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" The important thing is not to stop questioning.
Curiosity has its own reason for existing."

(Albert Einstein)
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RESUMO

A qualidade da imagem em mamografia € essencial para a detec¢ao precoce do cancer de mama,
dependendo de alta resolugdo espacial e baixo ruido para visualizagdo de microcalcificagdes e
lesdes sutis. A Eficiéncia Quantica de Detec¢ao (DQE) consolida-se como a métrica padrao
para quantificar o desempenho dos detectores, integrando caracteristicas de resolucdo (MTF) e
ruido (NNPS). Neste trabalho foram caracterizados fisicamente dois detectores de imagem
digital de modalidades econdmicas adaptidveis a mamodgrafos convencionais, o DR 18M
Retrofit e 0 CR MM 3.0, seguindo protocolo das Diretrizes Europeias para qualidade em
mamografia. Os resultados revelaram comportamento logaritmico na curva de resposta de
ambos os detectores, com o DR 18M demonstrando sensibilidade superior. Na analise do ruido,
o DR 18M apresentou faixa de limitagdo quantica mais restrita entre 75,6 € 293,5 uGy, enquanto
o CR MM 3.0 operou em regime mais proximo do puramente quantico entre 18,4 e 485,1uGy.
Quanto a resolugdo espacial, o DR 18M obteve desempenho superior na MTF com valor de
1,91 mm™ comparado a 1,01 mm™ do CR MM 3.0 para 50% da MTF. Na avaliacao final da
DQE, o DR 18M registrou valor de pico de 53% contra 33% do CR MM 3.0 para kerma de 54
uGy, indicando melhor preservagdo da relacdo sinal-ruido em baixas frequéncias, no entanto
para altas frequéncias espaciais a placa DR retrofit apresentou desempenho similar a placa de
imagem de fosforo granular devido ao incremento da componente aditiva do ruido. Para o valor
de kerma mais elevado, a placa de imagem CR MM 3.0 se igualou ou superou o desempenho
do DR 18M, demonstrando que a preservacdo da relacdo sinal-ruido pelo detector DR € mais

sensivel ao kerma incidente devido a contribui¢ao do ruido estrutural.

Palavras-chave: Mamografia Digital; DQE; Caracterizagao Fisica de Detectores; DR Retrofit;

CR



ABSTRACT

Image quality in mammography is essential for early breast cancer detection, relying on high
spatial resolution and low noise for the visualization of microcalcifications and subtle lesions.
Detective Quantum Efficiency (DQE) is established as the standard metric for quantifying
detector performance, integrating resolution (MTF) and noise (NNPS) characteristics. In this
study, two digital imaging detectors from cost-effective modalities adaptable to conventional
mammography systems, the DR 18M Retrofit and the CR MM 3.0, were physically
characterized, following the European Guidelines for Quality Assurance in Breast Cancer
Screening and Diagnosis protocol. Results revealed a logarithmic behavior in the response
curve of both detectors, with the DR 18M demonstrating superior sensitivity. Regarding noise
analysis, the DR 18M presented a more restricted quantum-limited range, between 75.6 and
293.5 nGy, whereas the CR MM 3.0 operated in a regime closer to purely quantum noise
between 18.4 and 485.1 uGy. Regarding spatial resolution, the DR 18M achieved superior MTF
performance with a value of 1.91 mm™ compared to 1.01 mm™ for the CR MM 3.0 at 50%
MTF.In the final DQE evaluation, the DR 18M recorded a peak value of 53% versus 33% for
the CR MM 3.0 at a kerma of 54 puGy, indicating better signal-to-noise ratio preservation at low
frequencies; however, at high spatial frequencies, the DR retrofit panel showed performance
similar to the granular phosphor imaging plate due to the increase in the additive noise
component. At the highest kerma value, the CR MM 3.0 imaging plate matched or surpassed
the performance of the DR 18M, demonstrating that the DR detector's signal-to-noise ratio

preservation is more sensitive to incident kerma due to the structural noise contribution.

