da mama saudavel, pois,
para todos os espectros, elas possuem um ponto em comum que ¢ a intensidade
maxima. Esse ponto ocorre devido & normalizagio dos espectros para a dose ideal. O
valor de cada DC ¢ a média das distancias entre os pontos das duas curvas (saudavel
e lesada) ja que as curvas ndo sdo paralelas.

As tabelas 6.6, 6.7 e 6.8 mostram resultados mais amplos das varreduras para
os espectros de molibdénio, rédio e tungsténio respectivamente, todos com filtragdo
inerente de 0.5 mm de aluminio. A filtragdo adicional das tabelas 6.6 e 6.7 consiste
em 0.03mm de Mo, 0.02 mm de Rh, 0.5 mm de Rb, 0.05 mm de Nb, 0.2 mmde Cue
1.0 mm de Al ja a filtragdo adicional da tabela 6.8 consiste em 0.lmm de Cu,
0.03mm de Rh, 0.5 mm de Rb, 0.05 mm de Cd, 0.05 mm de Pd e 1.0 mm de Al

Estas varreduras incluem as condi¢bes de exposi¢cdo (kVp e filtros) que
tradicionalmente sdo usadas na rotina hospitalar e as condi¢des cujo borramento de
fundo ¢ o menor possivel para o contraste minimo de 25. Para cada combinagéo de
filtros ha duas colunas, uma com valores de ¥ repesentando as inclina¢des das
curvas de contraste e outra com valores de DC que so as diferengas de contraste
entre as curvas dos tecidos lesados e saudaveis.

A analise das tabelas 6.6, 6.7 e 6.8 mostra que imagens com contraste minimo
podem ser realizadas para kVps maiores que aquelas usadas nos exames de rotina,
pr'oporcionandO a redugdo do borramento de fundo. Os valores de contraste proximos
a 25 podem ser obtidos para todas as combina¢des de filtros dos espectros de
tungsténio e com tensdes de pico ndo inferiores a 70 kVp. As informagdes das
microcalcificagdes permanecem nas imagens feitas com tensdes mais altas, fato que
ja foi constatado por Johns; Yaffe (1985) e Johns er. al. (1985) quando estes fizeram
testes para aplicagdo da dupla energia em mamografia.

As trés primeiras colunas de ¥ ¢ DC das tabelas 6.6 ¢ 6.7 contém as
combinagdes de filtros que normalmente sdo usadas na rotina hospitalar que sdo:
0.02 mm de rédio, 0.03mm de molibdénio e 1.0 mm aluminio, sendo que os 0.5 mm

de aluminio presente em todas as colunas sdo da filtragdo inerente. Um forte
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indicativo de que estes célculos sdo consistentes é o fato destas colunas apresentarem
os maiores valores de ¥ e DC o que é esperado ja que estas combinagdes de filtros
foram concebidas justamente para produzir alto contraste entre os tecidos para
melhor visualiza¢fo por parte dos radiologistas. A quarta coluna, calculada com filtro
de 0.5 mm de Rb mostra valores de ¥ ¢ DC menores que aqueles calculados com os
filtros tradicionais. Ja a quinta coluna, calculada com 0.5 mm de Al e 0.2 m de Cu,

representa a combinag@o que produz os menores valores de ¥ ¢ mantem os valores

de DC superiores aquele estipulado por Chan ez. al. (1988).

Tabela 6.6 — Varredura para os espectros de molibdénio com 6 combinagdes de filtros,
com a espesssura dada em mm.

Al=0.5 Al=0.5 Al=1.5 Al=0.5 Al=1.0
Mo = 0.03 Rh = 0.02 Rb=0.5 Cu=0.2

kVp|l w DC W DC W DC W DC v DC
50 || 353 69 375 73 333 63 245 44 227 41
48 | 366 72 387 76 343 65 256 46 238 43
46 | 380 75 402 79 355 67 269 49 251 45
44 || 397 79 418 82 369 70 284 52 266 48
42 | 414 82 434 86 382 73 298 55 279 51
40 | 434 87 454 90 399 77 316 58 297 55
38 || 454 91 473 94 416 80 334 62 314 58
37 | 468 94 485 97 428 83 346 65 327 61
36 481 97 497 100 [ 439 85 359 67 339 63
35 ([ 494 100 | 508 102 { 450 88 372 70 352 66
34 | 508 103 [ 520 105 || 462 90 386 73 366 69
33| 522 106 | 531 108 [ 475 93 400 76 381 72
. 32| 536 110 || 543 110 | 488 96 417 79 397 75
31} 549 113 || 553 112 || 501 99 433 83 413 78
30 || 561 116 || 561 114 || 515 102 || 450 87 430 82
29 | 574 119 || 571 117 || 528 105 || 470 91 450 86
28 || 585 122 | 579 119 || 542 108 || 489 96 471 90
27 | 593 124 || 585 120 | 555 111 507 101 490 94
26 || 601 126 | 590 122 | 567 115 [ 526 106 | 511 99
25 | 607 128 || 594 123 | 580 118 || 541 111 530 104
24} 611 130 || 599 125 | 593 122 || 558 119 | 556 110
23 || 614 131 603 126 || 601 124 | 564 125 || 575 114
22 | 615 132 || 609 129 || 609 128 || 562 130 | 593 119
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Tabela 6.7 — Varredura para os espectros de rédio com 6 combinagdes de filtros, com a
espesssura dada em mm.

Al = 0.5 Al=0.5 Al=15 Al=0.5 Al=1.0
Mo = 0.03 Rh = 0.02 Rb=0.5 Cu=0.2
kvp| w DC L 4 DC L 4 DC y DC ¥ DC
50 | 327 62 404 78 3568 68 255 46 234 42
48 | 341 65 417 81 370 4 267 49 245 44
46 | 355 68 431 84 382 73 280 51 258 47
44 || 372 71 445 87 395 76 294 54 272 50
42 || 389 75 458 90 408 78 310 57 287 53
40 | 409 79 474 93 424 81 328 61 305 56
38 || 432 84 491 97 440 85 349 65 325 60
37 | 444 87 499 99 448 87 360 68 336 62
36 | 456 90 508 100 || 457 89 373 70 348 65
35 || 469 93 516 102 || 466 91 385 73 361 67
34 || 483 96 525 104 || 477 93 398 76 374 70
33| 497 99 533 106 || 486 95 413 79 388 73
32| 512 103 542 108 497 97 428 82 405 76
31| 527 106 550 110 509 100 || 445 86 423 80
30 | 542 110 || 557 112 519 102 || 462 89 441 84
29 | 555 113 564 113 529 105 || 478 93 458 88
28 || 569 117 570 115 540 107 || 497 97 478 92
27 || 580 120 576 116 550 110 || 511 101 495 96
26 | 592 123 582 118 562 113 | 530 107 517 100
25 [ 600 126 587 120 573 116 543 111 535 105
24 || 607 129 593 122 587 119 557 118 556 109
23 1 611 130 || 600 125 599 123 564 125 578 115
22 | 613 132 || 607 128 607 126 561 130 593 120

»

140 kVp em intervalos de 5 kVp, com filtragdo inerente de 0.5 mm de Al e filtragdo
adiocional de 0.2 mm de Cu, 0.03 mm de Rh, 0.5 mm de Rb, 0.05 mm de Cd, 0.05
mm de Pd e 0.7 mm de Al Os valores de ¥ e DC para estas filtragdes sdo mostrados
em colunas. Nesta tabela pode-se notar que os valores de DC tornam-se inferiores a
25 para tensdes de pico altas, porém em todas as colunas hd sempre uma tensdo de
pico onde o contraste minimo esta presente, sendo que a melhor condi¢do de

exposi¢do pode ser vista na dltima coluna, onde ocorre o menor ‘¥ (142) para 115

kVp.

