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RESUMO
PEREZ, A. M. M. M. Caracterizacdo de sistemas de mamografia digital no dominio da
frequéncia para diferentes condicdes de exposicdo. Tese (Doutorado - Programa de P0s-
Graduagédo em Fisica Aplicada a Medicina e Biologia) - Faculdade de Filosofia, Ciéncias e
Letras de Ribeirdo Preto, Universidade de So Paulo, Ribeirdo Preto - SP, 2023.

O forte avango da mamografia digital no Brasil como ferramenta de rastreamento do céancer
mamario requer que 0s novos sistemas digitais disponiveis sejam caracterizados. Os programas
de garantia de qualidade de radiologia sdo projetados para garantir que certos niveis de
qualidade de imagem sejam mantidos nos equipamentos de imagem. Medidas recentes
introduzidas nos protocolos de mamografia digital indicam grandes variagdes nos parametros
avaliados, apontando como principal fator os diversos detectores utilizados. Uma avaliagéo
abrangente e quantitativa da resolugéo espacial de um sistema pode ser obtida a partir de sua
funcao transferéncia de modulacdo (MTF). Medidas robustas de ruido podem ser feitas a partir
do espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS) e eficiéncia quéntica de detec¢do (DQE)
como funcéo da frequéncia espacial em varios niveis de exposicdo. O objetivo deste trabalho é
caracterizar em termos de MTF, NNPS e DQE vérios sistemas de mamografia, determinando
suas caracteristicas objetivas basicas de resolucéo e ruido em diferentes niveis de kerma no ar
na superficie de entrada do detector (DAK). O detector CR Carestream EHR-M3, o sistema de
biopsia Siemens Opdima, e os sistemas de mamografia digital de campo total Planmed Clarity,
GE Essential, GE Pristina e GE Crystal Nova foram caracterizados. O desempenho basico dos
sistemas testados foi avaliado em termos da funcdo resposta, avaliagdo das componentes de
ruido, MTF, NNPS e DQE usando protocolo de Diretrizes Europeias. As qualidades de feixe
atenuadas (obtidas com filtracdo adicional de 2 mm Al) usadas foram 28 kVVe com combinacgéo
anodo/filtro Mo/Mo para EHR-M3, Opdima, Essential e Pristina; 28 kVp com Mo/Rh para
EHR-M3; 28 kVp com W/Rh para o sistema Crystal Nova; 28 kVe com W/Ag para o Clarity; e
34 kVp Rh/Ag para o Pristina. Como esperado, o detector CR apresentou uma resposta
logaritmica e os sistemas DR apresentaram resposta linear (R? > 0.999). O sistema Pristina
apresentou maiores coeficientes angular e linear para o feixe de Rh/Ag. A avaliacdo de ruido
mostrou que o EHR-M3 é limitado quanticamente até 650 uGy (Mo/Mo) e 380 uGy (Mo/Rh),
enquanto o Opdima até 290 uGy. Para valores de DAK mais altos, o ruido estrutural é a fonte
de ruido dominante. Para o sistema Opdima, o ruido estrutural esta relacionado a presenca de
inomogeneidades de baixa frequéncia nos dados, enquanto para detectores CR esta relacionado
ao tamanho dos graos de fosforo. Os demais sistemas sdo quanticamente limitados no intervalo
de DAK avaliado. Os sistemas avaliados apresentaram MTF razoavelmente isotrépica. MTF
ndo apresentou dependéncia com a qualidade do feixe para os detectores EHR-M3 e Pristina.
O sistema Clarity apresentou maiores valores de MTF, seguido pelos sistemas Opdima e
Essential, Pristina, EHR-M3 e Crystal Nova. O NNPS aumentou com a diminuigédo do DAK.
Para o sistema Pristina 0 NNPS diminuiu com o aumento da energia do feixe. O sistema Crystal
Nova apresentou 0s menores valores de NNPS. A DQE aumentou, atingiu um maximo e depois
decresceu com o0 aumento de DAK. O intervalo de DAK que maximiza a DQE foi dependente
da composi¢do do ruido de cada sistema. A DQE foi influenciada pela energia do feixe. O
sistema Crystal Nova apresentou 0 melhor desempenho em termos de DQE para baixa
frequéncia espacial. Os sistemas Opdima e Clarity exibiram maior DQE para frequéncias
espaciais altas. A concordancia com dados da literatura indica que os sistemas avaliados operam
em condic0es tipicas. Evidéncia de melhoria no desempenho dos detectores foi observada.

Palavras-chave: Detectores digitais. Curva de resposta. Avaliacdo de ruido. MTF. NNPS. DQE.
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ABSTRACT
PEREZ, A. M. M. M. Characterization of digital mammography systems in the frequency
domain for different exposure conditions. Thesis (Doctorate — Graduate Program in Physics
Applied to Medicine and Biology) - Faculdade de Filosofia, Ciéncias e Letras de Ribeirdo Preto,
Universidade de Sao Paulo, Ribeirao Preto - SP, 2023.

The strong advance of digital mammography in Brazil as a breast cancer screening tool requires
that the new digital systems available be characterized. Radiology quality assurance programs
are designed to ensure that certain levels of image quality are maintained in imaging equipment.
Recent measurements introduced in digital mammography protocols indicate large variations
in the evaluated parameters, pointing to the different detectors used as the main factor. A
comprehensive and quantitative assessment of the spatial resolution of a system can be obtained
from its modulation transfer function (MTF). Robust measurements of noise can be made from
normalized noise power spectrum (NNPS) and quantum detection efficiency (DQE) as a
function of spatial frequency at various exposure levels. The objective of this work is to
characterize in terms of MTF, NNPS and DQE several mammography systems, determining
their basic objective characteristics of resolution and noise at different levels of air kerma at the
detector input plane (DAK). The CR Carestream EHR-M3 detector, the small field digital
mammography system Siemens Opdima, and full field digital mammography systems Planmed
Clarity, GE Essential, GE Pristina and GE Crystal Nova were characterized. The basic
performance of the tested systems was evaluated in terms of response function, evaluation of
noise components, MTF, NNPS and DQE using European Guidelines protocol. The attenuated
beam qualities (obtained with additional 2 mm Al filtration) used were 28 kVp with Mo/Mo
anode/filter combination for EHR-M3, Opdima, Essential and Pristina; 28 kVp with Mo/Rh for
EHR-M3; 28 kVp with W/Rh for the system Crystal Nova; 28 kVp with W/Ag for the Clarity;
and 34 kVp Rh/Ag for the Pristina. As expected, the CR system showed a logarithmic response,
and the DR systems showed a linear response (R2 > 0.999). The Pristina system showed higher
slope and intercept for the Rh/Ag beam. Noise evaluation showed that EHR-M3 is quantum
limited up to 650 uGy (Mo/Mo) and 380 uGy (Mo/Rh), while Opdima is quantum limited up
to 300 uGy. For higher DAK values, structural noise is the dominant noise source. For the
Opdima detector, structural noise is related to the presence of low frequency inhomogeneities
in the data, while for CR detectors it is related to the size of the phosphor grains. The other
systems are quantum limited in the evaluated DAK range. The evaluated systems presented
reasonably isotropic MTF. MTF showed no dependence with beam quality for EHR-M3 and
Pristina detectors. The Clarity system had the highest MTF values, followed by the Opdima and
Essential, Pristina, EHR-M3 and Crystal Nova systems. NNPS increased with decreasing DAK.
For the Pristina system, the NNPS decreased with increasing beam energy. The Crystal Nova
system showed the lowest NNPS values. DQE increased, reached a maximum and then
decreased with increasing DAK. The DAK range which maximizes DQE depended on system
noise composition. DQE was influenced by beam energy. The Crystal Nova system showed the
best performance in terms of DQE for low spatial frequency. Opdima and Clarity systems
exhibited higher DQE for high spatial frequencies. Agreement with data from literature
indicates that the systems evaluated are operating under typical conditions. Evidence of
improvement in detectors performance was found.

Keywords: Digital detectors. Response curve. Noise evaluation. MTF. NNPS. DQE.
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1 Introducéo

O cancer de mama é o tipo que possui a maior incidéncia e a maior mortalidade na
populacdo feminina em todo o mundo, tanto em paises em desenvolvimento quanto em paises
desenvolvidos (INCA, 2022). A deteccédo precoce da doenca tem um papel central na reducao
da mortalidade e no aumento da sobrevida dos pacientes, sendo a mamografia a técnica mais

utilizada para esse fim (Traino et al., 2020).

Por muitos anos, as mamografias foram realizadas com sistemas de imagem de tela-
filme, usando equipamento de raios X dedicado. Nos Ultimos anos, houve uma transi¢do dos
sistemas de imagem tela-filme para sistemas baseados em detectores digitais (Ou et al., 2021).
Segundo dados da Secretaria de Atencdo a Saude (2023), no Brasil ha 4226 mamaografos com

comando simples, 957 com estereotaxia e 1306 mamografos computadorizados.

Os sistemas digitais mamograficos estdo em constante evolucdao. Novos equipamentos
disponibilizam combinagdes alvo e filtro adicionais, o que possibilita a geracdo de diversos
espectros, com implicacBes na qualidade de imagem e na dose. Os detectores tém aprimorado
suas caracteristicas de resolucdo espacial e eficiéncia em dose (Tanaka e Morishita, 2017;
Siewerdsen, 2018; Mackenzie et al., 2020; Ou et al., 2021). As agéncias internacionais tém
acompanhado o desenvolvimento tecnoldgico dos sistemas de imagem e desenvolveram
protocolos de controle de qualidade adequados aos sistemas digitais (EUREF, 2006; IEC, 2007,
ICRU, 2009; van Engen et al., 2013; IEC, 2015). Em 2021, o Ministério da Saude publicou a
Instrucdo Normativa n® 92, que contém normas de testes em equipamentos digitais (ANVISA,
2021).

Os programas de garantia de qualidade de radiologia sdo elaborados de modo a garantir
que certos niveis de qualidade de imagem sejam mantidos nos equipamentos de imagem
(Wigati et al., 2021). A caracterizacdo fisica em termos da resolucdo espacial tem sido
quantificada pela funcdo transferéncia de modulacdo (MTF, do inglés modulation transfer
function) e o ruido descrito pelo espectro de poténcia do ruido normalizado (NNPS, do inglés
normalized noise power spectrum) (ICRU, 2009; Marshall et al., 2017; Wigati et al., 2021). A
eficiéncia quéntica de deteccdo (DQE, do inglés detective quantum efficiency), expressa em
funcdo da frequéncia espacial, ¢ uma medida direta do desempenho e da "eficiéncia em dose"



de um sistema, sendo objetiva, quantitativa e amplamente aceita pela comunidade cientifica
(IEC, 2015; Marshall et al., 2017; Day e Tanguay, 2021).

Para padronizar a determinacdo de MTF, NNPS e DQE foram desenvolvidos
procedimentos (van Engen et al., 2013) e softwares (Donini et al., 2014; Samei et al., 2018;
Porzio e Konstantinidis, 2021).

A caracterizacdo de sistemas de imagem usando MTF, NNPS e DQE requer o uso da
abordagem de transformada de Fourier de sistemas lineares na descricdo da transferéncia de
sinal e ruido da entrada para a saida do sistema (Cunningham, 2000). O desempenho dos
detectores usados em mamografia digital em termos desses parametros tem sido extensamente
estudado (Thunberg et al., 1999; Evans et al., 2002; Samei et al., 2005; Samei et al., 2006;
Dobbins et al., 2006; Ranger et al., 2007; Marshall, 2007; Ghetti et al., 2008; Monnin e Verdun,
2009; Marshall, 2009; Marshall et al., 2011; Bloomquist et al., 2014; Monnin et al., 2014
Michail et al., 2015; Marshall et al., 2016; Monnin et al., 2016; Makeev et al., 2019; NHS,
2019a, 2019b, 2019c, 2019d; 2019¢; Wigati et al., 2021; Frederico e Banguero, 2023).

Embora os fabricantes realizem medigbes de MTF, NNPS e DQE para aferir o
desempenho dos equipamentos antes de comercializa-los, esses dados nem sempre sdo
disponibilizados. Além disso, alguns sistemas tiveram sua comercializacdo descontinuada,
entretanto ainda estdo em uso clinico a fim de atender a alta demanda por exames de
mamografia. Para esses sistemas os dados da literatura sdo muito antigos. Por outro lado, devido
a rapida evolucdo das tecnologias de deteccdo disponiveis, novos sistemas foram introduzidos
no mercado, tais como Planmed Clarity, GE Pristina e GE Crystal Nova. Dados para esses
sistemas sdo escassos. Ademais, a literatura carece de uma avaliacdo da evolugédo tecnoldgica

dos detectores usados em mamografia digital.

Sistemas mais modernos nem sempre dispdem do feixe tradicionalmente usado como
referéncia em mamografia (28 kVe Mo/Mo). Desse modo, faz-se necessario um estudo da
influéncia da qualidade de feixe nesses parametros. Além disso, NNPS e DQE dependem do
kerma no ar na superficie de entrada do detector (DAK). A maioria dos trabalhos avalia as

caracteristicas fisicas dos detectores num intervalo de 10 a 800 pGy.



Existem diferentes protocolos para a caracterizacdo de sistemas usando meétricas
baseadas em Fourier. O protocolo da IEC, por exemplo, é usado pelos fabricantes, que podem
remover o detector de raio-X do sistema a fim de realizar as medicgdes. Isso ndo seria possivel
para detectores em uso clinico, de modo que o protocolo europeu oferece uma abordagem mais

pratica, adequada ao controle de qualidade de rotina.

A técnica de medida tem um impacto notavel na estimativa de MTF, o que pode resultar
em um efeito muito mais pronunciado em DQE, uma vez que a DQE é proporcional ao
quadrado da MTF (Samei et al., 2006). Alguns dos resultados apresentados na literatura séo
diferentes, devido as metodologias adotadas. A fim de obter medidas acuradas é necessario
estabelecer a metodologia cuidadosamente. Ademais, 0 método de analise de MTF e NNPS
afeta a DQE (Ranger et al., 2007). Portanto, os parametros de entrada utilizados para computar
MTF e NNPS devem ser cuidadosamente selecionados.

Ha cinco tecnologias de detector principais usadas em sistemas mamogréaficos. Neste
estudo, trés delas foram avaliadas: radiografia computadorizada (CR), radiografia direta (DR)
usando cintilador e arranjos de leitura de CCD e TFT. O objetivo deste trabalho é caracterizar
em termos de MTF, NNPS e DQE seis sistemas digitais de imagem, num intervalo de DAK
estendido, usando o protocolo europeu. Seu desempenho serd comparado e sua evolugédo
avaliada. Além disso, sera considerada a influéncia das condi¢des de exposicdo. Dados deste
estudo podem ser usados como referéncia para o desempenho tipico de detectores em uso
clinico, bem como permitir comparaces com outros sistemas de mamografia digital.

Adicionalmente, podem oferecer um panorama da evolucédo tecnoldgica dos detectores.

O trabalho esta organizado da seguinte forma: no capitulo 2 é apresentada uma revisao
bibliografica; no capitulo 3 sdo introduzidos os fundamentos tedricos que envolvem a producéo
de espectros em mamografia, a formacao da imagem radiografica, a dosimetria, o receptor de
imagem, a qualidade de imagem e a quantificacdo de desempenho de sistemas; o capitulo 4
descreve os materiais e a metodologia utilizada em cada etapa do trabalho; no capitulo 5 s@o
apresentados e discutidos os resultados; o capitulo 6 refere-se as conclusdes obtidas e as
perspectivas do trabalho.



2 Revisao bibliografica

MTF, NNPS e DQE, expressos no dominio da frequéncia espacial, constituem métricas
objetivas, quantitativas e amplamente aceitas pela comunidade cientifica na caracterizacdo
fisica de sistemas de imagem por raios X. O desempenho de detectores usados em mamografia

digital em termos desses parametros tem sido extensamente estudado.

Thunberg et al. (1999) desenvolveram um detector de tela plana para biopsia, que
consiste em um cintilador de Csl(TI), uma placa de fibra dptica e um dispositivo de carga
acoplada (CCD, do inglés charge-coupled device). O sistema de imagem apresentou DQE para
baixas frequéncias espaciais proxima a 60%, 0 que € um pré-requisito para se obter boa

qualidade de imagem na pratica clinica.

Evans et al. (2002) compararam trés equipamentos de bidpsia que utilizam detectores
baseados em CCD, IGE Senovision, LoRad DSM e Siemens Opdima. Embora esses sistemas
tenham sido desenvolvidos para desempenhar as mesmas tarefas, apresentaram caracteristicas

fisicas significativamente diferentes.

Samei et al. (2005) estudaram a influéncia da técnica de analise na estimativa de MTF
usando o método de borda. Foram avaliados seis diferentes algoritmos usando 14 diferentes
imagens de borda. Seus resultados mostraram uma variacao de 1 a 5% da MTF, o que resultaria
em incertezas de 2 a 10% em DQE. Entretanto, seu estudo ndo considerou outros parametros
experimentais importantes, como as propriedades da borda e as condi¢Bes de aquisicdo da

imagem da borda.