Keywords: Digital Mammography; DQE; Physical Characterization of Detectors; DR Retrofit;
CR
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1 INTRODUCAO

No inicio dos anos 2000, foi aprovado pela Food and Drug Administration (FDA) o
primeiro sistema de imagem digital em mamografia (LAZZARO et al., 2015). Em meio a busca
por tecnologias que superassem as limitagoes dos filmes radiograficos, que apresentavam uma
curta faixa dindmica de exposi¢cdo, os sistemas convencionais de mamografia vém sendo
substituidos pelas modalidades digitais de mamografia de campo total (FFDM, do inglés full
field digital mammography) (ALMEIDA, 2014).

A qualidade da imagem em mamografia ¢ indispensavel no rastreamento do cancer de
mama, uma vez que requer a visualizagdo de estruturas pequenas, como microcalcificacdes, que
podem ser indicativos de patologias, e estruturas de densidades semelhantes, como lesdes de
baixo contraste (ICRU, 2009; IAEA 2011). Com esse objetivo, se faz necessario sistemas de
imagem capazes de produzir imagens de alta resolugdo espacial, elevada resolucao de contraste
e baixos niveis de ruido. Essas caracteristicas estdo diretamente relacionadas ao desempenho
do detector de imagem, responsavel por converter de maneira eficiente a radiagdo incidente
sobre ele em um sinal util (ALMEIDA, 2014; BUSHONG, 2010).

Com o avanco das tecnologias digitais aplicadas ao rastreamento do cancer de mama,
surgiu a necessidade de estabelecer métricas capazes de caracteriza-las fisicamente,
possibilitando uma melhor compreensio de seu desempenho, de suas limitacdes e,
consequentemente, a otimizagdo de sua aplicacao clinica (PEREZ et al., 2024). Para isso, a
eficiéncia quantica de deteccao (DQE, do inglés detective quantum efficiency) foi estabelecida
como a métrica mais apropriada para quantificar o desempenho de um detector de imagem
digital pela Comissdo Internacional Eletrotécnica (IEC, 2007).

A eficiéncia quantica de deteccdo ¢ uma métrica baseada na teoria dos sistemas lineares
sensivel a alteragdes do desempenho do detector que retine em seu calculo medidas sofisticadas
de qualidade da imagem que quantificam a resolucdo espacial do sistema, a preservacao do
contraste e o ruido em fun¢do da frequéncia espacial. Quantitativamente, esses parametros
podem ser descritos em fun¢do da frequéncia espacial através das métricas: Funcdo de
Transferéncia de Modulagao (MTF, do inglés Modulation Transfer Function), que corresponde
a métrica que melhor quantifica a resolugdo espacial do sistema de imagem (CBR, 2022), assim

como descreve a preservacao do contraste pelo sistema de imagem, e o espectro de poténcia de
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ruido normalizado (NNPS, do inglés normalized noise power spectrum) que descreve a
variancia do ruido em diferentes frequéncias espaciais (KONSTANTINIDIS, 2011).

Com o passar dos anos, diversas metodologias foram estabelecidas para avaliar os
receptores digitais de imagem a partir dessas métricas. A Comissao Internacional Eletrotécnica
estabeleceu em sua norma IEC 62220-1-2 a metodologia para a medicao e calculo da eficiéncia
quantica de deteccdo (IEC, 2007). No entanto, esta norma foi desenvolvida para utilizagdo dos
fabricantes, que possuem maior liberdade ao conseguir remover o receptor do sistema de raios
X e realizar testes separadamente em uma bancada.

Em meio a isso, visando viabilizar a caracterizagao fisica dos detectores na pratica
clinica, a comissao europeia publicou o documento “European guidelines for quality assurance
in breast cancer screening and diagnosis” adaptando uma metodologia para calcular a fun¢ao
de transferéncia de modulagao, espectro de poténcia de ruido normalizado e eficiéncia quantica
de deteccao, a realidade clinica dos testes de controle de qualidade realizados pelos fisicos
médicos (VAN ENGEN et al.,, 2013a).

Na saude, a precisdo do diagnoéstico e os niveis de dose glandular média no paciente
estdo diretamente associados a qualidade do servigo de mamografia (ARAUJO et al.,, 2017).
Em 2012, o ministério da satde criou o Programa Nacional de Qualidade da Mamografia
(PNQM/MS), exercido pelo Instituto Nacional do Cancer (INCA/MS) em conjunto com a
Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria (ANVISA) a fim de garantir a qualidade dos servigos
de mamografia em todo o Brasil.