A tabela 6.8 foi produzida para espectros de tungsténio variando de 30 kVp a
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Tabela 6.8 — Varredura para os espectros de tungsténio com 6 combinagdes de filtros, com a espesssura

dada em mm.
Al =0.5 Al=0.5 Al=0.5 Al=0.5 Al=0.5 Al=1.2
Cu=0.2 Rh = 0.03 Rb=0.5 Cd = 0.05 Pd = 0.05
kvpil w DC L 3 DC y DC ¥ DC ¥ DC Wy DC
140 103 17 | 112 18 [ 130 22 [ 111 19 | 104 17 [ 128 22
135 105 17 | 113 19 | 132 22 [ 113 19 [ 105 17 | 131 22
130 106 17 | 116 19 | 134 23 | 116 19 | 107 18 | 133 23
125) 108 18 | 117 20 | 137 23 | 118 20 || 109 18 | 136 23
120] 110 18 | 120 20 | 141 24 || 120 20 | 112 18 | 139 24
115 113 19 | 123 21 | 144 25 | 124 21 | 114 19 || 142 25
110 115 19 | 126 21 | 148 25 | 127 22 | 117 19 | 146 25
105] 119 20 | 129 22 | 152 26 | 131 22 | 120 20 | 151 26
100 122 20 | 133 23 | 157 27 | 136 23 | 124 21 || 156 27
95| 126 21 || 138 24 | 162 28 | 141 24 | 128 22 | 161 28
90| 130 22 || 144 25 | 169 29 | 147 25 | 134 23 | 167 29
85| 136 23 || 150 26 | 177 31 | 155 27 || 140 24 | 175 31
80| 142 24 | 158 28 | 185 33 | 164 20 | 147 25 | 184 32
75] 150 26 || 168 30 | 196 35 | 175 31 | 157 27 || 194 35
70] 160 27 | 180 32 | 208 37 || 189 34 | 169 29 || 206 37
65) 171 30 |l 193 34 | 222 40 | 205 37 | 183 32 | 220 39
60| 185 33 | 210 37 | 238 43 || 225 41 | 199 36 | 235 42
550 201 36 || 230 41 | 256 47 || 250 45 | 221 40 | 254 46
50 225 40 | 258 47 | 282 52 || 285 53 | 253 46 | 280 51
45| 251 45 | 293 54 | 312 58 | 328 61 | 206 55 | 309 57
40 291 53 | 349 65 | 355 66 [ 389 73 | 366 69 | 352 66
35| 338 63 || 417 80 | 404 77 | 446 86 | 448 86 | 401 76
30 422 80 || 516 102 | 479 93 |l 498 96 [ 535 105 | 476 92
6.8.2 — Detec¢io de microcalcificacdes contidas nas imagens
simuladas dos fantomas (BISP) e nas imagens reais dos
fantomas (BIP)

Este item visa mostrar que a detecgdio de microcalcificagdes nas imagens

produzidas com tensfio maior ¢ mais alta que nas imagens produzidas com tenséo

menor.

A andlise ¢ feita primeiro com imagens dos fantomas porque seus pardmetros

sdo controlados.



As colunas VP da tabela 6.9 mostram as somas das detecgdes de
microcalcificagfio para cada imagem real dos fantomas do BIP. As imagens foram
produzidas com os anodos de molibdénio e rodio nas tensdes de pico de 27 kVp e 49
kVp. Os filtros usados foram do mesmo material do 4nodo com 30 um de Mo e 20
pm de Rh. Nas imagens feitas com anodo de tungsténio (tabela 6.10) foi usado filtro

de 1.2 mm de Al e tensdio de 115 kVp.

Tabela 6.9 — Detecgdes totais de microcalcifi- Tabela 6.10 — Deteccdes totais de microcalcifi-
cacbes e falsos positivos, nas cacbes e falsos positivos nas
imagens reais dos fantomas 1 e 2 de imagens simuladas dos fantomas de
tecidos. tecidos.

Anodo de Mo | Anodo de Rh A"‘;\:O de ‘(\im'g: ":1“03"0
27 kVp | 49 kVp | 27 kvp | 49 kV 0 e e
e o TS P P 27kVp |49kVp| 27kVp|49KkVp| 115kVp

VP* | VP | VP | VP VP

R1S81| 15 11 3 16
181 16 11 3 16 19

R2S1; 10 13 22 8
182 | 11 11 16 9 21

R381| 15 17 19 13
IS3 | 15 20 19 16 22

R4S1| 17 19 9 14
1S4 | 16 18 9 14 19

R5S2 0 2 0 7
IS5 1 2 0 8 11

R6S2| 14 9 11 11
IS6 | 12 9 12 11 18

R7S2| 17 18 13 12
R8S2 4 8 2 8 187 | 14 17 14 12 19
Total| 92 | 97 | 79 | 89 IS8 | 4 | 7 1 38 | 6 ] U
Total| 89 95 76 92 140

*VP = Verdadeiro positivo = microcalcificagbes *VP = Verdadeiro positivo = microcalcificagbes

Tabela 6.11 - Variagio da detecgdo das microcalcificagdes em fung8o da tenséo de pico.

o A - Molibdénio —» - .
Molibdénio | Rédio Tungsténio Rédio—»Tungsténio

27 549 |27 549 (27 5115/49 5> 11527 > 115 |49 > 115
Phantoms 5.3% 12 .7%
Simuladas 6.7% 22 2% | 57.3% 47 .4% 67.1% 52 2%

A variagdo percentual da detecgdo das microcalcificagdes nas imagens reais
dos fantomas é apresentada na tabela 6.11, na linha denominada Fantomas, onde
observa-se um aumento de 5.3% quando a tensdio de pico passa de 27 kVp para 49
kVp com 4nodo de molibdénio e outro aumento de 12.7% quando a tensdo de pico

passa de 27 kVp para 49 kVp com dnodo de rédio.
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Dos dados apresentados na tabela 6.9 foi calculado um aumento global de
8.8% na detecgdio de microcalcificagdes quando a tensdo passa de 27 kVp para 49
kVp. Na tabela 6.10 os resultados apresentam comportamento semelhante ao da
tabela anterior, com aumento global de 13.3% na quantidade de sinais detectados.

A tabela 6.10 mostra, nas colunas VP, as somas das detecgdes de
microcalcificagdes para as imagens simuladas do fantomas do BISP. As simula¢des
feitas para dnodos de molibdénio e de rédio, sendo que neste item a detecgdo foi
ampliada para dnodo de tungsténio com tensfo de pico de 115 kVp, como resultado
da andlise do item anterior. A variagdo percentual desta detec¢do estd na tabela 6.11,
na linha denominada Simuladas, onde nota-se aumento de 6.7% nas imagens
simuladas em 49 kVp em relagdo aquelas simuladas em 27 kVp com &nodo de
molibdénio e aumento de 22.2% quando sdo comparadas as simula¢Ges em 27 kVp e
em 49 kVp com dnodo de rédio.

Na ampliagdo dos resultados pode-se ver as variagdes de detecgdo para as
simula¢des feitas em 115 kVp com anodo de tungsténio, onde ocorre aumento de
57.3 % de 27 kVp em Mo para 115 kVp em W, aumento de 47.4% de 49 kVp em Mo
para 115 kVp em W, aumento de 67.1% de 27 kVp em Rh para 115 kVpem W e
aumento de 52.2% de 49 kVp em Rh para 115 kVp em W.