Posteriormente, foi feito um estudo em série com o objetivo de comparar diferentes
técnicas usadas para medir MTF e NNPS e seu efeito na acuracia dos resultados. Na primeira
parte do estudo, Samei et al. (2006) avaliaram a influéncia de parametros como qualidade do
feixe, colimacéo e dispositivo de teste sobre a MTF. Seus resultados indicaram que a técnica
de medida tem impacto notavel na estimativa de MTF resultante. Na segunda parte do estudo,
Dobbins et al. (2006) avaliaram a influéncia da dependéncia direcional, do uso de limitacdo do
feixe, do espectro do feixe e de métodos computacionais para analise sobre 0 NNPS. Destes

fatores, nenhum demonstrou impacto substancial na amplitude das estimativas de NNPS.



Ranger et al. (2007) realizaram uma comparacao entre estimativas de DQE usando
diferentes metodologias. Seus resultados mostraram que o método de medida pode afetar a
estimativa de DQE em até 12%. Verificou-se que os fatores que mais influenciaram a DQE
foram o método de anélise da MTF, a limitacdo do feixe, a qualidade do feixe e 0 método de
anélise de NNPS.

Marshall (2007) obteve resultados de qualidade de imagem na forma de MTF, NNPS e
DQE para nove sistemas digitais de mamografia: quatro GE Senographe DS, trés Hologic
Selenia, um Agfa Embrace DM1000 e um Konica CR. Esses parametros foram medidos
rotineiramente como parte do programa de controle de qualidade e sua estabilidade ao longo do
tempo foi avaliada. Dados de NNPS adquiridos com a grade mostraram um aumento no ruido
em frequéncia espacial baixa; esse efeito foi mais severo com o aumento do kerma no ar na
superficie de entrada do detector (DAK). Alguns dos sistemas apresentaram redugdo da DQE

com DAK, outros apresentaram aumento da DQE com DAK.

Ghetti et al. (2008) investigaram as caracteristicas fisicas de dois sistemas de
mamografia digital (GE Senographe Essential e DS). Ambos os sistemas séo tela plana de
conversdo indireta acoplados a um cintilador de CsI(TIl). Foram implementadas melhorias no
design do GE Senographe Essential. Isso se refletiu num melhor NNPS, devido ao ruido

eletrbnico mais baixo, e numa DQE até 60% maior.

Monnin e Verdun (2009) estudaram o desempenho do detector CR Carestream EHR-
M3 em comparacdo sua versdo anterior, Carestream EHR-M2. Ambos os detectores foram
usados com uma leitora CR 975. O detector EHR-M3 apresentou maior sensibilidade, MTF
ligeiramente menor, redugdo significativa do ruido e DQE mais elevada em comparagéo com o
EHR-M2.

Marshall (2009) apresentou dados de DQE medidos para dois sistemas de mamografia
digital de radiografia direta (DR), um GE Senographe e um Lorad Selenia. Foram estudadas
quatro qualidades de feixe para cada sistema. Considerando a funcdo resposta, foi notada
alguma dependéncia energética para o valor de pixel em funcdo de DAK. Foi observada uma

reducdo de DQE com o aumento da camada semirredutora.



Em um estudo posterior, Marshall et al. (2011) caracterizaram onze sistemas de
mamaografia digital: quatro sistemas de radiografia computadorizada (CR) e um grupo de sete
sistemas DR. Os sistemas CR caracterizados foram Agfa MM 3.0R, Agfa HM 5.0, Fuji Profect
e Carestream EHR-M3. As propriedades desses detectores séo determinadas pela leitora, cujo
modelo nao foi especificado pelos autores. Os detectores DR avaliados foram Fuji Amulet, GE
Senographe 2000D, GE Senographe DS, GE Essential, Hologic Selenia, Sectra MDM e
Siemens Inspiration. Foi observada uma grande variagdo na MTF dos sistemas DR em
comparagao aos sistemas CR. Os detectores DR exibiram melhor desempenho em termos de

DQE do que os detectores CR de fosforo granular.

Num estudo comparativo, Yaffe et al. (2013) apresentaram dados de MTF para o
detector CR Carestream EHR-M3 e o sistema DR indireto GE Essential. Eles relacionaram
medidas fisicas de qualidade de imagem a diferencas nas taxas de detec¢do de cancer. Seus

resultados mostraram que sistemas CR tém taxas de detec¢do de cancer inferiores as de DR.

Bloomquist et al. (2014) estabeleceram uma métrica baseada em MTF e NNPS para o
controle de qualidade em mamografia digital. Essa métrica permite avaliar objetivamente a
qualidade de imagem e comparar sistemas e espectros de raios X. O método de medida
desenvolvido é pratico e apresentou boa reprodutibilidade. E uma maneira promissora de
avaliar qualidade de imagem no controle de qualidade de rotina de sistemas mamogréficos

digitais.

Monnin et al. (2014) compararam dois métodos para determinacdo das componentes de
ruido: o modelo polinomial, usado no protocolo europeu, e um método explicito de
decomposic¢éo de ruido. Ambos os métodos foram aplicados a dados de variancia e espectro de
poténcia de ruido (NPS, do inglés noise power spectrum) de seis unidades de mamografia
digital, a saber, Carestream SNP-M1, Fuji Amulet, GE Essential, Hologic Selenia Dimensions,
IMS Giotto e Siemens Inspiration. A ponderacdo dos dados melhorou o modelo de ruido,
especialmente para valores mais baixos de kerma no ar na superficie de entrada do detector. As
decomposic¢des polinomial e explicita apresentaram boa concordancia para os ruidos quantico

e eletrénico, entretanto o modelo polinomial subestimou o ruido estrutural. A decomposi¢do do



ruido em fungdo da posicdo mostrou limitada estacionariedade do ruido, especialmente para o

ruido estrutural.

Medidas experimentais com um detector DR indireto com telas de Csl: Tl estruturado
com espessuras de 130, 140 e 170 um foram conduzidas num estudo de Michail et al. (2015).
A partir de medidas experimentais de MTF e NNPS, foi determinada a capacidade de
informacdo da imagem. A capacidade de informacao desse detector se mostrou otimizada para

aplicagOes em sistemas de mamografia digital.

Marshall et al. (2016) caracterizaram em termos de DQE um detector de tela plana
integrado ao sistema de mamografia analogico GE DMR. O desempenho da unidade foi
notavelmente superior ao de sistemas CR de fésforo granular e comparavel ao de outros
sistemas de tela plana.

A fim de estudar a propagacédo do ruido quantico em detectores de raios X, Monnin et
al. (2016) desenvolveram um modelo de propagacéo de sinal e ruido quantico para quatro tipos
de detectores usados em mamografia digital. A MTF bidimensional, o NPS e a DQE de seis
sistemas de mamografia digital foram medidos e usados como dados de entrada deste modelo.
Os detectores usados foram Carestream SNP-M1, GE Essential, Hologic Selenia Dimensions,
IMS Giotto, Philips MicroDose L30 e Siemens Inspiration. A influéncia do aliasing, da
decorrelacdo de sinal e ruido, da eficiéncia de captura de raios X e do ganho secundario global
em NPS e DQE do detector foi analisada em detalhes. A influéncia da estatistica do ruido, fator
de preenchimento do pixel e ruidos eletronico e estrutural na DQE também foi estudada. O
modelo e as decomposic¢des utilizadas nas imagens adquiridas ajudaram a explicar a anisotropia

observada no NPS quéantico e na DQE.

Num estudo de desempenho de detecgdo por observador humano, Makeev et al. (2019)
avaliaram e compararam dois detectores digitais usados em sistemas de mamografia digital
comerciais. Os detectores caracterizados foram um DR direto Analogic Anrad AXS-2430 (aSe)
e um DR indireto Teledyne Dalsa Xineos-2329 (Csl/CMQOS). A DQE dos sistemas foi similar,

bem como o desempenho na tarefa de detectar microcalcificagdes e massas.



Em 2019, o Servigo Nacional de Saude da Inglaterra (NHS, do inglés National Health
Service) publicou avaliagcbes técnicas de diversos sistemas mamogréaficos digitais em uso
clinico atualmente (NHS, 2019a, 2019b, 2019c, 2019d, 2019¢). Nesses documentos foram
publicados dados de MTF, NNPS e DQE para os sistemas Planmed Clarity e GE Pristina. A
qualidade de feixe usada na avalia¢do do Pristina (26 kVp Mo/Mo) é a selecionada pelo AEC
para aquisicdes de imagens de mamas menos espessas. Entretanto, ndo foram disponibilizados
dados de MTF, NNPS e DQE para a qualidade de feixe selecionada pelo AEC para mamas mais
espessas (34 kVp Rh/Ag). Além disso, ndo foram disponibilizados detalhes sobre a metodologia
empregada.

Wigati et al. (2021) avaliaram a relevancia de medidas de MTF no controle de qualidade
em mamografia. Para isso estudaram o impacto da reducdo da MTF na qualidade de imagem
técnica e analisaram a robustez das medidas de MTF no controle de qualidade de rotina. Foram
usadas na avaliagdo duas placas de imagem CR de fdésforo colunar usadas com uma leitora Agfa
DX-M. Seus resultados mostraram que medidas de MTF sdo reprodutiveis, sensiveis e faceis
de aplicar como forma de rastrear a resolucao espacial e devem ser incluidas em protocolos de

controle de qualidade.

Frederico e Banguero (2023) caracterizaram um detector GE Pristina nos modos de
aquisicdo 2D e 3D. Foram utilizados feixes de 26 kVr Mo/Mo e 34 kVp Rh/Ag. Para um kerma
no ar na superficie de entrada do detector de 100 uGy, o NNPS e a DQE foram maiores para o
feixe de 26 kVr Mo/Mo. Entretanto, ndo foram apresentados dados de NNPS e DQE para outros
valores de DAK.



3 Fundamentos tedricos

3.1 Imagem mamografica: compromisso entre propriedades de

atenuacao e espectro

A pequena diferenca na atenuacdo de raios X entre tecidos normais e cancerosos na
mama requer o uso de um equipamento de raios X especialmente desenvolvido para otimizar a
deteccdo de cancer de mama. A figura 3.1(a) mostra que a diferenca entre a atenuacao de tecidos
normal e canceroso € maior para energias de raios X muito baixas e € menor para energias mais
altas (maiores que 35 keV) (Bushberg et al., 2012).

O contraste numa imagem de mamografia relaciona-se a diferenca entre as propriedades
de atenuacéo entre tecidos normal e maligno e é representado na figura 3.1(b). Baixas energias
de raios X fornecem a melhor atenuacéo diferencial entre os tecidos, logo um melhor contraste.
Por outro lado, como para baixas energias o coeficiente de atenuacéo linear ¢ mais elevado,
raios X nessa faixa de energia sdo menos penetrantes e de alta absor¢édo, o que resulta no

aumento da dose depositada no tecido e dos tempos de exposicdo (Bushberg et al., 2012).
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Figura 3.1 - (a) Atenuacdo de tecidos mamarios como funcéo da energia. (b) Contraste percentual do
carcinoma ductal decresce rapidamente com a energia. (Adaptado de Bushberg et al., 2012.)

Sistemas mamograficos devem ainda possibilitar a deteccdo de microcalcificagdes, que

podem estar relacionadas a doencas. A fim de garantir alta qualidade de imagem e baixa dose
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em exames de mamografia, desenvolveram-se equipamentos com tubos de raios X

especializados, dedicados a essa modalidade de imagem (Bushberg et al., 2012).

3.1.1 Tubo de raios X

O tubo de raios X mamogréfico é tipicamente configurado com tamanhos de ponto focal
de 0,3 e 0,1 mm. Um ponto focal pequeno minimiza o borramento geométrico e mantém a
resolucdo espacial necessaria para detectar microcalcificagdes. Uma diferenca importante na
operacao do tubo mamogréafico quando comparado ao tubo convencional é a baixa voltagem de
operagéo, inferior a 35 kVp (Bushberg et al., 2012).

O campo de radiacdo produzido pelo tubo ndo é espacialmente uniforme. A intensidade
dos raios X € mais baixa no lado do anodo (efeito anddico). O posicionamento do catodo na
direcdo da parede toracica do paciente e do anodo na direcdo do mamilo proporciona melhor

uniformidade dos raios X transmitidos através da mama (Bushberg et al., 2012; ICRU, 2009).

3.1.2 Espectro de raios X

Estudos de modelagem computacional mostram que a energia de raios X 6tima para
obter maior contraste a menor dose seria um feixe monoenergético de 15 a 25 keV, dependendo
da espessura e da composicdo da mama (Cunha et al., 2012). Raios X policromaticos
produzidos no tubo de raios X mamografico diferem desse intervalo, pois os raios X de baixa
energia do espectro de bremsstrahlung contribuem significativamente na dose na mama e tém
pouca contribuicdo na imagem, enquanto raios X de alta energia diminuem o contraste
(Bushberg et al., 2012).

A energia 6tima dos raios X € obtida com o uso de materiais de anodo do tubo
especificos, que geram raios X caracteristicos de energia desejada (de 17 a 23 keV), e de filtros
de atenuacdo de raios X, que removem os raios X indesejados de baixa e alta energia do espectro
de bremsstrahlung. Molibdénio (Mo), ruténio (Ru), rédio (Rh), paladio (Pd), prata (Ag) e
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cadmio (Cd) geram raios X caracteristicos no intervalo de energia desejado para mamografia.
Desses elementos, Mo e Rh sdo usados como anodo em tubos de mamografia, produzindo picos
principais de radiagdo caracteristica em 17,5 (Kq) e 19,6 keV (Kp) € 20,2 (K,) e 22,7 keV (Kp),
respectivamente. Por outro lado, anodos de tungsténio (W) com filtros especificos de Mo, Rh,
Pd, Ag e Cd podem oferecer espectros com caracteristicas similares. Como seu espectro ndo é
dominado por raios X caracteristicos, o0 W oferece flexibilidade consideravel no controle da
energia do feixe pela escolha da tenséo de pico e da filtracdo do feixe (ICRU, 2009). A figura

3.2(a) apresenta espectros gerados usando 28 kVp e alvos de Mo e W.

A janela do tubo e os filtros adicionais tém um papel importante na forma do espectro
de mamografia. A filtracdo inerente do tubo deve ser extremamente baixa a fim de permitir a
transmissao de todas as energias de raios X, 0 que é realizado com uma espessura aproximada
de 1 mm de berilio (Be, Z =4) como janela do tubo. O berilio oferece tanto baixa atenuag&o,
principalmente devido ao seu baixo ndimero atémico, quanto boa integridade estrutural
(Bushberg et al., 2012).

Filtros adicionais do mesmo elemento que o anodo reduzem os fétons de baixa e alta
energia do espectro e permitem a transmisséo da radiacdo caracteristica. Filtros comuns usados
em mamografia incluem 0,03 mm de Mo com um anodo de Mo (Mo/Mo). Os filtros adicionais
absorvem os raios X de baixa energia, que ndo sdo Uteis na formagéo da imagem (Bushberg et
al., 2012).

A atenuacéo pelo filtro diminui com o aumento da energia dos raios X logo abaixo do
pico de absorcdo da camada K, proporcionando uma janela de transmissdo para raios X
caracteristicos e fotons de bremsstrahlung. Um crescimento abrupto do coeficiente de
atenuacdao ocorre logo acima da energia da camada K, o que reduz significativamente os fotons
de bremsstrahlung de maior energia no espectro (Bushberg et al., 2012). Rh (Z =45) e Ag (Z
= 47) sdo filtros bastante utilizados em equipamentos mais modernos e tém pico de absorcao
da camada K em 23,2 keV e 25,5 keV, respectivamente. A figura 3.2(b) mostra a influéncia da
filtracdo por Ag para espectros de 28 kVp W/Ag e 34 kVp Rh/Ag.
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Figura 3.2 - (a) Espectros representativos para mamografia com 28 kVp e alvos de Mo e W. (b) Efeito
de um filtro de Ag em espectros de mamografia de 28 kVp W/Ag e 34 kVp Rh/Ag. (Adaptado de Porzio e
Konstantinidis, 2021.)

Elementos de maior nimero atémico costumam ser usados como combinacao
anodo/filtro na obtencdo de imagens de mamas mais espessas e densas, pois produzem energia
efetiva mais elevada do que a da combinacdo Mo/Mo (Bushberg et al., 2012). Isso permite a
transmissdo de fotons de raios X com energia entre 20 e 25 keV, como mostrado na figura 3.2.

A partir do espectro de raios X € possivel calcular o nimero de fotons incidentes por
unidade de &rea, g, independente da energia do féton (Cunningham, 2000). Ele pode ser

estimado a partir de uma medida de kerma no ar (ver se¢do 3.2) usando a expressao

g = DAK [ (*22) dE 3.1)
em que DAK é o kerma no ar na superficie de entrada do detector (em pGy) e ®(E,V) é a

fluéncia de fétons de energia E quando uma voltagem no tubo V é aplicada.