Apesar do aumento percentual ser maior para as imagens produzidas com
anodo de rddio, os valores absolutos indicam que as imagens produzidas com dnodo
de molibdénio tém maior quantidade de detec¢des, porém em virtude da pequena

amostra utilizada ndo se pode considerar estes resultados conclusivos.

6.8.3 — Detecgdes de microcalcificacoes em mamografias simuladas

6.8.3.1 — Simulac¢éo das imagens para as tensdes da faixa diagndstica

Dos 258 mapas que deram origem as imagens simuladas e ordenadas em
fun¢do da varidncia (figura 6.11a) foi escolhido um mapa em cada dez, de modo que
toda a faixa de varidncia ficasse representada.

Os 26 mapas de espessuras foram utilizados para simular imagens com os

seguintes valores de tensdo de pico da faixa diagnostica: 25, 27, 29, 31 e 33 kVp com
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dnodos de molibdénio e rédio, que representam a faixa mamografica; 38, 44 e 49
kVp, também com 4nodos de molibdénio e rodio, que representam trés valores
distintos das tensdes mais altas que um mamégrafo pode oferecer. Em seguida foram
realizadas as simulagdes com dnodo de tungsténio para as tensdes de pico de 50 a
140 kVp em passos de 10 kVp. Esse procedimento conta com 26 valores distintos, o
que resultou em 26 imagens para cada mapa de espessura, totalizando 676 imagens

para serem processadas.

6.8.3.2 - Resultado da detecgdo com as imagens simuladas

As somas das detecges de microcalcificagdes e falsos positivos para as 26
imagens simuladas sdo mostradas na tabela 6.12 para dois exemplos de tensdo de
pico, 29 kVp com anodo de roédio e 130 kVp com anodo de tungsténio. A tabela
mostra também as varia¢des nas detec¢des de verdadeiro positivo e falso positivo de
uma tensdo para a outra, que sdo representadas pelas colunas & VP e <FP,

respectivamente.

i E BIBLIOTECA
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Tabela 6.12 — Detecgdes ocorridas para da imagem simulada em 29 kVp

com anodo de rédio e em 130 kVp com &nodo de tungsténio.

29 kVpem Rh |[130 kVpem W! 29 - 130
Imagem —G5—T—Fp | VP | FP | VP | oFP
1 0 0 | 10| 0 10 | 0
2 0 0 9 0 9 0
3 0 0 | 13 1 13 | 1
3 0 0 9 0 9 0
5 13 1 13 | 3 0 2
3 12 | 0 | 1 0 x 0
7 8 0o | 1 0 3 0
3 9 0 | 12 | 4 3 2
9 12 | 0 | 13 1 1 1
10 9 0 | 14 | 0 5 0
1 6 0 | 19 | © 13 | 0
12 12 | 2 | 14 | 5 2 3
13 7 0 | 15 | 5 8 5
14 9 o | 17 | 3 8 3
15 11 0 | 16 | 0 5 0
16 11 0 | 18 | 4 7 2
17 8 0 | 15 | © 7 0
18 10 ] 0 | 17 | o 7 0
19 20 | 3 | 19 | 10 | 7
20 20 | 0 | 21 3 1 3
21 19 | 0 | 21 6 2 6
22 14 | 3 | 17| 0 3 | 3
23 24 | 2 | 24 | 13 | 0 | 11
24 20 | 37 | 23 | 76 | 3 | 39
25 23 | 25 | 23 | 62 | 0 | 37
26 24 | 54 | 24 | 37 | 0 | 7

Observando a coluna «>VP da tabela se nota que apenas as imagens 6 ¢ 19
apresentam queda na detecgdo (de uma microcalcificagéio cada) quando a tensdo de
pico passa de 29 kVp para 130 kVp. Outro fato que pode ser observado € que as trés
ultimas imagens (24, 25, e 26) apresentam alta taxa de falsos positivos sem aumento
significativo nas detec¢des dos positivos verdadeiros. O mesmo acontece para todas
as outras tensdes de pico. Estas imagens serfio desprezadas na apresenta¢do dos

proximos resultados por causa deste comportamento anormal. Os gréaficos destas

detec¢des podem ser vistos na figura 6.20.
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Caicific. detectadas em 29 kVp

70 - Calcific. detectadas em 130 kVp ]
65 |- Falsos pos. detectadas em 29 kVp ~
60 [ Falsos pos. detectadas em 130 kVp

Detecgbes por imagem
g &
I I

Imagens

Figura 6.20 — Deteccbes de microcalcificagbes e falsos positivos por imagem
para as tensbes de 29 e 70 kVp com &nodos de rédio e
tungsténio respectivamente.

Os resultados apresentados na tabela 6.13 se referem ao total das detecgdes
das 23 imagens simuladas em cada kVp, sendo que é possivel detectar no maximo
552 microcalcificagdes por kVp. Os totais de detecgdes de microcalcificagdes e de
falsos positivos foram obtidos para 4nodos de molibdénio e rodio nas tensdes de pico
de 25, 29, 31, 33, 38, 44 e 49 [kVp] e para anodo de tungsténio nas tensdes de pico
de 50, 60, 70, 80, 90, 100, 110, 120, 130 e 140 [kVp]. Nas imagens simuladas para
Espectros de molibdénio e rodio foi utilizada a filtragdo convencional de 0.03 mm de
Mo e 0.02 mm de Rh respectivamente, as simuladas com espectros de tungsténio
usaram filtro de 0.7mm de Al e em todos os casos foi considerada a filtragdo inerente
de 0.5 mm de Al Os graficos referentes a estas detecgdes estdo apresentados na

figura 6.21.
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Tabela 6.13 — Resultado da detecgzo total de microcalcificagdes e de falsos positivos
nas imagens simuladas a partir dos mapas de espessura.

Anodo de Tungsténio

Anodo de Molibdénio Ancdo de Rédio kvp | VP FP
kvp | VP* | FP* | [kvp | VP FP 50 | 320 33
25 | 225 29 25 | 207 40 60 | 320 38
27 | 220 33 27 | 248 25 70 | 326 40
29 | 218 31 29 | 230 11 80 | 326 46
31 | 234 18 31 | 281 22 90 | 323 44
33 | 279 40 33 | 290 38 100 | 334 58
38 | 279 51 38 | 269 25 110 | 332 54
4 | 278 19 44 | 300 37 120 | 330 64
49 | 321 43 49 | 283 25 130 | 348 58
140 | 342 59

* VP = Verdadeiro positivo
FP = Falso positivo

Wr———7———7 777777
340
320
300
280
260
240
220
200
180
160
140
120
100
80
60
40
20

—— VP para Mo
— VP para Rh
— VP para W

—— FP para Mo
........... FP para Rh
——FP para W

Total de detecgdes
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Figura 6.21 — Resultado da deteccdo de microcalcificagbes e falsos positivos para as imagens
simuladas a partir dos mapas de espessura



O resultado que foi quantificado na tabela 6.13 pode ser melhor visualizado
nos gréficos da figura 6.21, onde se pode perceber nitidamente que a quantidade de
microcalcificagdes detectadas cresce com o aumento da kVp. O aumento na detecgéo
é mais acentuado para os espectros de rédio e molibdénio, porém fora da faixa que
normalmente é utilizada para mamografia (25 a 33 kVp). O aumento prossegue
quando sdo usados espectros de tensfio mais alta, para 4nodo de tungsténio, porém,
numa taxa menor.

Os falsos positivos nfo tém taxa de crescimento ou decaimento clara em
funcdo da kVp, pois ocorrem oscilagdes sem um motivo explicito. O pico nas
detecgdes dos falsos positivos ocorre para anodo de molibdénio em 38 kVp. Dos 26
mapas de espessura, os trés Ultimos que sdo representantes daqueles que possuem
baixa variancia, apresentam alta taxa de falsos positivos.

O desequilibrio causado pelos trés dltimos mapas pode ser visto na figura
6.20, que mostra separadamente a detec¢do das microcalcificagdes e dos falsos
positivos, para as 26 regides de interesse radiografadas em 29 kVp, com é&nodo de

rodio e em 130 kVp, com dnodo de tungsténio.

6.8.3.3 ~ Discussio sobre o aumento da deteccio de
microcalcifica¢des

O objetivo desta aplicagdo foi o de obter a melhor uniformizagdio do fundo
possivel, para atender a solicitagio comum dos pesquisadores que desenvolvem
algoritmos de detecgdo de microcalcificagdes. A uniformizag@io pode ser melhorada
através do aumento da kVp e isso promove um aumento na detecgdo de
microcalcificagdes por processamento de imagens, os resultados mostram claramente
esse aumento, tanto nas imagens reais dos fantomas quanto nas imagens simuladas.
O aumento no nimero total de detecgdes é evidente quando se utiliza tensdio acima
de 38 kVp, no entanto, nota-se também que hi aumento irregular no nimero de
sinais falsos positivos, figura 6.13.

De acordo com a figura 6.20 h4 uma relagdo entre a varidncia dos niveis de

cinza da imagem e o numero total de detec¢des. Se forem analisados os dados das
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tabelas 6.1 ¢ 6.2 para as imagens reais nota-se que a imagem de uma regiio de
interesse obtida com maior kVp sempre possui varidncia menor que a imagem obtida
com menor kVp. Fato semelhante acontece com um grupo de imagens obtidas numa
mesma kVp com diferencas no valor da varidncia. Entretanto, ha alguns casos em
que a varidncia € menor e a detecgdo € também menor. Isso ocorre porqué a detecgdo
ndo depende somente da varidncia, outros fatores como a espessura total da mama, a
propor¢do entre os tecidos € a maneira como a microcalcificagio estd contrastada
com relagdo aos tecidos vizinhos também afetam a detecgfio e isso varia de uma
regido de interesse para a outra. Por outro lado, quando a varidncia é muito baixa
(menor que 30) a detecgdo dos falsos positivos torna-se exageradas em comparagiio
com os verdadeiros positivos

Cabe lembrar que o esquema de detecgfio desenvolvido por Chan et. al. 1987
€ apropriado para detecgdes em mamografias convencionais produzidas em baixa
kVp. Esse esquema foi utilizado aqui sem nenhum tipo de ajuste para imagens
geradas com kVp maior, ou melhor, foi utilizado de maneira idéntica em todas as
imagens € mesmo assim foi possivel constatar que hid aumento no nimero de
detecgdes. E possivel que, com um ajuste adequado para imagens produzidas com
maior kVp, o nimero de detec¢des aumente ainda mais.

Uma questdo ainda estd pendente: por qué nfo foram produzidas imagens
reais dos fantomas com tensdo de pico alta (acima de 50 kVp) para verificar se a
detec¢dio de microcalcificagdes realmente sdo parecidas com as indicadas na
simulagdo? Ndo hd mamégrafos no comercio com tensdes de pico altas. As imagens
ndo podem ser feitas em aparelhos convencionais porque o registro de
microcalcificagdes no filme exige alguns requisitos que sdo muito importantes. O
primeiro requisito é o tamanho do ponto de emissfo de raios X do 4nodo (ponto
focal). Enquanto os equipamentos mamograficos possuem pontos focais da ordem de
0.3 mm de didmetro os equipamentos de raios X convencionais com anodos de
tungsténio, apresentam pontos focais maiores 1.5 mm, ou seja, pelo menos 5 vezes
maior. O segundo requisito € a grade supressora de radiagio espalhada, que no caso
dos equipamentos mamograficos é bem mais eficiente do que nos equipamentos
convencionais. Nenhum dos equipamentos que possuam 4nodos de tungsténio

atendem a estes dois requisitos com os valores necessérios para obter imagens dos
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tecidos mamarios que possam ser comaparadas com imagens feitas em equipamentos
mamograficos.
Os resultados apresentados aqui indicam que a produgdo de imagens mais

apropriadas ao processamento € vidvel e merece maior atengio.



CAPITULO 7

Resultados e Discussdes

Parte 2 - Simulacio de imagens de estruturas
anatomicas esféricas e longas com interesse
radioldgico

7.1 - Introducio

Para mostrar a importancia que a simulagdo da forma do objeto e de sua
orientacdo no campo de radiacdo tem sobre a nitidez das imagens foram modelados
objetos radiopacos de interesse radioldgico. A simulagdo prevé como a forma desses
objetos interage com a forma da fonte de raios X e sua conseqiiéncia na visualizagdo.
Inicialmente foram simuladas pequenas esferas e objetos longos dispersos no campo
de radiagdo. Em seguida foram simuladas as imagens destes objetos quando eles sdo
irradiados por uma fonte cujo tamanho e formas variam. Por fim, foi realizada uma
aplicagdo da simulag@o que visa melhorar a visualizagdo de vasos renais através de

um posicionamento diferente no campo de radiacéo.

7.2 — Simulacéio dos objetos esféricos e longos

Para realizar a andlise de deformagfo das imagens de esferas dentro do campo
de radiagfio foi simulada uma matriz com esferas dispostas radialmente. O programa
descrito no item 5.8.1, que permite esta simulag¢do, tem como pardmetros de entrada, o
raio das esferas e a distincia entre elas. A figura 7.1 mostra esferas de 0.7 mm de

didmetro com espagamento de Smm entre eles.
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Figura 7.1 — Simulagdo de uma matriz de esferas radiopacas.

Usando a metodologia de calculo, descrita no item 5.8.2, foram
implementados dois objetos que simulam vasos em diferentes orientagSes. O
pr’imeiro deles foi uma matriz de anéis e o segundo uma matriz de fios retos. A figura
7.2 mostra a simulagdo da matriz de anéis implementada com fios, de 0.7mm de
didmetro, formando anéis concéntricos com espagamento entre eles de 3 mm. Na
figura 7.3 ¢é apresentada a simulag@io da matriz de fios retos com disposi¢do radial.
Os fios desta Gltima matriz também possuem 0.7 mm de didmetro.

A matriz de anéis e a de fios retos tém a particularidade de serem
perpendiculares entre si em qualquer ponto. Este efeito pode ser visualizado se eles

forem sobrepostos.
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Figura 7.2 — Matriz de anéis simulados.

2l

Figura 7.3 — Matriz de fios retos simulados, com orientagdo radial em relagdo ao
centro do campo de radiagéo.



7.3 — Simulacao dos vasos renais

Foram implementados também dois objetos que representam vasos renais, de
modo que uma regido de interesse contém cinco grupos desses vasos. Em cada grupo
0s vasos possuem o mesmo didmetro e, de um grupo para outro, os didmetros sdo de
0.1, 0.2, 0.3, 0.4 ¢ 0.5 mm. Os caminhos dos vasos sdo semelhantes aos seguidos
dentro de um rim, quando observados em uma arteriografia renal. A figura 7.4a
mostra 0 modelo utilizado para implementar esta simulagdo que serve para realizar
uma analise qualitativa da deformag8o que os vasos sofrem em fungdo de sua posigio
no campo € em fungéo de sua orienta¢do em relag¢fo ao eixo catodo-anodo.