3.1.3 Rendimento do tubo de raios X

O rendimento de um tubo de raios X pode ser medido e expresso como kerma no ar
(UGy) por unidade de corrente vezes a duracdo da exposicdo (mAs) sob condic¢des de operacao
especificas, dadas em funcéo da tensdo de pico, do material do anodo, da filtracdo, da posicao

no campo de radiacéo e da distancia a fonte. Para as energias usadas em mamografia, 0 aumento
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do rendimento do tubo é aproximadamente proporcional a terceira poténcia da tensdo de pico.
Para fins de controle de qualidade, em sistemas mamograficos, o rendimento € definido no eixo

central do feixe de raios X, usando 50 cm de distancia a fonte (Bushberg et al., 2012).

3.1.4 Curvas de atenuagao e camada semirredutora

A qualidade de um feixe de raios X pode ser especificada tanto em termos de seu
espectro como de suas caracteristicas de atenuacdo num meio de referéncia. Para as energias
usadas em mamografia, o aluminio (Al) é o meio de referéncia mais indicado. A primeira
camada semirredutora (CSR1) é definida como a espessura necessaria para reduzir o kerma no
ar pela metade. A segunda camada semirredutora (CSR2) é a espessura necessaria para reduzi-

la a metade novamente sob as mesmas condi¢des (Attix, 2004).

Em geral, a camada semirredutora (CSR) aumenta com o aumento da tenséo de pico e
do nimero atdmico do anodo e do filtro (Bushberg et al., 2012). A Instru¢cdo Normativa n® 92
(ANVISA, 2021) estabeleceu limites minimos para os valores de CSRj, de acordo com a
combinacdo anodo/filtro. O limite inferior da CSR; assegura que as energias mais baixas do
espectro foram removidas. Raios X de baixa energia ndo sdo capazes de atravessar a espessura
total da mama, portanto sua remocdo reduz a dose no paciente sem afetar a qualidade

diagnostica do exame.

O coeficiente de homogeneidade é definido como a razdo CSR1/CSR. Esse coeficiente
se aproxima da unidade a medida que o espectro se torna mais estreito devido a filtracéo e se

aproxima de um feixe monocromatico (Attix, 2004).

3.2 Kerma

Um campo de radiagdo ionizante pode ser descrito ndo estocasticamente em termos do
valor esperado do numero de fétons ou da energia que transportam incidente numa esfera

infinitesimal em torno de um ponto de interesse. O kerma € uma grandeza néo estocastica, que
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descreve o primeiro passo na dissipacao de energia por particulas ndo carregadas (Johns et al.,

1983). Para fotons monoenergeéticos de energia E, o kerma pode ser calculado por

K=v-(2) (32)

p

onde y é a fluéncia de energia do campo de radiacao e (%) é o coeficiente de transferéncia
EZ

de energia de massa, que depende da energia (E) e do nimero atdbmico do material (Z). A
unidade de medida de kerma no Sl é J/kg, também conhecida como Gray (Gy) (Johns et al.,
1983).

3.3 Receptor de imagem

3.3.1 Formacao da imagem

Praticamente todas as imagens de raios X sdo baseadas na transmissédo de fétons atraves
do corpo, sendo que o contraste se deve a variagGes na espessura, composi¢do e anatomia
interna. O padrdo de transmissdo de raios X no plano do sistema de imagem pode ser
considerado como uma variagédo continua da fluéncia de raios X com a posicéo (Yaffe, 2010).

Um diagrama esquematico de um sistema de mamografia genérico é dado na Figura 3.3.

O processo de formacdo da imagem mamografica envolve a exposicdo da mama a raios
X seguida pela transmissdo e espalhamento dos raios X pelo tecido mamario. Os fotons de raios
X atenuados que passam através da grade interagem com o receptor e sdo absorvidos,
possibilitando a obtencdo de uma imagem que é exibida e arquivada (Karellas, Vedantham,
2012).

Para fins de controle de qualidade, pode-se utilizar um material atenuador para simular
a atenuacgéo do feixe ao atravessar uma mama. A espessura de material varia de acordo com a
energia do feixe. Em geral, usam-se filtros de 45 mm de polimetilmetacrilato (PMMA) ou 2
mm de Al (van Engen et al., 2013).
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Figura 3.3 — Processo tipico de formacdo da imagem de raios X em mamografia. (Adaptado de

Karellas, Vedantham, 2012.)

3.3.2 Detectores digitais

Em mamografia convencional (tela filme), o processo de captura, exibicdo e
arquivamento da imagem se d& num Unico meio: o filme. Entretanto, na década passada,
sistemas de radiografia digital ganharam uma vasta aceitacdo para uso clinico. A radiografia
digital oferece vantagens clinicas quando comparada com a radiografia convencional. Algumas
das vantagens sdo a disponibilidade de imagens no formato eletrénico; a separacao dos estagios
de aquisicdo, exibicdo e arquivamento da imagem; a maior sensibilidade, menor ruido

intrinseco e maior intervalo dindmico dos detectores (ICRU, 2009).

A maioria dos sistemas de radiografia digital se baseia em dois tipos genéricos de
detectores: placas de imagem baseadas em fosforo fotoestimulavel (radiografia
computadorizada, CR) e detectores de tela plana (radiografia direta, DR). Existem dois tipos de
detectores de tela plana, o tipo de conversdo direta, que converte a energia dos raios X
diretamente em cargas elétricas, e o tipo indireto, que tem um estagio Optico intermediario
(ICRU, 2009).

H& uma extensa bibliografia que descreve os diferentes tipos de receptores de raios X
usados em mamografia (Rowlands, 2002; Yaffe, 2010; Bushberg et al, 2012; Seco et al., 2014;
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Ou et al., 2021). Nas proximas subsec¢0es, sera apresentado o principio de funcionamento dos

dois tipos de receptores digitais usados neste trabalho, o CR e o DR de converséo indireta.

3.3.2.1 Radiografia computadorizada (CR)

Este tipo de detector consiste em uma placa que de fésforo estimulavel por raios X,
tipicamente BaFBr. A absorcédo de raios X no material produz fotons energeéticos e fotoelétrons
no cristal. Esses quanta perdem parte de sua energia ao excitar elétrons fracamente ligados na
estrutura cristalina. Alguns destes elétrons ficam “armadilhados” no poco de potencial do
material do fdsforo cristalino, onde permanecem estaveis por algum tempo. O nimero de
elétrons armadilhados é proporcional a quantidade de radiacéo incidente no fosforo. Apds a
exposicao, a placa de fosforo é posicionada numa leitora, onde é escaneada por um feixe laser
fino de hélio-nednio, como mostra a figura 3.4. A luz vermelha do laser “descarrega” as
armadilhas e faz com que os elétrons retornem ao estado fundamental com liberacéo de energia
pela emissdo estimulada de luz azul. A luz azul é coletada por uma guia de luz e medida com
fotomultiplicadoras (ICRU, 2009). O sinal analdgico é amplificado logaritmicamente a fim de
comprimir o intervalo dindmico e preservar a acurécia de digitalizacdo em um namero finito de
niveis digitais discretos resultantes dos conversores analdgico-digitais (ADC) de 12 a 14 bits
usados para formar a imagem digital (Williams et al., 2007; Kim et al., 2008). O estagio de

apagamento por luz remove o sinal residual e a placa de imagem é devolvida ao cassete.

Fotomultiplicadora

Placa de fosforo

Figura 3.4 — Principais componentes de uma leitora CR incluem uma fonte de luz laser, uma coletora
de luz e uma fotomultiplicadora. (Adaptado de Karellas, Vedantham, 2012.)
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Um problema do CR é a perda de resolucao espacial devido ao espalhamento do feixe
laser no material do fésforo. Além disso, seu sistema de leitura mecanicamente complexo pode
ndo transferir portadores de informac&o suficientes (por exemplo, fétons de luz acoplados por
lentes) e gerar uma queda no numero de quanta secundarios, devido a falta de ganho em algum

dos estagios de conversdo. (Yaffe, 2010).

3.3.2.2 Detectores de tela plana (DR) de converséo indireta

Uma camada de fésforo Csl é acoplada a detectores de quanta secundarios
compreendidos por TFT de silicio amorfo hidrogenado (a-Si:H) ou dispositivos de carga

acoplada (CCD, do inglés charge-coupled devices), apresentados na figura 3.5.

Camada protetora opaca

Cintilador (CsI) b)

:l_i“
O

%
Linhas . L EEEEEERERET _ Cintilador (CsI)
de selecéo . Amplificador de carga .~ Placa de fibra optica
TFT I Linhas de dados . : ¥ — Sensor CCD

Fotodiodo Suporte ceramico

Figura 3.5 — Receptores de imagem DR de conversdo indireta consistem em uma camada de Csl
depositada sobre (a) um arranjo de fotodiodos (Adaptado de ICRU, 2009) ou (b) um detector CCD (viséo
superior e lateral) (Adaptado de Thunberg et al., 1999.)

Os detectores a-Si:H TFT incluem uma juncdo P-I1-N num fotodiodo a-Si:H dentro de
cada pixel, gue converte os fotons opticos do cintilador em carga elétrica e armazena essa carga
no capacitor do fotodiodo. Entdo o transistor TFT dentro de cada pixel permite que a carga seja
lida para cada linha da area ativa. Portanto, uma linha inteira do arranjo é lida simultaneamente
e o sinal é lido em linhas para cada coluna por um amplificador de carga. Entdo os sinais
amplificados da coluna sdo multiplexados e digitalizados. Esse método permite uma leitura
rapida (Yaffe, 2010). Além disso, detectores de tela plana séo resistentes a radiacdo e podem

ter areas grandes. Entretanto, esses detectores tém alto ruido de leitura.
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Detectores CCD consistem em um arranjo de capacitores de Oxido metélico
semicondutor (MOS), que sdo formados a partir da deposicdo de uma serie de eletrodos
(“gates”) num substrato semicondutor. Ao aplicar uma voltagem aos gates, o material sob eles
sofre deplecédo e forma pocos de armazenamento de carga. Cada poco corresponde a um pixel.
A carga armazenada € criada a partir da absorcdo fotoelétrica de fétons dpticos. Quando
diferencas de voltagem apropriadas sdo aplicadas aos gates, a carga € transferida de um poco
para outro. A carga se desloca no arranjo por acoplamento vertical e horizontal da carga, €
convertida em voltagem por um simples seguidor de tenséo, € lida serialmente e convertida em
namero digital por um ADC (Yaffe, 2010).

A tecnologia CCD tem alta sensibilidade, devido ao elevado fator de preenchimento
(razdo entre a area sensivel a luz e a area total do pixel) e eficiéncia quantica (nimero de elétrons
gerados por féton oOptico incidente), o que leva a tamanhos de pixel muito pequenos. Para
aplicacbes médicas o tamanho de pixel do CCD varia entre 25-100 pm. A principal
desvantagem dos CCDs é que seu custo de producdo é elevado, o que limita sua area ativa a 2-
5 cm2. Para cobrir completamente o tamanho do campo de raios X no paciente € necessario
diminuir a imagem do cintilador. Isso pode ser feito com acoplamento de lente ou fibra dptica
(Thunberg et al., 1999; Yaffe, 2010; Feng et al., 2020). Esse estagio de demagnificacdo pode
reduzir o nimero de quanta secundarios (Alikunju et al., 2023). Sistemas de mamografia digital
de pequeno campo de visdo, usados para visualizacdes de compressdo focal e posicionamento
em estereotaxia, bem como as primeiras geracdes de sistemas de mamografia DR usavam CCDs

para leitura (Karellas, Vedantham, 2012).

Uma tecnologia de fotodetector alternativa sé@o os semicondutores de 6xido metalico
complementar (CMOS, do inglés complementary metal-oxide-semiconductor). As principais
vantagens dos sensores CMOS séo o baixo ruido de leitura, alta taxa de quadros, alta resolucéo
espacial, baixo consumo de energia e capacidade de producio em massa a baixo custo. E
possivel criar sensores CMOS com éareas suficientemente grandes, adequadas para aplicacGes
médicas (Alikunju et al., 2023).

A figura 3.6 apresenta uma comparacdo da geometria e da orientacdo das telas usadas
em sistemas CR e DR indireto. Em 3.6(a) a orientacdo da tela para o0 CR € mostrada, com 0s

raios X incidentes na superficie emissora de luz. A curva de atenuacdo dos raios X exibe
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absorcdo relativamente maior na superficie de incidéncia. Em 3.6(b) o arranjo para sistemas
DR indiretos ¢ mostrado. Neste caso a absorcdo de raios X € maior na superficie menos
favoravel da tela, distante do arranjo de leitura. Desse modo, o caminho da maioria dos quanta
Opticos sera menor (o que resulta em menos borramento) se a leitura for feita a partir do lado
de incidéncia dos raios X, como é o caso do CR, mas ndo no caso de detectores DR (Rowlands,
2002).

a) Radiografia Computadorizada b) Detector de tela plana (DR)

Raios X
Raios X

Leitura por laser .

l Atenu_a(;ao Atenuagdo
lo dos raios X Camada protetora dos raios X

e
Tela ‘ é Tela
Camada de suporte

|Detector de quanta secundério]

Figura 3.6 — Comparacdo da geometria e orientagdo das telas usadas em sistemas (a) CR e (b) DR
indireto. (Adaptado de Rowlands, 2002.)

3.4 Teoria de transferéncia

Uma forma de caracterizar um sistema de imagem é relacionar entrada e saida de
parametros Uteis na descrigcdo do sinal e do ruido da imagem. A figura 3.7 mostra imagens de
entrada e saida para um sistema de imagens hipotético no qual ha degradacdo de contraste e
aumento no ruido. Contraste é uma medida da diferenca de brilho relativo entre duas posi¢oes
da imagem. O ruido na imagem ¢é definido como uma variacéo aleatéria indesejada nos sinais

da imagem. (Cunningham, 2000).
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Figura 3.7 — A teoria de transferéncia descreve relagdes entre imagens de entrada e saida de um sistema
de imagens. Nesta ilustracdo, uma imagem é transferida com degradacdo de contraste e aumento no ruido.
(Adaptado de Cunningham, 2000.)

3.4.1 Sinais: fungdo resposta

A funcdo resposta esta associada as propriedades de transferéncia de contraste de area
grande e relaciona pardmetros fisicos objetivos de entrada do sistema, tais como o kerma no ar
na superficie de entrada do detector, as quantidades medidas na sua saida, como valores de pixel
numa regido da imagem (ICRU, 1996). Algumas das funcGes resposta tipicas de sistemas de

imagem digitais sdo as funcdes linear, logaritimica e de poténcia (Marshall et al., 2011).

A busca por um entendimento mais completo da qualidade da imagem e do desempenho
do sistema levou ao uso da abordagem de transformada de Fourier de sistemas lineares
(Cunningham e Shaw, 1999). O uso da abordagem baseada em Fourier requer que o sistema

tenha resposta linear e invariante (ICRU, 1996).

Um sistema é dito linear se os sinais de entrada e saida forem proporcionais. Num
sistema invariante, qualquer mecanismo de borramento deve se aplicar igualmente a todas as
regides de uma imagem (Cunningham e Shaw, 1999). Sistemas que possuem resposta ndo linear
podem ser modelados usando abordagem de sistemas lineares, desde que sua resposta seja
linearizada (ICRU, 1996).
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3.4.2 Ruido: transferéncia de variancia

O ruido insere uma componente aleatéria indesejada na imagem. O ruido é adicionado
ao valor de uma medida ou subtraido do mesmo, de tal maneira que o valor registrado difere do
valor real (Bushberg et al., 2012).

O ruido em uma imagem digital é observado como varia¢6es nos valores de pixel (Ad).
Esse ruido influencia a percep¢do da imagem e a visibilidade de objetos. A variancia do ruido

é dada por

ai = E{|Ad|*} (3.3)

em que E{} é o operador de expectativa e Ad = d — E{d}. A variancia definida na equacao (3.3)
em funcao do valor esperado de |Ad|?, que pode ser obtida a partir da média de muitas imagens
(vérias repeti¢cdes) numa posicdo especifica r. 1sso é chamado média do ensemble. Na pratica,
pode ser necessario usar uma média espacial de |Ad|? como uma estimativa da média do
ensemble. Um sistema em que a média do ensemble e a média espacial sdo equivalentes é

chamado ergodico (Cunningham, 2000).

Ha trés fontes principais de ruido no detector: ruido quantico, ruido estrutural e ruido
eletronico (Hillen et al., 1987). A composi¢do do ruido varia com o nivel de dose e o receptor
usado (Marshall et al., 2012). A avaliagdo de ruido analisa as diferentes componentes de ruido
para fornecer informacao adicional sobre o desempenho do sistema de imagem e otimizar a
solucdo de problemas em caso de potencial perda de qualidade de imagem (van Engen et al.,
2013).

O ruido quéntico (og) Se origina da natureza estocastica das interagdes dos fétons e gera
variacdes quanticas no sinal (Rimkus, Baily 1983). Assume-se que o nimero de fotons de raios
X absorvidos pelo detector segue uma distribuicdo de Poisson. Portanto, a variancia do ruido

guantico deveria ser proporcional a DAK, o7 = Kq - DAK, em que Kq € um coeficiente.
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O ruido estrutural (os) ou ruido de padrdo fixo descreve variagfes espaciais fixas no
ganho ao longo do detector, ou seja, variacdes no sinal de saida para um dado valor de entrada.
O "ruido” estrutural é, na verdade, um padrao deterministico resultante da correcdo incompleta
de padrBes de radiacdo devido ao efeito anddico e outros efeitos geométricos, padrdes de
espalhamento de radiacdo, variacbes na atenuagdo devido a arranhfes ou poeira nos
componentes do sistema de imagem, além de fatores como granularidade do fosforo, variacdes
na transmissdo da placa de fibra dptica e variacGes na sensibilidade entre elementos do sensor
digital (Evans et al., 2002; Burgess, 2004). Se conhecido com precisao suficiente, entdo este o
padrdo deterministico pode ser corrigido. A correcdo de flat-fielding, executada em sistemas
DR, remove grande parte os efeitos do ruido estrutural (Evans et al., 2002). Devido ao hiumero
limitado de imagens usadas para a mascara de flat-fielding e o ruido associado a mascara, algum
ruido estrutural ainda estara presente. Embora o ruido estrutural ndo seja estritamente uma fonte
de ruido ergddico, tem o potencial de reduzir a detectabilidade de objetos e, portanto, pode ser
considerado ruido. As tendéncias sistematicas do ruido sdo amplificadas em proporcéo a DAK,
portanto o5 = ks - DAK?2,

O ruido eletrénico (oe) € introduzido pelos componentes eletrénicos do sistema, como
o ruido de leitura e a corrente de fundo, que estdo presentes mesmo na auséncia de sinal. O
ruido de leitura deve-se principalmente ao ruido nos transistores e amplificadores (Siewerdsen
et al 1997). A corrente de fundo corresponde a portadores de carga gerados termicamente no
fotodiodo em sistemas com TFT. O ruido eletrdnico afeta o sinal em baixos niveis de exposi¢ao
e tem efeito quase desprezivel em niveis de sinal mais altos. Assume-se que € uma fonte aditiva

e, portanto, independente da exposi¢do aos raios X, sendo igual a algum valor g = ke.

A combinacdo da variancia das trés componentes de ruido da a variancia total na

imagem (c?)

02 = ke + Kq - DAK + ks - DAK? (3.4)

Nesta simplificacdo ndo sao consideradas explicitamente alguns componentes de ruido,
como o excesso de ruido de Poisson, ruido quantico secundario e o aliasing (devido a acdo de
amostragem da matriz de pixels). A contribui¢do de cada uma dessas fontes esté incluida no

termo de ruido quantico, pois essas fontes tém a mesma dependéncia com DAK que o ruido
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quantico primario e, portanto, ndo podem ser separadas usando esta formulacdo (Mackenzie,
Honey, 2007).

Outro teste de ruido do detector consiste em verificar a dependéncia do ruido total com
DAK usando um modelo alométrico da forma

o =a- DAKP (3.5)

Com base na equacdo (3.4), se o ruido da imagem consistisse apenas em ruido quantico,
o coeficiente b seria igual a 0,5. A presenca de fontes de ruido aditivo e multiplicativo fazem
com que o coeficiente b se desvie de 0,5. Para b entre 0,4 e 0,6 considera-se que o ruido quantico

é a fonte de ruido dominante (Marshall et al., 2011).

3.5 Qualidade de imagem

3.5.1 Funcao transferéncia de modulagdo (MTF)

E possivel analisar a resposta de um sistema de imagem a um objeto que simula um
ponto, linha ou borda perfeitos. O borramento produzido pelo sistema de imagem faz com que

a imagem ndo seja nitida (ICRU, 2009).

A funcgdo espalhamento de ponto (PSF, do inglés point spread function) descreve a
resposta do sistema de imagem ao estimulo pontual (Bushberg et al., 2012). Um perfil
unidimensional ao longo da imagem da linha ou da borda é chamado funcdo espalhamento de
linha (LSF, do inglés line spread function) ou borda (ESF, do inglés edge spread function).
Essas funcOes de espalhamento oferecem uma medida de resolucgdo espacial: quanto maior o

espalhamento, maior o grau de borramento (ICRU, 2009).

A funcdo transferéncia de modulacdo (MTF) de um sistema de imagem, como a
mostrada na figura 3.8(b), é uma descri¢cdo muito completa das propriedades de resolucao de

um sistema de imagem. Na pratica, a MTF pode ser determinada em uma dimensdo como a
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transformada de Fourier da LSF, que pode ser obtida por medida direta ou diferenciacdo da
ESF (ICRU, 2009).

Na anélise baseada em Fourier, o sinal é descrito como a modulacdo de um sinal
sinusoidal transferido da entrada para a saida do sistema de imagem (Cunningham e Shaw,
1999). A MTF ilustra a fracdo de contraste de um objeto que é registrada em funcdo do tamanho

(ou frequéncia espacial) do objeto (Bushberg et al., 2012).
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Figura 3.8 — (a) Trés sinais de entrada com diferentes frequéncias espaciais incidem sobre um detector.
Os sinais detectados tém amplitude inferior & do sinal incidente. (b) A MTF descreve a redugdo da amplitude do
sinal detectado em fungéo da frequéncia espacial. (Adaptado de Bushberg et al., 2012.)

3.5.2 Espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS)

Com o avanco da teoria de sistemas lineares na area de imagens médicas, constatou-se
a superacdo da barreira intelectual de visualizar as relagfes de entrada e saida no dominio da
frequéncia espacial ao invés do dominio espacial trouxe percepcdes fisicas substanciais na

analise de sistemas cada vez mais complexos (Cunningham e Shaw, 1999).

Adotando a notacdo baseada em Fourier da abordagem de sistemas lineares, o ruido
numa imagem uniforme descrita pelo processo aleatério ergodico estacionario d(X,y) é expresso

em termos do espectro de poténcia de ruido, NPS(u,v), dado por

|15 07, Ad(x, y)e2m vy dxdy|?) (36)

NPS() = lim, Bl
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em que

Ad(x,y) = d(xy) - E{d(x,y)} 3.7)

e u e v sdo as frequéncias espaciais nas diregfes x e y.

A variancia se relaciona ao NPS por

o2 = = [% NPS(u v)dudv (3.8)

O NPS pode ser expresso em uma dimensdo como
NPS(u) = NPS(u,v)|v=0 (3.9)

As unidades de NPS(u,v) dependem das unidades da saida, que podem ser arbitrarias

ou especificas para um sistema de imagem particular (Cunningham e Shaw, 1999).

O espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS) resulta da normalizacdo de
NPS(u) por DAK? (Borasi et al., 2003).

3.6 Quantificacdo de desempenho de sistemas

3.6.1 Eficiéncia quantica de deteccéo (DQE)

A eficiéncia de um sistema em transferir informacGes (em termos de raz&o sinal-ruido,
SNR) dos raios X transmitidos pela mama para a imagem digital gerada pode ser expressa pela

eficiéncia quéantica de deteccdo (DQE), dada por
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MTF*(f)
DAK-SNRZ,-NNPS(f)

DQE(f) = (3.10)

em que f é a frequéncia espacial, SNR?, ¢ a fluéncia de fotons por unidade de kerma no ar para
a qualidade de feixe usada. SNRZ, pode ser calculada analiticamente usando SNRZ, = g/DAK
(ver equagdo 3.1, subsegdo 3.1.2). Os protocolos apresentam valores de SNR?2, para alguns
espectros tipicos (IEC, 2007; van Engen et al., 2013). A DQE caracteriza a eficiéncia do sistema

de imagem em produzir a qualidade da imagem gerada (ICRU, 2009).
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4 Material e metodologia

4.1 Sistemas digitais estudados

Foi feita a caracterizacdo fisica dos seguintes detectores digitais:
(a) Carestream EHR-M3, presente no HCFMRP/USP;

(b) Siemens Opdima, instalado no HCFMRP/USP;

(c) Planmed Clarity, instalado no HCFMRP/USP;

(d) GE Essential, instalado no Hospital do Amor, em Barretos;
(e) GE Pristina, instalado no Hospital do Amor, em Barretos;

(f) GE Crystal Nova, instalado no Hospital do Amor, em Barretos.

O detector EHR-M3 é uma placa CR usada com leitora Carestream DirectView CR 975.
Os demais detectores empregam detectores DR indiretos. O sistema Opdima é utilizado para
biopsias. Devido a uma diferente aplicacdo, ele usa um arranjo de leitura baseado em CCD. Os
demais sistemas sdo de mamografia digital de campo total baseados em TFT. De acordo com 0
fabricante, Pristina e Crystal Nova empregam o mesmo detector, mas apresentam diferentes
qualidades de feixe. Os tamanhos de pixel sdo 48,5 pm para 0 EHR-M3 e 0 Opdima; 83 pm
para o sistema Clarity; e 100 um para os sistemas Essential, Pristina e Crystal Nova. O ano de
fabricacdo dos detectores é 2010 para CR e o Opdima, 2016 para o Essential, 2019 para o
Clarity, e 2020 para o Pristina e o Crystal Nova.

Detectores CR geralmente ndo sdo integrados a um dado sistema mamografico, mas
podem ser usados com unidades de raios X de diferentes fabricantes. O detector EHR-M3 foi
usado com um tubo de raios X Siemens Mammomat 3000 Nova. O desempenho do sistema CR
depende, portanto, das configuracdes de anodo/filtro disponiveis na unidade de raios X com a
qual os cassetes sdo usados. O tubo Mammomat tem combinagOes anodo/filtro Mo/Mo e
Mo/Rh. O detector EHR-M3 foi avaliado para 28 kV, Mo/Mo e Mo/Rh. O detector DR Siemens
Opdima é usado com o sistema Siemens Mammomat 3000 Nova e foi avaliado para 28 kV,
Mo/Mo. O sistema Planmed Clarity dispde de combinacdes anodo/filtro W/Ag e W/Rh. O
detector DR integrado ao sistema Planmed Clarity foi avaliado usando 28 kV, W/Ag. Os

sistemas Essential e Pristina tém anodos de Mo e Rh. O sistema Essential usou 28 kV, Mo/Mo.
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O sistema Pristina utilizou 28 kV, Mo/Mo e 34 kV, Rh/Ag. O sistema Crystal Nova dispde de
anodo de W e foi avaliado para 28 kV, W/Rh. Nao ha uma mesma configuracdo de anodo/filtro
disponivel para todas as cinco unidades de raios X usadas, portanto ndo foi possivel selecionar
um espectro comum a todos os sistemas para a avaliacdo de seu desempenho. Foi utilizada
filtracdo adicional de 2 mm Al na saida do tubo. A tabela 4.1 sumariza as especificagdes dos

sistemas estudados e dos feixes usados na avaliagéo.

Tabela 4.1 — Caracteristicas dos sistemas mamograficos e das qualidades de feixe usadas com o nimero
de fotons mm2 uGy*
Tamanho Dimensdes Tamanho da : SNR?
Fabricante  Modelo de pixel do detector matrizda  Tecnologia Qua?dade de (mml"zl
(um) (cm x cm) imagem eIxe uGy™h
28 kVp Mo/Mo  5003*
28 kVp Mo/Rh  5435*
Siemens Opdima 48.5 49%x86 1024 x 1792 Csl/CCD 28 kVp Mo/Mo  5003*
Planmed Clarity 83 23.2%29.7 2796 x 3584 Csl/a-Si/TFT 28 kVp W/Ag  6764*
GE Essential 100 23.9x30.6 2394 x3062 Csl/a-Si/TFT 28 kVp Mo/Mo  5003*
28 kVp Mo/Mo  5003*
34 kVp Rh/Ag  6821*
GE Crystal Nova 100 17.8x 234 1780 x 2340 Csl/a-Si /TFT 28 kVe W/Rh 6002*

Carestream EHR-M3 48.5 18 x 24 3584 x 4784 BaFBr:Eu

GE Pristina 100 23.9x 285 2394 x 2850 Csl/a-Si/TFT

Fonte: * Porzio e Konstantinidis (2021).

4.2 Equipamento de teste

As medidas de kerma no ar foram feitas com um eletrdmetro PTW Unidos E e uma
camara de ionizacdo TN34069 SFD mammo a 6 cm da posi¢do da parede torécica e centralizada
lateralmente (van Engen et al., 2013). Usou-se um detector calibrado pelo IPEN para RQR-M
e RQA-M (incerteza de 1,5%). Cada um dos sistemas avaliados opera numa faixa de kerma no
ar, portanto o intervalo de kerma no ar na superficie de entrada do detector (DAK) variou entre
os sistemas, dependendo do minimo mAs disponivel, do rendimento do tubo e da saturacdo do
detector. Um intervalo estendido de DAK foi empregado: 8,7-1100 uGy (Mo/Mo) e 8,7-1323
UGy (Mo/Rh) para 0 EHR-M3, 9-376 uGy para o Opdima (Mo/Mo), 27-500 uGy para o Clarity
(W/AQ), 24-99 uGy para o Essential (Mo/Mo), 23-720 uGy (Mo/Mo) e 70-1534 pGy (Rh/Ag)
para o Pristina, e 4-899 uGy para o Crystal Nova (W/Rh). As leituras de kerma no ar obtidas
foram utilizadas para determinar o rendimento, CSR e DAK. As exposic¢des foram feitas com

0 detector sobre a grade.
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4.3 Geracéao de raios X

4.3.1 Rendimento do tubo de raios X

O rendimento do tubo (UGy/mAs) foi medido na auséncia de material espalhador e
atenuacdo. Foram usados valores de carga no tubo (mAs) similares aos requeridos para uma
exposicao de referéncia e anotadas as leituras de kerma no ar. Foi feita a corre¢éo pelo inverso
do quadrado da distancia e foi calculado o rendimento especifico a 50 cm. Um rendimento do
tubo alto resulta em tempos de exposicdo mais curtos, minimiza efeitos de movimento do

paciente e assegura adequada penetracdo do feixe (EUREF, 2006).

4.3.2 Camada semirredutora

Usando um valor de mAs adequado, foi feita uma exposicdo sem atenuacgdo. Usando o

mesmo mAs, foram feitas novas exposi¢cdes com atenuacdo do feixe por filtros de aluminio.

A primeira camada semirredutora (CSR1) foi calculada usando a férmula:

X1 ln%— th‘l%
CSR; = v (4.1)
a7l

em que Yo é a leitura de kerma no ar sem atenuacgéo, Y1 e Y2 sdo as leituras de kerma no ar
imediatamente inferior e superior a Yo/2, respectivamente; X1 e Xo S80 as espessuras de

atenuador correspondentes as leituras Y1 e Y>, respectivamente (EUREF, 2006).

A camada quarto-redutora (CQR) foi calculada a partir da equacéo
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em que Yz e Yy sdo as leituras de kerma no ar imediatamente inferior e superior a Yo/4,
respectivamente; Xs e X4 s80 as espessuras de atenuador correspondentes as leituras Y3 e Ya,

respectivamente.
Foi determinada a segunda camada semirredutora (CSR2) usando
CSR2 = CQR - CSR; (4.3)

O coeficiente de homogeneidade foi obtido a partir da razdo CSR1/CSRo.

4.4 Medidas de Kerma no ar

Uma vez que o sistema de medi¢éo usado tem boa reprodutibilidade das leituras de
kerma no ar e tendo em vista as limitacbes quanto ao tempo disponivel para uso dos
mamagrafos em ambiente clinico, foram feitas apenas trés exposicdes para cada valor de mAs.
Foi usado o minimo valor de mAs disponivel, com uma amostragem mais fina para 0s menores
valores de mAs (van Engen et al., 2013). O kerma no ar na superficie de entrada do detector
(DAK) foi calculado, aplicando a correcdo pelo inverso do quadrado da distancia. Tendo em
vista que o sistema Planmed Clarity s6 permite adquirir imagens com a grade, para este sistema
o fator de grade foi determinado experimentalmente e as leituras foram corrigidas pelo fator de

grade.
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4.5 Receptor de imagem

45.1 Funcéo resposta

Foram adquiridas imagens uniformes usando os valores de mAs cujo DAK foi medido
(item 4.4). Para as imagens pre-processadas adquiridas em cada nivel de dose, foram medidos
o valor de pixel médio (PV) e o desvio padrdo (o) numa ROI de 5 x 5 mm?2a 6 cm da posicao
da parede toracica e centralizada lateralmente (van Engen et al., 2013), com o software ImageJ
(Schneider et al., 2012). Foi feita uma curva de PV em funcdo de DAK usando o software
OriginPro 2021 (Seifert, 2014).