Foi implementada outra simula¢do de vasos com dois grupos, um com vasos
de 0.5 mm de didmetro e outro com vasos de 0.3 mm de didmetro. Os dois grupos
possuem 0 mesmo desenho com oito segmentos, sendo dois segmentos na horizontal,
dois na vertical, dois obliquos a 45° e dois obliquos a -45° conforme esta
representado na figura 7.4b. Com esta simulagfio sera possivel analisar a influéncia
da direcdo na deformagio.

As duas simulagdes podem ser rotacionadas para que se possa estender a

andlise para qualquer dire¢&o do conjunto.

L ¢
ESESI

(b)

Figura 7.4 — Simulagao de pequenos vasos do rim. (a) vasos orientados em relagédo
ao eixo central do rim; (b) vasos com orientagbes especificas.
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7.4 — Simulag¢ao da variacio do ponto focal ao longo do campo de
radiacio

A figura 7.5 contém imagens simuladas do ponto focal de um aparelho de
raios X convencional ao longo do campo de radiagdo. A medida deste ponto focal no
centro do campo de radiagio é de 2.0x1.7 mm?.

Para verificar o desempenho de simulagéo da fonte de raios X foi utilizada a
matriz de orificios descrita no item 5.13 para coletar imagens do ponto focal nas
mesmas posi¢ées do campo de radiagdo. A figura 7.6 ¢ a imagem digitalizada da

radiografia onde foram registradas as imagens do ponto focal do aparelho

convencional.

Figura 7.5 — Imagens simuladas do ponto focal ao longo do campo de radiacéo
obtidas de um equipamento convencional de raios X. A medida do
ponto focal no centro do campo é 2.0x1 .7mm?>. O 4nodo esté do lado
esquerdo da imagem e catodo do lado direito.
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Figura 7.6 — Imagens reais do ponto focal ao longo do campo de radiag&o obtidas de
um equipamento convencional de raios X. A medida do ponto focal no
centro do campo é 2.0x1 .7mm?. O &nodo est4 do lado esquerdo da
imagem e cétodo do lado direito.

A observagdo da figura 7.5 permite constatar a variagdo do tamanho do ponto
focal dentro do campo de radiaggo. Partindo do centro da imagem para o lado direito
(lado do catodo) é nitido o aumento da dimensfio horizontal do ponto focal. No
centro o ponto focal mede 2.0x1.7 mm?; a 80 mm do centro em diregdo ao citodo ele
mede 3.5x1.7mm? e a 80 mm do centro em diregiio ao 4nodo (lado esquerdo) ele

.mede 0.8x1.7mm’. Além dessa variagdo de tamanho pode-se observar que, na
direcdo perpendicular ao eixo catodo-anodo, hd uma variagdo da forma. As imagens
do ponto focal sobre o eixo catodo-4nodo t€ém forma retangular enquanto que nas
demais posi¢des elas tem forma de paralelogramo.

Estas observagdes também valem para a figura 7.6 o que comprova a validade

do modelo escolhido para a simulagéo.



7.5 — Simulag¢do das imagens dos objetos esféricos

Utilizando os algoritmos descritos nos itens 5.5 € 5.11 e a matriz de esferas
simulada foram obtidas duas imagens, na primeira a irradiagéo foi feita por um ponto
focal de 1.2x0.75mm, mostrada na figura 7.7a € na outra por um ponto focal de
0.4x0.4 mm como mostrado na figura 7.8a.

Para validar a simulaggo foram obtidas imagens radiogréficas a uma matriz de
esferas (de 0.7 mm de didmetro) descrita no item 5.8.1a em dois mamografos com
pontos focais de tamanhos 1.2x0.75 mm (figura 7.7b) e 0.4x0.4 mm (figura 7.8b).

A esfera central da matriz foi posicionada no centro do campo de radiacdo

tanto para as imagens simuladas quanto para as imagens reais.
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Figura 7.7a — Imagem simulada da matriz de esfera para o equipamento que
possui ponto focal de 1.2X0.75mm. O &nodo estd do lado
esquerdo da imagem e catodo do lado direito.

Figura 7.7b — Imagem real da matriz de esfera para o equipamento que possui
ponto focal de 1.2X0.75mm. O anodo esta do lado esquerdo da
imagem e cétodo do lado direito.
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(a) SIMULADA (b) REAL

Figura 7.8 — Imagens da matriz de esfera para o equipamento que possui ponto focal de 0.4X0.4mm. O
anodo esta do lado esquerdo da imagem e catodo do lado direito.

Observando as figuras 7.7 e 7.8 constata-se que o centro da imagem nfo
corresponde ao centro do campo de radiagdo (esfera central), isto ocorre por que as
imagens foram obtidas com mamdgrafos que contam com colimadores para a metade
do campo.

Na figura 7.7 constata-se uma nitida variagdo na nitidez das imagens das
esferas, no lado do cédtodo elas sdo menores e mais ténues que do lado do anodo
(esquerdo). Isso se deve as mudangas de tamanho do ponto focal que varia 1.2x0.7
mm® no centro do campo até 0.6x0.7mm’> do lado do anodo. Na figura 7.8
praticamente ndo se percebe variagdo na nitidez das imagens, pois o ponto focal,
mesmo no centro, ¢ menor que o didmetro das esferas com isto a imagem é formada

por uma fonte préxima da ideal.



7.6 — Simulac¢io das imagens dos objetos longos

Foram utilizadas as simula¢des de vasos de 0.7mm de didmetro orientados
circularmente e radialmente no campo de radiagdo como descrito no item 7.2 para
obter simula¢des de imagens geradas por um equipamento com ponto focal
1.7x1.0mm. A figura 7.9a mostra a simulagio para a matriz de anéis e a figura 7.10a

mostra a simulagdo para a matriz de fios retos.

(a) SIMULADA (b) REAL

Figura 7.9 - Imagem simulada da matriz de fios, com formato circular, para o equipamento que
possui ponto focal de 1.7X1.0mm.

Para comprovar a simulagfio foram montados dois conjuntos de fios de cobre
com 0.68 mm de didmetro sendo um em anéis € outro de fios retos, conforme

descrito no item 5.12b. Estes foram radiografados com 65 kVp, 5 mAs ponto focal de
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1.7x1.0mm. A radiografia da matriz de anéis est na figura 7.9b e a da matriz de fios
restos esté na figura 7.10b.
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Figura 7.10b — Imagem real da matriz de fios, com formato radial, para o equipamento que
possui ponto focal de 1.7X1.0mm.



As orientagdes dos dois objetos simulados e radiografados neste item s&o
importantes para mostrar a influéncia da forma do objeto sobre a nitidez das
imagens. Observando as imagens dos anéis, nas figuras 7.9(a,b), é possivel notar que
a regifio de maior nitidez ndo ¢ do lado do 4nodo como ocorre com as esferas, mas
esta numa regido em forma de “V’ a partir do anel central que pode ser vista tanto na
parte superior quanto na parte inferior da imagem. No caso dos fios dispostos
radialmente em relagdo ao centro do campo, mostrados nas figuras 7.10(a,b), pode-se
perceber que o fio que estd na diregdo catodo-dnodo € nitido em toda sua extenséo,
enquanto que aquele que esta na diregio perpendicular estd bem borrado. E possivel
perceber também, que a nitidez ¢ melhor do lado do dnodo e para os fios mais
horizontais.

As regides de nitidez sfio diferentes para os fios, anéis e as esferas por causa
do alinhamento do ponto focal com o ponto de “cut-off’. O ponto focal tem formato
retangular apenas sobre a linha catodo-anodo (fora dessa linha ele tem o formato de
um paralelogramo, como pode ser visto na figura 7.11). Essa caracteristica d4
privilégio de nitidez aos objetos que também tenham esse alinhamento, como € o
caso do fio posicionado sobre a linha catodo-anodo ou a regifio dos anéis em forma
de ‘V’. As figuras 7.11 e 7.12 ilustram esse alinhamento da forma do ponto focal
com o ponto de “cut-off” e com as diregdes dos anéis e dos fios retos. Se forem
prolongadas as linhas pontilhadas que passam pelas imagens do ponto focal havera

um ponto onde elas se cruzam, que é denominado ponto de “cut-off”.

7.7 — Discussio sobre a visualizacdo dos objetos

A simulagio das imagens radiolégicas de alguns objetos permite verificar a
influéncia do tamanho do ponto focal sobre a nitidez. Pontos focais grandes causam
maior dificuldade na visualizagdo dos objetos, pois as bordas ficam mais borradas
conforme mostra figura 7.7. Esse borramento na borda das imagens dos objetos faz
com que eles sejam confundidos com o proprio borramento do fundo que é causado
pelos tecidos. Por outro lado, pontos focais pequenos produzem imagens com
borramento menor na bordas o que aumenta o contraste dos objetos com relagido ao

fundo. Este efeito pode ser visto na figura 7.8. Porém, a construcio de tubos com
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pontos focais pequenos tem algumas limitagBes, por causa da concentragio na
geragdo de calor. Esse tipo de tubo necessita de refrigeragdo apropriada e mesmo
assim n3o pode ter alta demanda de utilizagdo. Porém, mesmo pontos focais
pequenos no centro do campo aumentam de tamanho do lado do catodo. A variagdo
do tamanho ponto focal pode chegar a 150% do tamanho medido no centro. O efeito
desta varia¢do faz com que determinadas regides do campo de radiagio sdo melhores
para formar a imagens dos objetos que outras.

O tamanho finito do ponto focal faz com que a visualizagdo dos objetos
dependa de suas formas, orientagdes e da regido no campo de radiagio. No caso das
esferas esta regido ¢ quando se aproxima do lado do 4nodo e da linha catodo-anodo
(figura 7.7). No caso dos objetos em forma de anéis a regido onde ocorre melhor
visualizagdo € aquela em forma de ‘V’ que é perpendicular & linha catodo-anodo
(figura 7.9) e no caso dos objetos em forma de fios retos a regido ¢ aquela onde eles

estdo proximos ou sobre a linha catodo-anodo (figura 7.10).

Figura 7.11 — Variagéo do tamanho e formato do ponto focal dentro de um campo de
radiacdo de 18x24 cm sobreposta a matriz de fios retos.
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Figura 7.12 — Variacdo do tamanho e formato do ponto focal dentro de um campo de
radiacéo de 18x24 cm sobreposta a matriz de anéis.

7.8 — Simulag¢ao das imagens dos vasos renais

Foram escolhidas nove posigdes de um campo de raios X de 18x24 cm® para
posicionar os vasos renais simulados no item 7.3. As nove posi¢les, de A até I, e a
dire¢do do eixo catodo-anodo estdo mostradas na figura 7.13. A posigio F representa

o centro do campo.

. Campo de radiagdo de 18x24cm
A B Cp
E
£
8
lado do lado do
anodo D E F —-E catodo
E
]
G H | H

| | i
! 100 mm ) 100 mm !

Figura 7.13 — Disposi¢cdo das imagens simuladas dentro do campo de radiag&o. A

imagem E esta posicionada no centro do campo.
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As imagens simuladas, mostradas nas figuras 7.14 e 7.15, foram produzidas
nas mesmas condi¢des de exposi¢do em que sdo feitas as arteriografias renais, ou
seja, 65 kVp, 5 mAs e com ponto focal medindo 1.7x1.0 mm no centro do campo
(posi¢do E). A simulagdo foi realizada com magnificagdo de 30%, que é a média
neste tipo de exame. Para produzir as imagens foi considerado um abdémen com 20
cm de espessura e composto de 10 cm de gordura, 5 ¢cm de tecidos fibrosos e 5 cm de
espessura do rim.

Na primeira simulagdo (figura 7.14) os vasos foram colocados no campo de
radiacdio na mesma diregdo em que sfo realizados os exames de rotina, ou seja,
perpendicularmente ao eixo catodo-adnodo. As nove posi¢des A, B, C,D,E, F,G,He
I representam os pequenos deslocamentos dentro do campo que podem ocorrer de
um exame para outro. No canto inferior esquerdo de cada imagem esta a
identificacio de sua posi¢dio e orientagdo, sendo que a letra representa a posi¢do de
acordo com a figura 7.13 € o numero ao lado da letra representa a orientagdo, em

graus, em relagdio ao eixo catodo-anodo.
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Figura 7.14 — Imagens simuladas de 9 regides de vasos nefrologicos num campo de radiagio de um
aparelho de raios X convencional. Esta imagem representa a orientagdo em que,
" tradicionalmente, os vasos séo colocados para radiografia.

As imagens da figura 7.14 mostram as possiveis posi¢des onde o rim pode ser
colocado dentro do campo de radiagéo e na orientagdo convencional. Observando as
trés imagens do lado esquerdo (lado do 4nodo) nota-se que elas tem nitidez melhor
que as trés imagens do centro e melhor ainda que as trés do lado direito (lado do
catodo). Nestas ultimas ¢ dificil perceber a presenga do grupo mais fino de vasos e

ndo ¢ possivel distinguir os vasos isoladamente.
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A figura 7.15 apresenta a orientagdo que proporcionou a melhor nitidez. As
simulagdes foram feitas para as mesmas nove posigSes e a dire¢io dos vasos foi

rotacionada em 90° em relagdo a direcfio convencional.

Figura 7.15 — Imagens simuladas de vasos nefrolégicos num campo de rgdiacéo de um aparelho de raios X
convencional. Esta imagem representa a orientagdo a 90 da convencional, onde os vasos
podem ser melhor visualizados.

Na figura 7.15 com a rotagdo dos vasos de 90°, o aspecto geral ficou mais
nitido que na figura 7.14. As imagens do lado do catodo, mesmo sendo de baixa
nitidez, sdo melhores que as correspondentes da figura anterior. As imagens da

direita apresentam maior quantidade de vasos nitidos. A imagem da posi¢do DO,
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situada no meio do lado do anodo, da figura 7.14, apresenta a melhor nitidez de
todas, ja que nesta a maioria dos vasos pode ser distinguida. Estas figuras mostram
que uma rotagéo de 90" associada ao deslocamento da regifio de interesse de 20 cm
em dire¢dio ao dnodo pode aumentar significativamente a qualidade da imagem.

As figuras anteriores fornecem uma nogdo geral da visualizagdo dos vasos,
porém para fazer uma analise mais precisa, 0s vasos foram ampliados e colocados
em dire¢des pré-determinadas. As imagens das figuras 7.16 e 7.17 estdo na mesma

posicdo que nas figuras 7.14 € 7.15.

Figura 7.16 — Imagens simuladas de dois grupos de vasos em nove posigdes de um campo de radiagdo de
um equipamento de raios X convencional, na dire¢do tradicional.
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Figura 7.17 — Imagens simuladas de dois grupos de vasos em nove posigdes de um campo de radiagdo de
um equipamento de raios X convencional, direcionadas a 90° da tradicional.