As curvas de PV em fungdo de DAK foram ajustadas conforme mais adequado segundo

funcdes logaritmicas da forma:

PV = A - Log(DAK) + B (4.4)

Ou como fungdes lineares segundo:

PV =A-DAK+B (4.5)

Foram registrados os parametros do ajuste. A funcédo inversa da funcdo resposta obtida
foi empregada para linearizar os valores de pixel das imagens usadas nos célculos de MTF e
NNPS. A linearizacdo dos valores de pixel dessas imagens foi feita com o software Fiji
(Schneider et al., 2012).

4.5.2 Avaliacdo de ruido

Foi determinado o desvio padrdo (o) do valor de pixel médio da ROI padrdo nas imagens
homogéneas (item 4.5.1). Para sistemas com resposta ndo linear, as imagens foram linearizadas

com o software Fiji antes da analise. Foi feito um grafico de o2 em funcdo de DAK. Foi feito



32

um ajuste usando a equacéo (3.4) e determinados os coeficientes de ruido usando-se o software
OriginPro 2021.

A partir das componentes de ruido calculadas, foi obtida a fracdo do ruido total para
cada componente de ruido e plotada em funcdo de DAK. Neste grafico, foi possivel visualizar
a magnitude (em %) de cada componente de ruido no intervalo de DAK avaliado. Foi
estabelecido o intervalo de DAK para o qual o ruido quantico é a maior componente de ruido.
O ruido quéntico deve ser o maior componente de ruido para o intervalo de DAK usado
clinicamente (van Engen et al., 2013).

Adicionalmente, foi feito um grafico de o em funcdo de DAK. Foi feito um ajuste

alométrico para determinar o coeficiente b, conforme a equacéo 3.5.

4.6 Qualidade de imagem

4.6.1 Funcéo transferéncia de modulagdo pré-amostrada (MTF)

Os dados de MTF foram adquiridos usando uma borda de ago inox com dimensdes 5,0
x 8,0 cm? e espessura de 1,0 mm. A borda foi posicionada na superficie de entrada do detector
e orientada de modo a dar um angulo 6 de aproximadamente 2° entre a borda e a matriz de
pixels. A MTF dos sistemas foi medida usando quatro imagens da borda. Em duas imagens, a
borda foi posicionada aproximadamente paralela em relacdo a posicdo da parede toracica
(Figura 4.1a) e a borda foi rotacionada 180° de uma imagem para a outra. Para essas imagens,
a borda foi posicionada a 6 cm da posicdo da parede toracica. A MTF media dessas duas
imagens foi usada para caracterizar a MTF na direcdo vertical dos sistemas. Nas outras duas
imagens, a borda foi posicionada perpendicularmente a posicéo da parede toréacica (Figura 4.1b)
e a borda foi rotacionada 180° de uma imagem para a outra. Para essas imagens, a borda foi
centralizada lateralmente no detector. A MTF média dessas duas imagens foi usada para
caracterizar a MTF na direcdo horizontal dos sistemas. A MTF média foi obtida a partir da

média das duas dire¢bes (van Engen et al., 2013).
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a b : —
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Parede toracica Parede toracica

Figura 4.1 — Imagens linearizadas da borda de ago inox para medida de MTF (a) vertical e (b)
horizontal para o sistema Essential.

Nas imagens pré-processadas, uma regido de dimensdes padrdo (van Engen et al., 2013)
contendo a borda foi selecionada e reprojetada usando o metodo descrito por Samei et al.
(1998), a fim de gerar uma funcéao espalhamento de borda (ESF, do inglés edge spread function)
superamostrada, como ilustrado na figura 4.2. A ESF superamostrada foi diferenciada para
formar a funcdo espalhamento de linha (LSF, do inglés line spread function) superamostrada.
Uma transformada de Fourier digital da LSF foi calculada, e 0 mddulo dessa transformada
originou a MTF pré-amostrada, que foi normalizada por MTF(0). A MTF foi determinada
usando as ferramentas do plugin COQ, do ImageJ (Donini et al., 2014).
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Figura 4.2 — Dados da imagem de uma borda bidimensional reprojetados em uma dimensao
perpendicularmente & borda. (Adaptado de Samei et al., 1998.)

4.6.2 Espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS)

O NNPS foi calculado a partir das imagens uniformes adquiridas para diferentes DAK,
usadas na determinacdo da funcdo resposta (item 3.5.1). O nimero minimo de imagens para
cada valor de DAK foi determinado de acordo com a resolugéo espacial do sistema, totalizando
quatro milhdes de pixels na area de analise, a fim de assegurar uma acuracia do NNPS de 5%
(IEC, 2007). Para o Carestream EHR-M3, uma imagem foi suficiente para garantir o numero
necessario de pixels para analise de NNPS para um dado valor de DAK. Trés imagens foram
usadas para os sistemas Siemens Opdima e Planmed Clarity, enquanto o nimero de imagens

usadas para os sistemas GE foram quatro.
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Em cada imagem, foram selecionadas ROIs de 100 x 100 mm2 (van Engen et al., 2013).
Para o sistema Opdima o tamanho da ROI utilizada foi 43 x 73 mmz?, devido as dimensdes
reduzidas do detector (49 x 86 mm?). O protocolo europeu também sugere uma colimacéo de
100 x 100 mm2 e uma ROI de 50 x 50 mm2 na analise. O uso de uma ROI maior pode influenciar
a estimativa de NNPS, devido ao espalhamento nas imagens uniformes e ao efeito da nédo
uniformidade dos raios X ao longo da ROI. Para os sistemas avaliados nesse estudo, ndo foi
observada influéncia na analise, exceto para o sistema Pristina, para o qual o uso de uma ROI

maior resultou num aumento de 3% na estimativa de NNPS.

A influéncia de efeitos de baixa frequéncia do background, como o efeito anddico, no
NNPS foi reduzida subtraindo-se da regido de analise um polinémio de segunda ordem ajustado
a sua area, S(x,y). Dessa regido foi extraido um nimero M de sub-ROIs de tamanho 256 por
256 pixels, com sobreposicdo de 128 pixels entre sub-ROIs adjacentes, conforme arranjo
geométrico mostrado na figura 4.3. Para a estimativa de NNPS, primeiramente foi calculado o

espectro de poténcia de ruido (NPS) usando:

Ax A —217i - .
NPS (uv) = =23 | $256 31258 (1 (x;, ;) — S(x,y))e 2mnsivvi)|2 - (4.6)

em que Ax e Ay séo os espacamentos de pixel nas diregOes X e y, respectivamente, e [ (xi, yj)

sdo os valores de pixel da imagem na regido extraida para analise de NNPS.

« 256

| 128
256 Primeira linha

>

128 Segunda linha
>

Figura 4.3 — Arranjo geométrico das sub-ROls usadas para estimar NNPS. (Adaptado de IEC, 2007.)
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O NPS foi dividido por PV2 da imagem uniforme linearizada, resultando no NNPS. Para
obtencdo do NNPS unidimensional, foram feitas trés médias distintas a partir da matriz 2D do
NNPS: média na direcdo horizontal, média na direcao vertical e média radial. O NNPS foi
determinado para diferentes valores de DAK, usando as ferramentas do plugin COQ, do ImageJ
(Donini et al., 2014), segundo o protocolo padrdo (van Engen et al., 2013).

4.7 Quantificacdo de desempenho de sistemas

4.7.1 Eficiéncia quéantica de detecc¢éao (DQE)

A DQE foi calculada a partir da MTF pré-amostrada (média das direcdes vertical e
horizontal) e do NNPS (usando a média radial), de acordo com a definicdo da equacéo (3.10) e

os valores de SNR?, da tabela 4.1.
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5 Resultados e discussao

5.1 Geracdo de raios X e medidas de kerma no ar

A tabela 5.1 apresenta valores de rendimento dos tubos e primeira camada semirredutora

(CSRy) para as diferentes qualidades de feixe utilizadas.

Tabela 5.1 — Rendimento dos tubos e primeira camada semirredutora (CSR1)

Tubo Qualidade de  Rendimento  CSR: CSR1*
feixe (LGYy/mAs)  (mm Al)  (mm Al)
Siemens Mammomat 3000 Nova 28 kVr Mo/Mo 126 0,34 0,56
28 kVp Mo/Rh 112 0,38 0,62
Planmed Clarity 28 kVp W/Ag 48 0,62 0,89
GE Essential 28 kVp Mo/Mo 197 0,32 0,57
GE Pristina 28 kVp Mo/Mo 178 0,34 0,58
34 kVp Rh/Ag 240 0,49 0,93
GE Crystal Nova 28 kVp W/Rh 79 0,47 0,75

*feixe filtrado com 2 mm Al.

Os dados da tabela 5.1 mostram que, para o sistema Pristina, o rendimento é maior para
o feixe de 34 kVp Rh/Ag, devido ao aumento da tenséo de pico e do nimero atémico do anodo.
Para os feixes de 28 kVp Mo/Mo com filtracdo adicional de 2 mm Al foram obtidos valores
proximos ao valor de referéncia de 0,60 mm Al para RQA-M2 (IAEA, 2007). Além disso a
CSR1 aumentou com a tenséo de pico e o numero atdbmico do material do anodo e do filtro.

Esses resultados estdo de acordo com o esperado (Bushberg et al., 2012).

Foi medida ainda a CSR: (e o coeficiente de homogeneidade) de alguns dos feixes usados.
Para os feixes de Mo/Mo e Mo/Rh do tubo Siemens Mammomat 3000 Nova obtiveram-se 0S
valores 0,61 mm Al (0,92) e 0,71 mm Al (0,88), respectivamente. Para os sistemas Planmed
Clarity, GE Essential e GE Crystal Nova, os valores foram 0,97 mm Al (0,91), 0,63 mm Al
(0,91) e 0,80 mm Al (0,94), respectivamente.
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5.2 Receptor de imagem

5.2.1 Func&o resposta

A funcéo resposta foi obtida a partir do ajuste dos dados de PV e DAK dos sistemas de
imagem avaliados. Nas figuras 5.1 a 5.6 s&o mostradas as curvas de resposta dos sistemas
avaliados. A incerteza de PV é apresentada nos gréaficos, entretanto em alguns casos ndo é
possivel identifica-la, por ser menor que o tamanho dos pontos experimentais. Para 0s sistemas

Clarity, Essential e Pristina sdo apresentadas curvas de resposta da literatura para comparacao.

T T T | | | )
ol o "";;"/';';;;::;;;::;;;:ﬂ; — _
2500 |
Z 2000 |
1500 |-/ |
o
F
| Carestream EHR-M3
1000 , = PV = (1025 + 13) Log(DAK) + (44 + 28) (Mo/Mo)
—® PV =(1004 + 8) Log(DAK) + (126 + 17) (Mo/Rh) |
- ) L L 1 ) | | | | | I I I |
0 200 400 600 800 1000 1200 1400

DAK (uGy)
Figura 5.1 — Curvas de resposta do detector EHR-M3 para 28 kVp usando Mo/Mo e Mo/Rh.
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Figura 5.2 — Curva de resposta do sistema Siemens Opdima para 28 kVp usando Mo/Mo.

12000

10000

8000

6000

4000

2000

39

400

I T I T I T I T I T I

. Planmed Clarity

— e NHS (2019€¢)

I
\

| L | L | L | L | L |

~m PV = (11,54 + 0,05) DAK + (13 + 19) o |

0 200 400 600 800 1000 1200

DAK (uGy)

Figura 5.3 — Curva de resposta do sistema Planmed Clarity para 28 kVe usando W/Ag.
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Figura 5.4 — Curva de resposta do sistema GE Essential para 28 kVp usando Mo/Mo.
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Figura 5.5 — Curva de resposta do sistema GE Pristina para 28 kVe usando Mo/Mo e 34 kVp usando
Rh/Ag.
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Figura 5.6 — Curva de resposta do sistema GE Crystal Nova para 28 kVp com W/Rh.

A figura 5.1 mostra que a resposta do EHR-M3 é a mesma para as duas qualidades de
feixe usadas (Mo/Mo e Mo/Rh). No detector CR, a leitura do sinal é feita a partir da face anterior
da placa de imagem, o que significa que o sinal luminoso gerado mais profundamente devera
atravessar uma distancia maior para ser detectado (ver figura 3.6, subsecéo 3.3.2.2). Esse efeito
contrabalanceia 0 aumento do nimero de quanta secundarios, de modo que a resposta dos dois

feixes € igual para o sistema EHR-M3.

Para o sistema Pristina, a figura 5.5 mostra que o feixe de Rh/Ag apresenta maiores
valores de pixel para um mesmo valor de DAK quando comparado ao feixe de Mo/Mo. Uma
possivel explicacdo para esse comportamento estd no fato que fétons mais energéticos sao
capazes de gerar um maior numero de quanta secundarios. Além disso, fotons mais energéticos
depositam sua energia mais profundamente no detector. Para o detector DR, o cintilador é
depositado sobre o arranjo de leitura onde é gerado o sinal elétrico. Desse modo, o sinal
luminoso é gerado mais préximo ao ponto onde sera detectado, o que potencializa o efeito do
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aumento do ndmero de quanta secundarios no aumento do sinal detectado. Portanto, para o

sistema Pristina, o feixe de Rh/Ag apresenta maiores valores de pixel.

A curva de resposta obtida para o sistema GE Essential apresentou boa concordancia
com os dados de Ghetti et al. (2008) para 0 mesmo sistema. Ja os sistemas Planmed Clarity e
GE Pristina apresentaram maiores diferencas em relacdo aos dados da literatura (NHS, 2019d,
2019e), o que provavelmente esta relacionado ao uso de uma metodologia de aquisicao e analise

de dados diversa, devido a ado¢do de um protocolo diferente (Kulama et al., 2009).

A tabela 5.2 mostra os valores dos coeficientes A e B obtidos a partir do ajuste de cada
uma das curvas. Todos os ajustes apresentaram valores de coeficiente de correlacdo quadrado
maior que 0,999 (EUREF, 2006). E interessante notar como os cinco sistemas DR indiretos
avaliados foram calibrados com ganho da cadeia de amplificagdo e offset dos valores de pixel

diferentes.
Tabela 5.2 — Tipo de resposta e coeficientes do ajuste
Sistema Qualidade de Resposta A (UGYy?Y) B
feixe

EHR-M3 28 kVp Mo/Mo  Logaritmica 1025+13 44+28
28 kVp Mo/Rh  Logaritmica 1004+8 126+17

Opdima 28 kVp Mo/Mo Linear 7,28+0,04 1149
Clarity 28 kVp W/Ag Linear 11,54+0,05 13+19

Essential 28 kVp Mo/Mo Linear 6,39+0,01 8+8

Pristina 28 kVp Mo/Mo Linear 5,819+0,008 143
34 kVp Rh/Ag Linear 8,6%0,2 -64+73

Crystal Nova 28 kVp W/RN Linear 8,82+0,04 6+30

5.2.2 Avaliacéo de ruido

A tabela 5.3 mostra os valores dos coeficientes ke, kq € ks, obtidos a partir do ajuste
polinomial de o2 em funcédo de DAK (equacgéo 3.4); e o coeficiente b, obtido a partir do ajuste

alométrico de o (equacéo 3.5).
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Para o sistema Essential, coeficiente de ruido eletrénico, ke, apresentou valor negativo.
Isso significa que o ruido eletrénico deste sistema tem uma dependéncia com DAK diferente

da que € assumida no modelo polinomial de ruido (Monnin et al., 2014).

Os dados da tabela mostram que os sistemas EHR-M3 e Opdima apresentam maiores
valores de b, o que evidencia uma maior contribuicéo do ruido estrutural (b > 0,6). Observa-se
que o valor do coeficiente b é maior para a combinacdo Mo/Rh do detector EHR-M3, o que
indica que o ruido estrutural é maior para esse feixe. Para o detector Opdima, o ruido estrutural
esta relacionado a presenca de inomogeneidades de baixa frequéncia nos dados, enquanto para
detectores CR esta relacionado ao tamanho dos grdos de fosforo (Thunberg et al., 1999;
Rowlands, 2002). Os demais sistemas apresentaram coeficientes proximos de 0,5; o ruido

quantico foi a fonte de ruido dominante em todo o intervalo de DAK avaliado para esses

sistemas.
Tabela 5.3 — Coeficientes dos ajustes polinomial e alométrico do ruido

Sistema Qualidade de feixe Ke Kq (UGY?) ks (UGY™) b
EHR-M3 28 kVp Mo/Mo 0,09+0,06 0,0221+0,0004 (3,48+0,04) x 10° 0,68+0,03
28 kVp Mo/Rh 0,14+0,11 0,0181+0,0006 (4,91+0,05) x 10° 0,76+0,03
Opdima 28 kVp Mo/Mo 246 1,10+0,08 (3,8+0,2) x 10  0,66+0,03
Clarity 28 kVp W/Ag 9+12 1,64+0,09 (6,3+0,9) x 10*  0,54+0,02
Essential 28 kVp Mo/Mo -16+7 0,76+0,06 (4+7) x 10 0,58+0,02
Pristina 28 kVp Mo/Mo 3,4+0,8 0,195+0,07 (6,2+0,9) x 10°  0,49+0,02
34 kVp Rh/Ag 4,0+0,9 0,328+0,006  (1,23+0,06) x 10* 0,54+0,01
Crystal Nova 28 kVp W/Rh 0,5+3 0,29+0,02 (8+1) x 10° 0,55+0,02

A composi¢do do ruido foi determinada a partir do ajuste polinomial de o2 em funcéo
de DAK para os sistemas de imagem avaliados (equacdo 3.4). Nas figuras 5.7 a 5.13 séo
mostradas as curvas de fracdo do ruido total em funcdo de DAK para os sistemas avaliados.

Para os sistemas Clarity e Pristina sdo apresentados dados da literatura para comparacao.

As figuras 5.7 a 5.13 mostram que o ruido eletrdnico é suficientemente baixo para 0s
detectores, de modo que o ruido quantico permaneceu como a fonte de ruido dominante para
os valores mais baixos de DAK estudados. Os sistemas avaliados apresentaram comportamento
tipico, com ruido estrutural que aumenta com o DAK. Todos 0s sistemas sdo quanticamente
limitados em todo o intervalo de DAK avaliado, exceto o Opdima e o0 EHR-M3. O ruido

quantico é a fonte de ruido dominante para DAK inferior a 290 uGy para o Opdima. Para o
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EHR-M3 o intervalo limitado quanticamente difere para as duas qualidades de feixe avaliadas.
Para os feixes de Mo/Mo e Mo/Rh, o detector é limitado quanticamente até aproximadamente
650 e 380 UGy, respectivamente. O menor intervalo quanticamente limitado para o feixe de
Mo/Rh é condizente com a maior contribui¢do de ruido estrutural observada pelo valor do
coeficiente b.

O comportamento observado esta de acordo com o0 modelo de ruido adotado, segundo o
qual o ruido eletrdnico é dominante para baixos valores de DAK, engquanto o ruido estrutural
se torna cada vez mais importante com o aumento do DAK. Espera-se que o ruido quantico seja
a maior componente de ruido para todos os valores de DAK usados clinicamente (Marshall et
al., 2011).

Para os sistemas Planmed Clarity e GE Pristina foi observada uma tendéncia de aumento
do intervalo quanticamente limitado quando comparado aos dados da literatura (NHS, 2019d,
2019e), o que provavelmente esta relacionado as diferentes metodologias de aquisicdo e analise

de dados adotadas, devido ao uso de um protocolo diferente (Kulama et al., 2009).
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Figura 5.7 — Ruido eletr6nico, quantico e estrutural, expressos como uma fracdo da variancia total para
o sistema EHR-M3 para 28 kVr usando Mo/Mo.
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Figura 5.8 — Ruido eletrénico, quantico e estrutural, expressos como uma fracdo da variancia total para

o sistema EHR-M3 para 28 kVp usando Mo/Rh.

T T T T T T T T T T T
Siemens Opdima (Mo/Mo)
0.8 —=— quantico 7
—e— estrutural
—A— eletrbnico
8
5 0.6 .
o
2
=
(@] -
T 04} _* I .
z% 7 |
g - |
L . I
02 " Intervalo quanticamente | s
A e limitado: DAK <290 uGy |
N
.)( |
0.0 \ 1‘7%”’.””””#*.——+—T—Jfk LA, 1 LA A
0 50 100 150 200 250 300 350
DAK (uGy)

400

Figura 5.9 — Ruido eletrénico, quantico e estrutural, expressos como uma fracdo da variancia total para

o sistema Opdima para 28 kVp usando Mo/Mo.
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Figura 5.10 — Ruido eletrdnico, quantico e estrutural, expressos como uma fracdo da variancia total

para o sistema Clarity para 28 kVp usando W/Ag.
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Figura 5.11 — Ruido eletrnico, quantico e estrutural, expressos como uma fracdo da variancia total

para o sistema Pristina para 28 kVp usando Mo/Mo.
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Figura 5.12 — Ruido eletrdnico, quantico e estrutural, expressos como uma fragdo da variancia total
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para o sistema Pristina para 34 kVp usando Rh/Ag.
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Figura 5.13 — Ruido eletronico, quantico e estrutural, expressos como uma fragdo da variancia total

para o sistema Crystal Nova para 28 kVp com W/Rh.
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5.3 Qualidade de imagem

5.3.1 Funcao transferéncia de modulacéo pré-amostrada (MTF)

5.3.1.1 Dependéncia direcional de MTF

As figuras 5.14 a 5.21 apresentam separadamente as curvas de MTF nas dire¢des
vertical e horizontal para cada sistema. Para os sistemas EHR-M3, Opdima, Clarity, Essential

e Pristina é apresentada uma comparagdo com a literatura.

A presenca de tendéncias de baixa frequéncia (background) reduz MTF em frequéncias
menores que 0,5 mm™, o que gera uma queda de baixa frequéncia na MTF, observada para
alguns dos sistemas avaliados. Entretanto a MTF ndo é afetada em frequéncias maiores.
Observa-se que a MTF dos sistemas avaliados tem fraca dependéncia direcional, o que permite

que a MTF de cada sistema seja avaliada como a média das direcdes vertical e horizontal.

Os dados da tabela 5.4 mostram a frequéncia espacial para o ponto em que MTF é 0,5
como uma média das direces vertical e horizontal. Como medida de isotropia de MTF, a raz&o
entre as frequéncias espaciais para 0,5 MTF nas direcdes vertical e na horizontal é dada. Além

disso, a MTF a5 mm™ é listada na tabela 5.4.

Observa-se que a razéo entre as frequéncias espaciais para 0,5 MTF nas direcdes vertical
e na horizontal € menor que 10% para os sistemas avaliados, o que indica uma isotropia razoavel
da MTF (Monnin et al., 2016).
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Figura 5.14 — Curvas de MTF nas direc@es vertical e horizontal obtidas para o sistema EHR-M3 para

28 kVp Mo/Mo.
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Figura 5.15 — Curvas de MTF nas dire¢es vertical e horizontal obtidas para o sistema EHR-M3 para

28 kVp Mo/Rh.
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Figura 5.16 — Curvas de MTF nas dire¢Bes vertical e horizontal obtidas para o sistema Opdima para 28
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Figura 5.17 — Curvas de MTF nas direces vertical e horizontal obtidas para o sistema Clarity 28 kVp

WI/Ag.
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Figura 5.18 — Curvas de MTF nas dire¢des vertical e horizontal obtidas para o sistema Essential para

28 kVp Mo/Mo.

1.0 K’ T T T T T T T
RS GE Pristina (Mo/Mo)
—n=— horizontal
0.8 | —e— vertical .
—v— horizontal (NHS, 2019d)
—A— vertical (NHS, 2019d)
0.6 | .
&
=
0.4 .
0.2 - ) ' 4
hwk\‘ .
0.0 1 L 1 L 1 L 7 *1\*7.Fx~
0 2 4 6 8 10

frequéncia espacial (mm™)

Figura 5.19 — Curvas de MTF nas dire¢des vertical e horizontal obtidas para o sistema Pristina para 28

kVr Mo/Mo.
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Tabela 5.4 — Resultados de MTF: frequéncia espacial para o ponto em que MTF é 50%, anisotropia de
resolucdo e MTF a5 mm™!

Detector Qualidade de  fpara MTF  fuertical/fhorizontal MTF em

feixe 50% (mm?) paraMTF50% 5mm™*
EHR-M3 28 kVp Mo/Mo 2,38 0,91 0,17

28 kVp Mo/Rh 2,37 0,91 0,17
Opdima 28 kVp Mo/Mo 3,65 0,98 0,38
Clarity 28 kVp W/Ag 3,93 1,02 0,38
Essential 28 kVp Mo/Mo 3,70 0,91 0,34
Pristina 28 kVp Mo/Mo 2,72 0,95 0,20

34 kVep Rh/Ag 2,70 0,95 0,20
Crystal Nova 28kVp W/Rh 2,14 0,98 0,12

Na comparagéo dos dados de MTF média das direces vertical e horizontal em 5 mm
com os dados da literatura, neste estudo foi obtido um valor de 0,17 para o detector EHR-M3
comparado aos valores 0,13, 0,14 e 0,10 de Monnin e Verdun (2009), Marshall et al. (2011) e
Yaffe et al. (2013). Para o sistema Opdima, Thunberg et al. (1999) obtiveram aproximadamente
0,34, enquanto Evans et al. (2002) obtiveram 0,41, comparado ao valor de 0,38 na tabela 5.4.
Para o Clarity, um valor de 0,44 foi reportado (NHS, 2019e), enquanto a tabela 5.4 mostra um
valor de 0,38. Resultados de 0,15, 0,16 e 0,25 foram obtidos para o sistema Essential em
trabalhos de Ghetti et al. (2008), Marshall et al. (2011) e Yaffe et al. (2013) comparados ao
valor 0,34. Um resultado de 0,20 foi obtido por NHS (2019d), que coincide com o valor deste
estudo, enquanto um valor de 0,12 foi obtido para o Crystal Nova. De modo geral, os resultados
de MTF obtidos neste trabalho s&o consistentes com valores da literatura dos dltimos 24 anos,
dadas as diferentes condi¢cdes de medida e analise (Samei et al., 2005; Samei et al., 2006),
desenvolvimentos nos proprios detectores (Ghetti et al., 2008; Marshall et al., 2011), bem como
é valido destacar que a MTF pode mudar com o tempo, portanto é essencial medir e rastrear

mudangas nos detectores para manutengéo e/ou substituigdo quando necessario.

5.3.1.2 Dependéncia da MTF com a qualidade do feixe

As figuras 5.22 e 5.23 apresentam MTF (média das duas dire¢fes) para diferentes
qualidades de feixe dos sistemas EHR-M3 e Pristina, respectivamente. Para ambos 0s sistemas,
a MTF dos diferentes feixes € igual. Esses resultados estdo de acordo com o esperado, uma vez

que a qualidade de feixe tem impacto modesto na estimativa de MTF (Samei et al., 2006).
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5.3.1.3 Comparacdo da MTF dos sistemas

A figura 5.24 mostra uma comparagdo entre a MTF (média das duas direcGes) dos
sistemas avaliados. Dois grupos distintos sdo claramente identificados. O grupo composto pelo
Clarity, Opdima e Essential apresentou maiores valores de MTF. Embora estes sistemas tenham
diferentes tamanhos de pixel, a MTF desses sistemas foi similar. Esse comportamento é
esperado, uma vez que a MTF é determinada ndo s6 pelo tamanho de pixel, mas pelas varias
etapas na conversdo de raios X em cada detector, ou seja, a otimizacdo individual ou combinada
do cintilador e dos arranjos de leitura resultam em propriedades de resolucdo espacial
superiores. A MTF dos sistemas mais novos da GE (Pristina e Crystal Nova) ¢ inferior a do
sistema mais antigo (Essential). Provavelmente os sistemas mais novos passaram por mudancas

no design que melhoraram o ruido as custas da resolucdo espacial (Ghetti et al., 2008).
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Figura 5.24 — MTF dos sistemas avaliados.
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5.3.2 Espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS)

5.3.2.1 Dependéncia de NNPS com DAK

As figuras 5.25 a 5.32 apresentam a média radial de NNPS para diferentes valores de
DAK para os sistemas avaliados. Para os sistemas EHR-M3, Opdima, Clarity, Essential e

Pristina s&o apresentados dados da literatura para comparacéo.

A influéncia de DAK em NNPS é clara, com NNPS diminuindo a medida que DAK
aumenta, para todas as qualidades de feixe de todos os sistemas. 1sso ocorre porque 0 NNPS é
inversamente proporcional a DAK? (ver subsecdo 3.5.2).
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Figura 5.25 — Curvas de NNPS para diferentes valores de DAK para o sistema EHR-M3 usando 28 kVp
Mo/Mo.
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Figura 5.32 — Curvas de NNPS para diferentes valores de DAK para o sistema Crystal Nova usando 28
kVr W/Rh.

A figura 5.33 mostra a razéo entre 0 NNPS(0,5 mm™) e NNPS(2,0 mm™) em func&o de
DAK. Esse valor dd uma medida da inclinacdo das curvas de NNPS. A tabela 5.5 apresenta
valores de DAK, NNPS(0,5mm™), NNPS(2,0 mm™) e NNPS(0,5mm)/NNPS(2,0 mm™) para
os sistemas avaliados. NNPS(0,5mm™) e NNPS(2,0 mm™) foram os valores adotados como
base para comparacdo, uma vez que o protocolo europeu sugere seu uso como referéncia no

controle de qualidade (van Engen et al., 2013).

A figura mostra que a inclinacdo das curvas de NNPS aumenta com DAK. Além disso,
o0 sistema Carestream EHR-M3 exibe o maior aumento na inclinacdo das curvas de NNPS,
enquanto a inclinacdo das curvas de NNPS do sistema Planmed Clarity apresenta pouca
variagdo. Isso ocorre devido ao aumento do ruido estrutural em baixas frequéncias. Sistemas
com maior influéncia do ruido estrutural apresentaram aumento mais dramatico da inclinacdo
das curvas de NNPS com DAK.
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avaliados.

Tabela 5.5 — Resultados de NNPS: DAK para avaliagdo de NNPS, NNPS(0,5mm), NNPS(2,0mm?) e
NNPS(0,5mm%)/NNPS(2,0mm?)

Detector Qualidade de DAK NNPS(0,5mm?) NNPS@2,0mm?) NNPS(,5mm™)/
feixe (UGY) (mm?) (mm2) NNPS(2,0mm™)
EHR-M3 28 kVp Mo/Mo 70 7,68 x 10® 2,54 x 106 3,0
28 kVp Mo/Rh 83 9,08 x 10°® 2,29 x 10 4,0
Opdima 28 kVp Mo/Mo 105 4,77 x 10°® 1,88 x 106 2,5
Clarity 28 kVp W/Ag 92 2,61 x10° 1,87 x 10® 14
Essential 28 kVp Mo/Mo 99 3,82 x 10® 2,22 x 10® 1,7
Pristina 28 kVp Mo/Mo 92 3,44 x 106 1,79 x 10°® 1,9
34 kVe Rh/Ag 141 1,61 x 106 8,06 x 10”7 2,0
Crystal Nova 28 kVe W/Rh 88 2,60 x 10® 8,87 x 10”7 2,9

Pode-se afirmar que os resultados obtidos estdo em concordancia com estudos que
avaliaram EHR-M3 (Monnin e Verdun, 2009; Marshall et al., 2011), Opdima (Thunberg et al.,
1999, Evans et al., 2002), Clarity (NHS, 2019e), Essential (Ghetti et al., 2008; Marshall et al.,
2011), Pristina e Crystal Nova (NHS, 2019d).
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5.3.2.2 Dependéncia de NNPS com a qualidade do feixe

Como apontado por Marshall et al. (2011), para remover a dependéncia com 0 DAK
entre as medidas dos diferentes sistemas, as figuras 5.34 e 5.35 mostram o NNPS multiplicado
pelo DAK usado na aquisi¢do da imagem homogénea a partir da qual o NNPS foi calculado
para diferentes qualidades de feixe dos sistemas EHR-M3 e Pristina, respectivamente.

A figura 5.34 mostra que o0 NNPS do EHR-M3 é 0 mesma para as duas qualidades de
feixe usadas (Mo/Mo e Mo/Rh), exceto para frequéncias espaciais mais baixas, em que o feixe
de Mo/Rh apresenta NNPS ligeiramente maior. Esse comportamento é condizente com o maior
ruido estrutural apresentado para a combinacdo Mo/Rh desse sistema (ver subse¢éo 5.2.2). Para
0 sistema Pristina, por outro lado, a figura 5.35 mostra que o feixe de Rh/Ag apresenta menor
NNPS quando comparado ao feixe de Mo/Mo. Com o aumento da energia dois efeitos devem
ser considerados: o0 aumento do numero de quanta secundarios e a deposicao de energia dos
fétons priméarios mais profundamente no detector. Para o sistema CR, estes dois efeitos se
contrabalanceiam, de modo que o numero de fotons detectados e o ruido quantico se mantém.
Ja para o sistema DR, um efeito potencializa o outro, o nimero de fétons detectados aumenta
e, consequentemente, o ruido quantico diminui. Esses resultados estdo de acordo com o

comportamento obtido para a fungéo resposta.
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5.3.2.3 Comparacao de NNPS dos sistemas

A figura 5.36 mostra uma comparacdo entre NNPS dos sistemas avaliados. O valor de
DAK usado para comparagdo entre NNPS dos sistemas foi de aproximadamente 100 uGy; a
maior diferenca foi para os sistemas EHR-M3 (Mo/Mo) e Pristina (Rh/Ag), para os quais foram

usados 70 e 141 pGy, respectivamente.