Observando as imagens das figuras 7.16 e 7.17 pode-se fazer uma analise
mais precisa das diferencas de nitidez. Comparando as indicagdes S1 e S2 da figura
7.16 que representam o mesmo vaso em posigOes diferentes do campo de radiagio
nota-se que S1 possui menor nitidez que S2. Por outro lado, comparando S2 com S3
que indicam vasos praticamente na mesma posi¢fio do campo, mas com orientagdes
diferentes nota-se que S2 também € mais nitido que S3. Essa diferenca de nitidez

ocorre mesmo estando os trés do lado do 4nodo, que é o lado onde a nitidez tende a



ser melhor. Observando os vasos equivalentes na figura 7.17 nota-se que os mais
nitidos s3o aqueles que eram menos nitidos na figura 7.16.

Assim como foi mostrado na analise das imagens das matrizes de anéis e fios
retos, esta variagdo da nitidez esta ligada ao direcionamento do objeto em relagdo a
dire¢do do maior eixo do ponto focal (diregdo do “cut-off”). Para esclarecer melhor a
influéncia da diregdo do alinhamento do ponto focal em relagdo aos vasos foi
esquematizada a figura 7.18. As linhas tracejadas, que passam sobre cada objeto
indicam a orientagdo do ponto focal em dire¢io ao “cut-off”. Isso significa que
qualquer segmento de vaso ou duto que esteja na mesma dire¢dao que o ponto focal

sofre menor distor¢do do que vasos que estejam na diregdo perpendicular.

Campo de radiagdo de 18x24cm em escala
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Figura 7.18 — Esquema do campo de radiagdo em escala. As linhas tracejadas indicam o alinhamento do

ponto focal com relagéo ao ponto de “cut-off”.
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7.9 — Discussiio sobre a visualizagiio dos vasos renais

A arteriografia renal consiste de uma injegdo de contraste radiopaco nos vasos
renais e na realizacdio de uma série de radiografias enquanto esse contraste caminha
pelos vasos. Os vasos renais possuem um maior calibre na posigéo onde o contraste ¢
injetado, mas esse calibre diminui na periferia do rim. A medida que o calibre dos
vasos diminuem ocorre uma perda de nitidez até o ponto em que ndo € possivel
visualizar qualquer duto. A figura 7.19 ilustra uma arteriografia em que o contraste ja
se propagou totalmente. E possivel notar que os vasos da borda do rim ndo sdo
visiveis, ou seja, s6 é possivel ver uma faixa clara de tonalidade relativamente

uniforme.

Figura 7.19 — Imagem do rim com inje¢do de contraste radiopaco nos vasos.

As figuras 7.14 até 7.17 mostram a influéncia do tamanho e da variagdo do
tamanho do ponto focal sobre visualizagio de vasos de varios didmetros. Note que as
imagens que estdo do lado do catodo (C) apresentam nitidez inferior as imagens que

estdo do lado do 4nodo. A posi¢do em que tradicionalmente fica o rim para exame
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(figura 7.14), de fato ndo ¢ a melhor condigfo para visualizar a maioria dos vasos, ja
o posicionamento a 90° como mostrado na figura 7.15 representa uma condigdo mais
favoravel. Além disso, o posicionamento do paciente de modo que o objeto de
interesse fique do centro do campo para a dire¢do do 4nodo também favorece a
visualizagdo. A arteriografia permite que seja feito o reposicionamento do paciente
ou do tubo de raios X durante o exame, ou seja, como sdo feitas varias radiografias
enquanto o contraste se propaga o radiologista pode reposicionar o paciente ou o
tubo entre uma radiografia e outra de modo que se possa visualizar melhor alguma
regido suspeita. A possibilidade de melhorar a visualizagio dos detalhes das
radiografias pela escolha da melhor regifio do campo de radiagdo ja tinha sido
apontada por Oliveira; Frére (1996) e Schiabel; Frére; Azevedo Marques (1998).

A simulacfio de objetos de interesse radioldgico permite que novos critérios
sejam usados na visualizagdo dos vasos renais. O planejamento do exame pode ser
feito detalhadamente para que o objeto de interesse seja evidenciado da melhor
maneira possivel. Além do planejamento clinico € possivel levar em conta os
parametros do equipamento que sera utilizado no exame, a condigdo do duto que se

deseja ver e o posicionamento do paciente no campo de radiagéo.
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CAPITULO 8

Conclusoes

8.1 — Conclusdes parciais

A simula¢dio das estruturas anatdmicas e das imagens radiolégicas teve um
resultado acima do esperado como foi comprovado pelas métricas utilizadas para
validar o modelo. De fato, todas as variagdes possiveis tanto para estruturas
anatdmicas quanto para um sistema radiologico puderam ser simuladas. A kVp, o
conjunto corrente/tempo, os tipos de tecidos e espessuras de filtros foram controlados
com bastante precisdo, inclusive condi¢des extremas como superexposigdo ou
subexposigdo foram simuladas com éxito. O mesmo se deu para o modelo das
estruturas onde foi possivel contemplar as variagdes anatdmicas ¢ a distribui¢do dos
tecidos, inclusive a mudanga das proporgdes entre eles. Desse modo, foi possivel um
controle sobre os pardmetros que permitem melhorar o diagnostico seja ele visual ou
automatizado.

A simulagdo também é muito 0til para determinar a nitidez das estruturas em
funcdio de sua orientagdo ou posigdo no campo de radia¢do. Foi mostrado que
estruturas esféricas so nitidas em certas regides enquanto que estruturas compridas
sio nitidas em outras. Além disso, as regides de methor nitidez das estruturas longas
dependem de suas orientages. Estas observagdes permitiram redefinir a orientagdo €
o posicionamento dos vasos renais para que a visualizagdo melhorasse.

No caso das simulagdes de dutos e vasos além das condi¢des de exposi¢éo e

das variagSes anatdmicas foi possivel controlar também aqueles pardmetros que
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influenciam a deformac¢do geométrica, tais como tamanho do ponto focal, distancia
do ponto focal ao objeto e do objeto ao filme. O controle destes pardmetros da ao
usudrio a possibilidade de combind-los da maneira que achar conveniente para
encontrar as melhores condi¢des de detec¢do dos objetos de interesse, facilitando
assim o diagnostico.

Trabalhos recentes como Spyrou et. al. (1998), Taylor et. al. (1998) e
Lefebvre er. al. (1994) alcancaram resultados inferiores aos apresentados neste
trabalho. A simulagdo desenvolvida por Spyrou et. al. (1998) deu-se para um objeto
de lucite que é um modelo simplificado da mama e nfo traz nenhuma informagéo
relevante para o radiologista. Na pesquisa de Taylor et. al. (1998) a simulacdo da
mama € representativa, mas este trabalho ndo leva em consideragéio a exposi¢do aos
raios X e, pelos resultados apresentados, ndo se pode concluir se é possivel simular
esta exposi¢do. Alids, o proprio autor considera que o modelo apresentado ainda
deve ser melhorado para que a representacdo seja mais fiel. A simulagdo das
microcalcificagdes desenvolvida por Lefebvre et al (1994), também nio apresentou
resultados animadores ja que os radiologistas conseguiram distinguir quase todas as
microcalcificagdes simuladas das reais.

O maior problema encontrado na simulagdo das imagens foi a falta de
defini¢iio dos componentes quimicos e de suas propor¢des nos filmes utilizados na
pratica. Estas informagdes tornariam a simulagdo das imagens mais precisa € mais
proxima da realidade, pois nfio seria necessdrio fazer a leitura densitométrica da
imagem de um objeto conhecido para adaptar o filme real ao filme simulado. O
processo de aquisi¢do das informagdes dos equipamentos seria facilitado, pois
minimizaria a quantidade de exposi¢des necessarias.