Na figura 5.36, a aproximadamente 100 UGy, trés grupos principais foram identificados,
em que os sistemas GE Crystal Nova e GE Essential apresentaram o menor e 0 maior NNPS,
respectivamente. Diferencas na energia do feixe devem ser consideradas, uma vez que o Crystal
Nova emprega W/Rh, o que pode diminuir NNPS quando comparado a combinagcdo Mo/Mo

usada pelo Essential.

Grande variacdo é observada na forma das curvas de NNPS desses detectores, o que
reflete as variagGes entre suas MTF. Sistemas com maior MTF apresentam uma curva de NNPS
mais plana. Por exemplo, os sistemas mais novos da GE (Pristina e Crystal Nova) apresentaram
menor MTF e maior reducdo em NNPS com a frequéncia espacial quando comparados ao GE
Essential. A razdo entre NNPS a 5 mm* comparada a NNPS a 1 mm™ ¢ 0,48 para o Essential,
0,19 para o Pristina e 0,13 para o Crystal Nova. 1sso provavelmente esta relacionado a reducgéo
do ruido quéantico devido ao borramento do conversor de raios X, que leva a um menor ruido
em frequéncias espaciais mais altas. A MTF desempenha um papel significativo na
transferéncia de ruido num sistema de imagens, uma vez que ela filtra o ruido quantico primario
no detector de raios X (Marshall et al., 2011).

Para outros valores de DAK, o comportamento das curvas de NNPS dos diferentes
sistemas foi influenciado pelo DAK em questéo, devido a uma mudanga na composicao relativa
do ruido. Por exemplo, para valores mais altos de DAK, o Opdima e o EHR-M3 tiveram um
aumento mais pronunciado em NNPS com DAK, condizente com uma maior influéncia do
ruido estrutural. A excecdo foi o sistema Crystal Nova, que apresentou valores mais baixos de
NNPS para todos os DAK avaliados, o que indica menor contribuicdo das componentes

eletronica e estrutural do ruido.
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Figura 5.36 — Curvas de NNPS x DAK para os sistemas avaliados.

5.4 Quantificagdo de desempenho de sistemas

5.4.1 Eficiéncia quéantica de deteccédo (DQE)

5.4.1.1 DQE vs. DAK

Nas figuras 5.37 a 5.44 sdo mostradas curvas de DQE para diferentes DAK para 0s

sistemas avaliados. Para os sistemas EHR-M3, Opdima, Clarity, Essential e Pristina sdo

apresentados dados da literatura para comparacdo. A tabela 5.6 apresenta DQE de pico, DQE a

5mm* e a razdo entre DQE a 5mm™ e DQE de pico para os sistemas avaliados. Esses dados
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foram calculados a partir da MTF (média nas duas diregdes) e da media radial do NNPS. O

DAK associado a essas medidas € dado na tabela 5.5.

As figuras 5.37 a 5.44 mostram que a DQE aumenta, atinge um méaximo e depois
decresce com o aumento de DAK. Para valores mais baixos de DAK, a DQE aumenta com
DAK, por causa da influéncia do ruido eletrénico. Para o sistema Crystal Nova, por exemplo,
o ruido eletrénico chega a 30% para o menor DAK usado (ver figura 5.13). Para maiores valores
de DAK, todos os sistemas apresentaram um decréscimo mais acentuado na DQE nas baixas
frequéncias espaciais. 1sso ocorre devido a um aumento na contribuicdo relativa do ruido

estrutural.

Cada sistema apresenta um intervalo de DAK para o qual a DQE é méxima. Para o
sistema Clarity, por exemplo, o intervalo para o qual a DQE é maxima é 92-250 uGy. Ja para
o0 sistema Opdima, o intervalo é 26-105 uGy. Observa-se que o sistema Opdima apresentou
DQE maxima para valores mais baixos de DAK quando comparado ao Clarity. Isso ocorre
porque o sistema Opdima tem maior influéncia de ruido estrutural e, portanto, uma degradacao

mais severa da DQE com o aumento de DAK.

Esses resultados mostram que o desempenho de um sistema de imagem digital pode ser
prejudicado pelo ruido eletronico em baixos valores de DAK, ao passo que o ruido estrutural
compromete seu desempenho para maiores DAK. Com o advento dos detectores digitais, foi
observada uma tendéncia de aumento nas doses, especialmente no caso de detectores CR (Yaffe
et al., 2013). Entretanto operar o sistema de imagem fora da faixa de DAK com DQE méaxima

possivel implica que o sistema néo esta aproveitando a radiacéo incidente de maneira otimizada.

Se o ruido dos sistemas fosse puramente quantico, DQE seria independente de DAK.
Entretanto é esperado que a presenca de outras fontes de ruido cause variagbes nesse
comportamento (Fetterly et al., 2003; Marshall et al., 2012, 2017).
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Figura 5.38 — Curvas de DQE para diferentes DAK para o sistema EHR-M3 usando 28 kVe Mo/Rh.
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Figura 5.40 — Curvas de DQE para diferentes DAK para o sistema Clarity usando 28 kVp W/Ag.
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Figura 5.42 — Curvas de DQE para diferentes DAK para o sistema Pristina usando 28 kVp Mo/Mo.
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Figura 5.44 — Curvas de DQE para diferentes DAK para o sistema Crystal Nova usando 28 kVp W/Rh.

Tabela 5.6 — Resultados de DQE: DQE de pico, DQE (5 mm™) e DQE(5 mm™)/DQE de pico
Detector Qualidade de DQE de pico DQE (5mm™)  DQE (5 mmY)/

feixe DQE de pico
EHR-M3 28 kVp Mo/Mo 0,44 0,10 0,23

28 kVp Mo/Rh 0,36 0,08 0,22
Opdima 28 kVp Mo/Mo 0,52 0,37 0,71
Clarity 28 kVp W/Ag 0,58 0,28 0,48
Essential 28 kVp Mo/Mo 0,54 0,16 0,30
Pristina 28 kVp Mo/Mo 0,57 0,16 0,28

34 kVp Rh/Ag 0,59 0,18 0,30
Crystal Nova 28 kVp W/Rh 0,70 0,12 0,17

Os dados de DQE da tabela 5.6 podem ser comparados a valores da literatura. Monnin
e Verdun (2009) apresentaram DQE a 5 mm™ de 0,06 usando 168,8 uGy, enquanto os dados de
Marshall et al. (2011), para 0 EHR-M3 adquiridos com 92 puGy, deram uma DQE de pico e
DQE a 5 mm™ de 0,34 e 0,07, respectivamente, comparada com 0,44 e 0,10 obtida neste
trabalho para70 pGy. Thunberg et al. (1999) d4do DQE de pico e DQE a 5 mm™ de 0,55 e 0,40
medidas a 127 uGy para o sistema Opdima, enquanto Evans et al. (2002) obteve 0,44 e 0,42 a
55 pGy, comparadas com 0,52 e 0,37 medidas a 105 pGy neste estudo. DQE de pico e DQE a
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5 mm™ de 0,64 e 0,31 foram reportadas por NHS (2019e) para o Planmed Clarity usando 29
kVe W/Ag e 103 uGy, enquanto valores de 0,58 e 0,28 foram obtidos neste estudo para 28 kVp
WI/Ag e 92 uGy. Ghetti et al. (2008) apresentaram uma DQE de pico e DQE a 5 mm™ de 0,55
e 0,07 para o sistema Essential usando 75 uGy. Para comparacao, os valores obtidos no presente
estudo foram 0,54 € 0,16 a 99 uGy. A DQE de pico e a DQE a 5 mm™ obtidas pelo NHS (2019d)
para o sistema Pristina com 26 kVe Mo/Mo e 134 uGy foram 0,68 e 0,24, comparadas com 0,57
e 0,16 medidas neste trabalho para o sistema Pristina usando 28 k\Vep Mo/Mo e 92 uGy e 0,70 e
0,12 medidas para o Crystal Nova para 28 kVp W/Rh e 88 uGy. Os sistemas avaliados neste
estudo apresentaram desempenho similar em termos de DQE quando comparados a dados da

literatura.

5.4.1.2 Influéncia da qualidade do feixe em DQE

As figuras 5.45 e 5.46 mostram DQE para diferentes qualidades de feixe dos sistemas
EHR-M3 e Pristina, respectivamente. Para o sistema EHR-M3, sdo apresentadas curvas de DQE
usando as combinagdes anodo/filtro Mo/Mo e Mo/Rh para valores de DAK de 70 e 83 uGy,
respectivamente. Para esses valores de DAK, as curvas de DQE tém valor maximo para as duas
qualidades de feixe. Para o detector Pristina, a DQE é apresentada para as combinacdes
anodo/filtro Mo/Mo e Rh/Ag e valores de DAK de 92 e 141 uGy, respectivamente.
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Figura 5.45 — Curvas de DQE para o detector EHR-M3 usando as combinagdes anodo/filtro Mo/Mo e
Mo/Rh para valores de DAK de 70 e 83 puGy, respectivamente.

T T T T T T T
0.6 - GE Pristina
‘ —u— Mo/Mo
@
~e —eo— Rh/A
0.5 .\.i:\. g
R
I\:\.
0.4 | \.\. -
m TE,
o 'so
Q03+t .s. i
-\.
\.\.
02} N
N
i
0.1} i
OO 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 1 2 3 4 5

frequéncia espacial (mm™)

Figura 5.46 — Curvas de DQE para o detector Pristina usando as combinagdes anodo/filtro Mo/Mo e
Rh/Ag para valores de DAK de 92 e 141 pGy, respectivamente.
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Para o sistema Pristina, a diferencas observadas na DQE entre as combina¢des Mo/Mo
e Rh/Ag foram inferiores a 10%. A DQE de pico é aproximadamente a mesma para ambas as
combinag6es anodo/filtro (ver tabela 5.6). Entretanto, o detector EHR-M3 apresentou DQE
mais baixa para a combinagdo Mo/Rh quando comparada a Mo/Mo. A reducdo em DQE reflete
0 aumento na SNR2, para a combinacdo Mo/Rh e, portanto, uma reducdo na fragéo de fétons

incidentes que contribui para a formacéo da imagem (Marshall, 2009).

5.4.1.3 Comparacédo de DQE dos sistemas

As curvas de DQE dos seis sistemas avaliados para aproximadamente 100 pGy (ver
tabela 5.5) sdo apresentadas na figura 5.47. As curvas de DQE sdo apresentadas para
frequéncias espaciais a partir de 0,25 mm™ a fim de minimizar a influéncia de artefatos de baixa

frequéncia, que podem levar a uma subestimacgdo da DQE (Porzio e Konstantinidis, 2021).

A maior DQE de pico ¢ a do sistema Crystal Nova. Seu pico e fortemente centralizado
em baixa frequéncia espacial. O sistema que apresentou maior DQE a 5 mm™ foi o Opdima,
seguido pelo Clarity, o que significa que esses sistemas sdo capazes de manter uma DQE alta
num intervalo maior de frequéncias espaciais (> 3 mm™). Os menores valores de DQE a5 mm-
! foram dos detectores Crystal Nova, EHR-M3 e Pristina. Esse comportamento esta relacionado
a baixa MTF desses detectores, ao passo que a baixa DQE em alta frequéncia do Essential se
relaciona as propriedades do NNPS. E possivel notar uma redugio na DQE em baixa frequéncia
espacial, especialmente para os sistemas EHR-M3 e Opdima. Essa redugéo ocorre devido a

presenca de ruido estrutural (ver subsecao 5.2.2).

Entretanto, cabe ressaltar que os valores de DQE desses sistemas foram obtidos usando
diferentes combinagGes anodo/filtro, o que pode influenciar os resultados (Marshall, 2009).
Embora sistemas CR sejam uma forma econdmica de se obter imagens digitais, eles exibem
propriedades de resolucdo inferiores e baixa eficiéncia em dose quando comparados aos
sistemas DR usados em mamografia. DQE é uma medida de desempenho de imagem de um

sistema, mas nédo € a Unica que afeta a qualidade de imagem final. Outros fatores devem ser
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considerados, como o processamento. Os resultados de DQE indicam fortemente que a

eficiéncia em dose dos detectores evoluiu com o tempo (Mackenzie et al., 2020).
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Figura 5.47 — Curvas de DQE para os sistemas avaliados.

5.4.1.4 Evolucdo dos detectores GE

A figura 5.48 apresenta uma comparagdo entre a DQE para os trés sistemas
mamogréaficos da GE a aproximadamente 100 uGy (ver tabela 5.5). Nota-se que para baixas
frequéncias espaciais 0 Crystal Nova tem maior DQE, devido ao seu ruido mais baixo (ver
figura 5.36). Sua DQE se torna pior que a do Essential e do Pristina para frequéncias espaciais

mais altas, onde sua MTF mais baixa tem um papel importante (ver figura 5.24).

Do ponto de vista clinico, a resposta pobre da MTF do GE Crystal Nova poderia limitar

0 desempenho na deteccdo de pequenos detalhes, mas esse parametro ndo € um indicador
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confidvel ao se adquirir imagens de pacientes reais, devido a possibilidade de usar pos

processamento para aumentar a resolucédo, especificamente para detectar microcalcificacoes.

Além disso, a MTF ndo leva em conta as propriedades de ruido do detector. O menor
ruido no GE Crystal Nova resulta em uma maior DQE, cujo beneficio na pratica clinica é
melhorar a capacidade de deteccao de objetos de baixo contraste, ainda que sejam pequenos, e

uma maior eficiéncia em dose.
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Figura 5.48 — Curvas de DQE para o0s sistemas GE.
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6 Conclusao e perspectivas

6.1 Conclusao

A caracterizagdo fisica em termos de MTF, NNPS e DQE tem sido amplamente utilizada
para aferir o desempenho de equipamentos de mamografia digital. Entretanto, esses dados
geralmente ndo s@o disponibilizados pelos fabricantes. Com a evolucéo tecnoldgica, novos
equipamentos tém sido inseridos no mercado. Além disso, devido a alta demanda por exames
de mamografia, alguns sistemas cuja comercializagdo foi descontinuada ainda estdo em uso
clinico, especialmente no SUS. Para esses sistemas 0s dados da literatura sdo escassos e muito

antigos.

Neste trabalho foram caracterizados seis sistemas de mamografia digital, entre eles
novos sistemas de mamografia digital e sistemas que passaram por atualizagdes. Para obter
dados comparaveis, o método de analise foi cuidadosamente investigado a fim de estabelecer
uma metodologia préatica para a caracterizacdo de sistemas, usando como referéncia protocolos
de controle de qualidade (IEC, 2007; van Engen et al., 2013).

A influéncia das diferentes fontes de ruido no comportamento de NNPS e DQE com
DAK foi estudada num intervalo de DAK estendido. A influéncia da qualidade do feixe foi
avaliada. Foi aferido o desempenho dos tubos de raios X e seus geradores, por meio de medidas
de rendimento do tubo, primeira e segunda camada semirredutora coeficiente de
homogeneidade, bem como foi determinado o0 DAK. Foram realizadas medidas do receptor no
dominio do espaco, ou seja, funcdo resposta e analise de ruido. Foram realizadas medidas de
qualidade de imagem (MTF e NNPS) e desempenho dos sistemas (DQE) no dominio da
frequéncia espacial. Essa abordagem se baseia na teoria de sistemas lineares. Os dados deste
estudo apresentaram uma concordancia razoavelmente boa com os dados da literatura, dadas as
diferentes condi¢c6es de medida e métodos de analise empregados, bem como desenvolvimentos

nos préprios detectores.

O detector EHR-M3 apresentou uma relacdo logaritmica entre valores de pixel na

imagem e DAK. Esse comportamento é esperado para os receptores de imagem CR da marca
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Carestream (Monnin e Verdun, 2009; Marhsall et al., 2011). Os demais detectores sdo DR
indiretos e apresentaram resposta linear entre valor de pixel e DAK, como esperado (Ghetti et
al., 2008; Marshall et al., 2011; NHS, 2019d). A maioria dos detectores é quanticamente
limitada no intervalo de DAK avaliado, com exce¢do do Opdima e do EHR-M3, cujo ruido
estrutural foi dominante para valores de DAK superiores a 290 uGy.

Foi observada a influéncia de diversos fatores na estimativa de MTF. A MTF apresentou
fraca dependéncia direcional, com uma anisotropia inferior a 10%. A MTF dos sistemas
avaliados variou amplamente. Os sistemas que apresentaram maior MTF a 5 mm™ foram o
Clarity e o Opdima (0,38), seguidos pelo Essential (0,34). O sistema Crystal Nova apresentou
o menor valor de MTF a 5 mm™ (0,12). Os detectores EHR-M3 e Pristina ndo apresentaram
dependéncia energética da MTF. Estes resultados estdo de acordo com o esperado (Marshall et
al., 2016).