A aplicagfio de alta energia para detecg¢fio de microcalcificagdes € uma idéia
que ja foi utilizada na técnica de dupla energia, porém a sensibilidade desta técnica a
presenca da radiagdo espalhada causa uma dificuldade prética. As grades supressoras
usadas em mamografia convencional nfo sdo suficientes para tornar os niveis de
radiacdo espalhada aceitaveis conforme concluiram Johns ef. al. (1994). Esse
problema j4 havia sido detectado por Chakraborty; Barnes (1989) que sugeriram que
as imagens fossem feitas com a utilizagio de multi-fendas. Porém, este tipo de
procedimento exige uma carga elevada sobre o tubo de raios X, além de prolongar o

tempo de aquisicio da imagem. A carga elevada sobre o tubo prejudica o
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equipamento e aumenta a dose no paciente. O tempo prolongado na aquisi¢do da
imagem pode prejudicar a nitidez devido aos possiveis movimentos do paciente. Por
estes motivos, a técnica de dupla energia para detecgfio de microcalcificagdes
permaneceu no campo tedrico e sua aplicagio pratica requer avangos tecnolégicos. O
grupo @ladim, onde esta tese foi desenvolvida, est4 trabalhando num projeto onde
estes problemas estdo sendo estudados. Entretanto, existem outras fontes de erros na
obtengdo de imagens por dupla energia: a definigéio inadequada dos componentes
quimicos da mama, as medidas imprecisas dos seus coeficientes de absorcio e as
diferengas entre as imagens do fantoma utilizado e as imagens do paciente, como
citado por Chakraborty;Barnes (1989). Neste ambito a simulagdo virtual
desenvolvida nesta tese contribui na previsio de resultados e no direcionamento das
solugdes.

Uma das contribui¢des da simulagdo computacional foi de mostrar que é
melhor detectar microcalcificagdes num fundo quase uniforme com baixa relagdo
sinal-ruido do que no fundo borrado da mamografia convencional. Entretanto, se a
simulagdo computacional permite estimar o melhor compromisso entre
uniformizagfio e contraste, este compromisso nfo ¢ necessariamente a condi¢do mais
adequada para a aquisi¢io da melhor imagem para o processamento, pois alguns
fatores da aquisicdo ndo foram levados em conta, tais com radiagdo espalhada,
variagGes do espectro, tipos de filme, revelago e digitalizagiio do filme. A simulagdo
das imagens de mama permitiu fazer uma estimativa que devera ser aprimorada com

a simulagfo de outros parametros.

8.2 — Conclusdes gerais

A simulagio de objetos e de imagens permitira:
a) Controle de qualidade mais eficiente e mais aceito pelos usuarios

A simulagfo permite que os resultados numéricos, obtidos pelos métodos de
controle de qualidade, sejam transformados em imagens das estruturas de interesse
do radiologista. Assim ele podera avaliar a qualidade dos seus equipamentos
analisando ndo somente a nitidez das imagens em fungfio dos pardmetros do sistema

radiolégico, mas também em fungdo das estruturas que ele pretende visualizar.
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Inclusive observando a influéncia do formato e da orienta¢do destas estruturas sobre
a nitidez das imagens.

Ele podera também avaliar a influéncia das condi¢des de exposi¢do, do
tamanho do ponto focal e da geometria de exposi¢do, analisar o contraste, a
resolucéio espacial e os limites de visualizagdo para imagens com fundo uniforme ou
com fundo borrado.

Um controle de qualidade realizado sem considerar a forma e tamanho dos
objetos radiografados, assim como suas orientagdes no campo, ndo € realmente util ja
que a nitidez de suas imagens dependem desses fatores. Com o modelo desenvolvido
o radiologista terdA uma imagem para julgar se seu equipamento é capaz de
representar bem e em qualquer posi¢do do campo, as estruturas anatdomicas que lhe

interessa.

b) determinag¢édo de novas técnicas

Em virtude dos modelos utilizados para os simuladores virtuais, serem
baseados em mapas de espessuras, € possivel simular qualquer forma e qualquer
distribuigfo de tecido que se desejar. Essa flexibilidade permite que muitas situages,
ndo tdo comuns na rotina hospitalar, sejam simuladas previamente, saneando davidas
em relagdo aos procedimentos ou melhorando a visualizag@io de algum objeto de
interesse.

O processo de simulagfio permite que sejam realizados estudos que visem
alterar o procedimento padrfio da rotina hospitalar a fim de otimizar a aquisigfo das
imagens. Dois exemplos foram usados na tese, o primeiro foi a aplicacéo de alta kVp
para melhorar a detecgfo de microcalcificagdes por processamento e o segundo foi o

reposicionamento do paciente para melhorar a visualizagéio dos vasos renais.

¢) avaliacio do desempenho dos algoritmos desenvolvidos para o processamento
de mamografias

A avaliagdo dos métodos de processamento apresentados para auxiliar o
diagnostico € dificil principalmente porque os pesquisadores ndo usam 0s mesmos

bancos de imagens. Como as estruturas de mama apresentam muitas variagcdes o
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algoritmo que se aplica para uma imagem determinada pode ndo se aplicar para
outra.

O modelo adotado para simular a mama, permite representar bem as muitas
varidveis dos mamogramas tais como as variagdes que dependem da anatomia da
paciente (densidade, proporgdo entre os tecidos e volume da mama) e as condi¢des
de aquisicdo da imagem (tamanho do ponto focal, fator de grade, técnica de
exposigdo, revelagdo e hébitos locais como a preferéncia por imagens mais claras ou
mais escuras).

Usando esse processo de simulagfo € possivel criar um banco de imagens que
seja realmente representativo. Inclusive € possivel gerar um banco onde as diferentes
caracteristicas estejam agrupadas. Estes grupos podem, por exemplo, ser compostos
de imagens com as mesmas propor¢des de tecidos. Outra possibilidade € a separagéo
por imagens com fundos mais ou menos uniformes, o que é possivel com o controle
da distribuicdo dos tecidos em estruturas maiores ou menores. Além disso, pode ser
gerado um banco onde a quantidade e as localizagdes das microcalcificagdes sdo
conhecidas. Com isso a avaliagdo dos algoritmos de detec¢do de microcalcificagdes

seria feita de maneira quantitativa e ndo subjetiva como atualmente.

8.3 — Sugestdes para pesquisas futuras

Neste trabalho foram simuladas regibes da mama proximas ao térax. A
continuagdo natural, portanto, seria de simular a mama como um todo levando em
conta as variagdes morfolégicas que ocorrem nas regides proximas a borda e
pré;dmas ao mamilo. Para isso a distribuicdo aleatdéria dos tecidos, adotada neste
modelo, deve evoluir para uma certa ordenag¢do dos dutos mamdrios em direcfio ao
mamilo ¢ uma organizagdo diferenciada para os tecidos proximos as bordas, ja que
nestas regides as estruturas de sustentagfo tém formato de malhas.

A simulag@io pode ser estendida também a outros 6rgdos que apresentem
calcificagdes quando ocorrem lesGes, como € o caso dos pulmdes, dos sistemas
renais ou biliares.

A simulagdo da deformag@o geométrica pode ser aplicada na visualizagéo de

fraturas ou trincos de pequenos ossos, na angiografia de maneira geral ou na
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detecc¢do de qualquer estrutura cujas dimensdes sfio proximas do tamanho do ponto
focal do sistema radiolégico.

O realce das microcalcificagbes pela diminuigdo do fundo que as envolve,
deve ser continuado num projeto que estuda a técnica de alta energia em conjunto
com a diminui¢do do ponto focal e do efeito “Compton” pela adogéo de fendas.

A simulag¢do de objetos e imagens também estd inserida num projeto de
controle de qualidade por simula¢do de todos os pardmetros do sistema radiolégico

desenvolvido por outro pesquisador do grupo.
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