Foi observada uma diminuicdo na intensidade e aumento na inclinagdo do NNPS com
ao aumento de DAK. Para o detector EHR-M3 0 NNPS ndo apresentou dependéncia energética,
exceto em baixas frequéncias espaciais, enquanto o sistema Pristina apresentou menor NNPS
para o feixe de Rh/Ag. Esses efeitos estdo relacionados ao fato de que fétons mais energéticos
depositam energia mais profundamente no detector e sdo capazes de gerar um maior nimero de
guanta secundarios (Marshall et al., 2017). O NNPS diferiu largamente entre os sistemas
avaliados. O sistema Crystal nova apresentou menores valores de NNPS, com NNPS (2,0 mm-
1y = 8,9 x 107 mm2 para 88 pGy, enquanto o sistema Essential apresentou os maiores valores
de ruido, com NNPS (2,0 mm™) = 2,2 x 10 mm? para 99 pGy.

Os resultados obtidos neste trabalho mostram a influéncia das propriedades do receptor
e do espectro no desempenho de sistemas de imagem. O sistema Crystal Nova apresentou a
maior DQE de pico, seguido pelo Clarity e Pristina. Os sistemas Opdima e Clarity mantiveram
uma maior DQE para frequéncias espaciais mais elevadas (> 3 mm™). A baixa DQE para
frequéncias espaciais altas dos sistemas Cristal Nova, EHR-M3 e Pristina esta relacionada a

uma MTF mais baixa, enquanto para o Essential esta relacionada ao comportamento do ruido.

Foram comparados os trés sistemas mamograficos da GE. O sistema Essential € o mais

antigo, enquanto o Pristina e o Crystal Nova sdo sistemas mais recentes. Embora o Crystal Nova
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tenha menor MTF, esse efeito é compensado pela diminui¢do de ruido, de modo que o sistema
apresenta maior DQE de pico. Do ponto de vista clinico, esse sistema tem maior eficiéncia em

dose e potencial de melhorar a deteccdo de objetos pequenos, mesmo com baixo contraste.

Nos sistemas avaliados, a presenca de outras fontes de ruido além do ruido quantico fez
com que a DQE aumentasse, atingisse um maximo e depois decrescesse com 0 aumento de
DAK. O intervalo de DAK para o qual a DQE foi maxima variou de acordo com a composi¢ao
de ruido de cada sistema. De modo geral, a DQE diminuiu para valores baixos de DAK, devido
ao ruido eletrénico, ao passo que para valores altos de DAK o ruido estrutural reduziu a DQE.
Tendéncias semelhantes foram reportadas na literatura (Fetterly et al., 2003; Marshall et al.,
2016; Marshall et al., 2017).

Para o sistema Pristina, as diferencas observadas em DQE para os feixes do Mo/Mo e
Rh/Ag foram inferiores a 10%. Entretanto, o detector EHR-M3 apresentou DQE mais baixa
para a combinacdo Mo/Rh, devido a uma reducéo na fracdo de fotons de raios X que contribui
para a formacdo da imagem. Esse comportamento esta de acordo com resultados da literatura
(Marshall et al., 2017; Frederico e Banguero, 2023).

A concordancia entre os resultados deste estudo e os dados disponiveis na literatura
mostra que os sistemas avaliados estdo operando em condicdes tipicas. Além disso, ha fortes

evidéncias de que o desempenho dos detectores melhorou com o tempo.

6.2 Perspectivas

As perspectivas do trabalho envolvem a caracterizacéo de sistemas de radiografia digital
usados em radiologia geral, bem como de sistemas de mamografia digital DR diretos, sistemas

de tomossintese mamaria e detectores usados em pesquisa.

H& uma tendéncia na adocdo de novos espectros para aquisicdo de imagens
mamograficas, especialmente os de mais alta energia, tendo em vista o potencial para redugédo

de dose no paciente.
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Desse modo, as perspectivas do trabalho envolvem a avaliacdo das caracteristicas fisicas
de sistemas de imagem digital que dispdem de diferentes combinacbes anodo/filtro e

tecnologias do receptor de imagens.
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Apéndice B — Validacao do plugin COQ

B.1 Calculo de MTF usando OriginPro 2021

A fim de validar o plugin COQ, foram feitos célculos de MTF passo a passo para

comparagao, usando o software OriginPro 2021 (Seifert, 2014).

Numa imagem da borda, foram selecionadas linhas consecutivas contendo a regido de
transicdo da borda. Para cada linha foi gerada uma fungéo espalhamento de borda (ESF). O
comprimento extraido da ESF usado foi de 4 cm. O comprimento da ESF afeta MTF. Uma ESF
muito pequenas corresponde a superestimacdo da MTF em baixa frequéncia e subestimacéo
para frequéncias altas. A presenca de tendéncias de baixa frequéncia (background) reduz a MTF

para frequéncias espaciais inferiores a 0,5 mm (Carton et al., 2005).

Uma ESF foi escolhida como referéncia e as restantes foram deslocadas lateralmente de
modo a obter superposicdo com a ESF de referéncia, ilustrada na figura B1.1. Para isso foi
usada a formula N = tg™(a) para calcular o nimero de N linhas necessarias para deslocar a
borda em 1 pixel (IEC, 2007). Assume-se que a distdncia de amostragem na ESF

superamostrada é constante e é dada por Ax/N.

A ESF superamostrada foi diferenciada para gerar a LSF superamostrada, mostrada na
figura B1.2. A MTF foi calculada como a magnitude da transformada de Fourier da LSF,
normalizada por MTF(0). A figura B.1.3 mostra a comparacéo entre as curvas de MTF obtidas
com o OriginPro 2021 e o COQ. No Origin Pro 2021 foi utilizada apenas uma curva de ESF
superamostrada para obter a MTF, ao passo que o COQ computa varias ESF superamostradas
para obter uma MTF média. Por essa razdo a MTF do COQ é menos ruidosa. De modo geral,

observou-se uma boa concordancia entre os dados.
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Figura B1.3 — Comparacdo entre MTF calculada analiticamente com Origin e MTF obtida com o COQ.

B.2 Comparacao entre estimativas de MTF e NNPS usando diferentes

softwares

Diversos softwares foram desenvolvidos para padronizar a determinacdo de MTF e
NNPS (Donini et al., 2014; Samei et al., 2018; Porzio e Konstantinidis, 2021). A fim de
comparar as estimativas de MTF e NNPS oferecidas pelos diferentes softwares, imagens
amostra fornecidas pelo DQEss (Samei et al., 2018) foram analisadas usando o COQ (Donini
et al., 2014) e o Mammo_QC (Porzio e Konstantinidis, 2021). As figuras B2.1 e B2.2

apresentam valores de MTF e NNPS, respectivamente, obtidos usando os trés softwares.
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Figura B2.2 — Estimativa de NNPS usando COQ, DQEss e Mammo_QC.

As figuras mostram boa concordancia entre MTF e NNPS calculados com os diferentes
softwares. Entretanto, o codigo do DQEss foi desenvolvido usando um sistema operacional
Macintosh OSX e ndo é compativel com o Windows. O Mammo_QC néo oferece flexibilidade
nos parametros de entrada da analise, o que impossibilitou a analise das imagens do EHR-M3
e do Opdima, devido as particularidades desses detectores (tamanho reduzido do Opdima, por
exemplo). O COQ foi desenvolvido de modo a viabilizar a analise em diferentes sistemas de
imagem (radiografia geral, mamografia etc.) e diferentes detectores digitais (CR e DR), por isso
oferece flexibilidade na analise. Além disso, é compativel com o Windows. Portanto, o COQ
foi o software escolhido para as andlises das imagens da borda e uniformes usadas nas

estimativas de MTF e NNPS.
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Apéndice C — Caracterizacdo de detector de radiografia geral
CR (GP-2)

C.1 Detector digital CR estudado

Sistemas mamogréficos em uso clinico tém agendas cheias. A fim de agilizar o
estabelecimento da metodologia desses sistemas, foram feitos estudos preliminares com um
detector de radiografia geral CR usado em pesquisa, o Carestream CR Cassette flexible
phosphor screen GP-2, com leitora Carestream Vita Flex CR System e tamanho de pixel de
86,3 um. Esse detector foi usado com dois tubos de raios X, ambos instalados no Departamento
de Fisica — FFCLRP/USP:

(a) GE Healthcare Isovolt 160 Titan E;
(b) Sawae Altus.

O Isovolt € um tubo industrial, enquanto o Altus é um tubo usado em radiografia geral.
Ambos os tubos tém anodo de W. No tubo Isovolt foram utilizadas trés diferentes qualidades
de feixe: 50 kVp com filtracdo adicional de 2,2 mm Al e 0,6 mm Cu, 80 kVp com filtracdo
adicional de 2,2 mm Al e 0,6 mm Cu e 80 kVp com filtracdo adicional de 2,5 mm Al. No tubo

Altus foi usada a qualidade de feixe 70 kV, com filtragéo adicional de 21 mm Al.

C.2 Equipamento de teste

As medidas de kerma no ar foram feitas com um eletrémetro PTW Unidos E e uma
camara de ionizacdo TN34069 SFD mammo no centro da area exposta (IEC, 2015). Em todas

as exposi¢des o detector ou o receptor de imagens foram colocados sobre o bucky.
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C.3 Metodologia

Para determinacdo da funcdo resposta, de MTF, NNPS e DQE foi empregada a

metodologia descrita no protocolo padrao (IEC, 2015).

C.4 Resultados

A tabela C4.1 apresenta valores rendimento a 1 m dos tubos e camada semirredutora

para as diferentes qualidades de feixe utilizadas.

Tabela C4.1 - Rendimento dos tubos e camada semirredutora

Tubo de raios X Qualidade de feixe Rendimento CSR1 (mm Al)
(LGY/mAS)
Isovolt 50 kVp 2,2 mm Al + 0,6 mm Cu 0,5 4,80
80 kVp 2,2 mm Al + 0,6 mm Cu 6,5 7,80
80 kVp 2,5 mm Al 41,0 3,73
Altus 70 kVp 21 mm Al 1,2 6,47

C.4.1 Fungao resposta

Nas figuras C4.1 e C4.2 sdo apresentadas as curvas de resposta do detector GP-2 para
0s tubos Isovolt e Altus, respectivamente. A tabela C4.2 apresenta os coeficientes dos ajustes

logaritmicos obtidos.
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Figura C4.2 — Curva de resposta do detector GP-2 para 70 kVp 21 mm Al.
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Tabela C4.2 — Tipo de resposta e coeficientes do ajuste
Sistema Qualidade de feixe A B
Isovolt  50kVp22mmAl+0,6mmCu  993+11 1091+16
80 kVp 2,2 mm Al + 0,6 mm Cu 1002+7 1156+10
80 kVp 2,5 mm Al 1009+9 968+13
Altus 70 kVp 21 mm Al 1015+19 1231428

C.4.2 Avaliacéo de ruido

Na figura C4.3 sdo mostradas as curvas de fragdo do ruido total em fungdo de DAK do
detector GP-2 para 70 kVp 21 mm Al. Foram obtidos os valores 0,0003; 0,00277 e 0,0000963

para os coeficientes ke, kq € ks, respectivamente. O coeficiente b obtido foi 0,74.

1.0 T T T T T T T T T T T T
GP-2 70 kVp, 21 mm Al
—&— quantico
08 - —e— estrutural ]
= —A— eletronico
o
o 0.6 |
=)
—
(@)
©
S04
On
©
0.2 |
0.0 A\A\H 1 A ) | ! ] A ] ! ] ) A

0 10 20 30 40 50 60 70
DAK (uGy)

Figura C4.3 — Ruido eletrdnico, quantico e estrutural, expressos como uma fra¢do da variancia total do
detector GP-2 para 70 kVp 21 mm Al

A figura C4.3 mostra que o detector GP-2 é quanticamente limitado até 30 uGy. Para

valores de DAK mais altos, o ruido estrutural é a fonte de ruido dominante. Isso se reflete no
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alto valor do coeficiente b, 0 que evidencia uma maior contribuicdo do ruido estrutural. Para

detectores CR o ruido estrutural esta relacionado ao tamanho dos graos de fésforo.

C.4.3 Funcao transferéncia de modulagédo pre-amostrada (MTF)

A figura C4.4 mostra curvas de MTF médias das dire¢des vertical e horizontal para o
detector GP-2 usando 70 kVp 21 mm Al e dados do fabricante (Carestream Health Inc., 2016).
As frequéncias espaciais em que MTF é 50% e 10% sdo, respectivamente, 1,1 mm™ e 3.5 mm’
! obtidas neste estudo, comparadas a 1,3 mm e 3,8 mm™ fornecidas pelo fabricante. Observa-
se que os dados obtidos neste trabalho sdo consistentes com os dados do fabricante.

1.0 ; : : . . . . | . |
— =& GP-2 70 kVp 21 mm Al
0.8 —o  Dados do fabricante (2016)
0.6 |- |
LL
=
=
0.4 | |
0.2 | |
0.0 S S S s
0 1 2 3 4 5 6

frequéncia espacial (mm™)

Figura C4.4 — Comparacdo entre as curvas experimentais de MTF obtidas neste trabalho para o
detector GP-2 e os dados do fabricante (2016).
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C.4.4 Espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS)

Na figura C4.5 sdo comparadas curvas de NNPS do detector GP-2 para diferentes DAK
nas trés qualidades de feixe usadas com o tubo Isovolt. A figura C4.6 mostra NNPS para
diferentes valores de DAK usando 70 kVp 21 mm Al. S&o apresentados dados de Rivetti et al.

(2010) para comparacao.

GP-2
—=&— 50 kV; 2,2 mm Al 0,6 mm Cu 1,7 uGy
—®—50kV; 2,2 mm Al 0,6 mm Cu 91,8 nGy
—#4—80 kVp 2,2 mm Al 0,6 mm Cu 1,7 uGy

. —w— 80 kV; 2,2 mm Al 0,6 mm Cu 80,0 nGy E
e, 80 kV, 2,5 mm Al 2,1 uGy ;

el
-~

' "‘;M <80 kVp 2,5 mm Al 84,2 uGy

1E-4

T

Y
MMM A0 0 00 oy

NNPS (mmg2)

=
m
(6)]
T
1

1E-6 |

frequéncia espacial (mm™)

Figura C4.5 — Curvas de NNPS para o detector GP-2 e diferentes doses para as qualidades de feixe: 50
kVp com filtracdo adicional de 2,2 mm Al 0,6 mm Cu; 80 kVp com filtracdo adicional de 2,2 mm Al 0,6 mm Cu;
e 80 kVp com filtracdo adicional de 2,5 mm Al.
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Figura C4.6 — Curvas de NNPS para diferentes valores de DAK para o detector GP-2 usando 70 kVp
21 mm Al

As figuras C4.5 e C4.6 mostram que o NNPS decresce com o aumento de DAK, uma
vez que o NNPS é inversamente proporcional ao DAK (ver subsecdo 3.5.2). As curvas de
NNPS para os valores mais elevados de DAK apresentados na figura C4.5 e a curva de NNPS
de Rivetti et al. (2010) na figura C4.6 apresentam um pico em baixa frequéncia. Esse pico esta
relacionado a presenca de ruido estrutural, cuja contribui¢cdo aumenta para maiores valores de
DAK (Marshall et al., 2016).

C.4.5 Eficiéncia quéantica de detecc¢édo (DQE)

Na figura C4.7 sdo comparadas curvas de DQE do detector GP-2 a aproximadamente
2,5 UGy para duas das diferentes energias de feixe usadas com o tubo Isovolt. A figura C4.8
mostra DQE para diferentes valores de DAK usando 70 kVp 21 mm Al. S&o apresentados dados
de Rivetti et al. (2010) para comparacao.
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Figura C4.7 — Curvas de DQE para diferentes energias de feixes para o detector GP-2.
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Figura C4.8 — Curvas de DQE para diferentes DAK para o detector GP-2.

A Figura C4.7 mostra que DQE caiu com o aumento da CSR; do feixe. A Figura C4.8
mostra que a DQE cai com o aumento de DAK. Isso ocorre devido a um aumento na
contribuicdo relativa do ruido estrutural com o aumento de DAK (Marshall et al., 2017).
Embora os dados da figura C4.8 tenham forma similar aos dados de Rivetti et al. (2010),
discrepancias superiores a 25% sdo observadas. Rivetti et al. (2010) avaliaram uma verséo mais
antiga deste detector (GP). O melhor desempenho apresentado pelo GP-2 reflete melhorias nas

propriedades de ruido deste novo detector.

C.5 Conclusodes

Foram avaliadas as caracteristicas fisicas do detector CR Carestream GP-2 para
diferentes qualidades de feixe. A funcéo resposta foi logaritmica e apresentou dependéncia com
a energia do feixe. O ruido quéantico foi a fonte de ruido dominante no intervalo de 2,5-30 pGy.

As frequéncias espaciais para MTF igual a 50% e 10% foram 1,1 mm™ e 3,5 mm™. NNPS
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diminuiu com o aumento de DAK. DQE diminuiu com o aumento de DAK e da energia do

feixe. Os resultados obtidos apresentam boa concordancia com a literatura.
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