Publicada pela ANVISA, a Instru¢do Normativa de nimero 92 de 2021 estabelece
diversos parametros de operagdo do mamografo e do sistema de imagem que devem ser
avaliados pelos fisicos médicos responsaveis pelo servigo a fim de garantir que o desempenho
do equipamento esteja dentro dos limites aceitaveis estabelecidos pela norma brasileira
(BRASIL, 2021). No entanto, a legislagdo brasileira ndo exige a caracterizagdo fisica do
funcionamento dos detectores através das métricas quantitativas de funcionamento dos
detectores digitais, que nao substituem os parametros ja previamente exigidos com seus niveis
de referéncia, mas complementam a avaliacdo com informacdes relevantes para compreender
o funcionamento desses detectores.

Na literatura, encontram-se diversas caracterizacdes fisicas de diferentes receptores
digitais de imagem a partir das métricas DQE, MTF e NNPS. Junto a essas métricas objetivas,
alguns trabalhos realizam a avaliacdo quantitativa do sinal e do ruido em termos da curva de
resposta do detector de imagem e o comportamento das diferentes componentes do ruido para

uma dada faixa de kerma no ar de entrada no detector. A analise quantitativa do sinal e do ruido
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€ necessaria para assegurar a lineariza¢do da resposta do detector, pré-requisito fundamental
para a aplicagdo da teoria de sistemas lineares no calculo da MTF e NNPS, e por consequéncia
na determinag¢do da DQE, assim como a analise do ruido permite identificar a faixa de exposicao
em que as componentes de ruido comprometem o desempenho do sistema de imagem.

Ghetti e colaboradores (2008) analisaram comparativamente os sistemas GE
Senographe Essential e GE Senographe DS, ambos baseados em detectores de a-Si de
conversdo indireta acoplados a cintiladores de CsI(Tl). O Senographe Essential apresentou
aperfeigoamentos estruturais no painel plano e melhorias nos processos de deposigao,
favorecendo aplicagdes em tomossintese mamaria. As medigoes de MTF, NNPS ¢ DQE
indicaram que o Senographe DS oferece maior propriedade de resolugdo espacial, enquanto o
Senographe Essential se destaca por apresentar menor ruido eletrénico e melhor desempenho
em termos de DQE. A anélise de contraste-detalhe com o simulador CDMAM 3.4 corroborou
esses resultados, demonstrando desempenho superior do Senographe Essential na deteccao de
estruturas de baixo contraste.

Marshall e colaboradores (2011) caracterizaram fisicamente o desempenho de 11
diferentes detectores digitais de mamografia através dos parametros de curva de resposta, MTF,
NNPS e DQE. Foi realizada a andlise do ruido para observar o comportamento de suas
diferentes componentes em funcao da exposi¢do, € observou-se que a maioria dos sistemas era
limitada por ruido quintico em uma faixa de kerma incidente no detector de 12,5 a 380 uGy,
assim como observou que os detectores de imagem Carestream EHR-M3 CR, Fuji Amulet e
Siemens Inspiration DR, que apresentaram a degradacdo da DQE devido a dominéncia da
componente do ruido eletronico em baixas exposigdes. Os resultados de MTF obtidos
mostraram maior variagao entre os detectores DR em comparacao com os sistemas CR em po.
Ja a DQE foi superior para os detectores DR e o sistema CR de agulha em relacao aos sistemas
CR de fosforo em po, com valores obtidos de DQE para os receptores DR superiores aos valores
obtidos para a placa de imagem de fésforo em agulha.

Oberhofer e colaboradores (2010) compararam a eficiéncia quantica de deteccao (DQE)
de sete unidades de mamografia digital, onde cinco sdo de radiografia direta (DR) e duas de
radiografia computadorizada (CR), também foi avaliada qualidade de imagem e a dose
glandular média (DGM) em ambiente clinico. No estudo foram realizadas medi¢des de DQE
conforme a norma IEC 62220-1-2 e a qualidade de imagem foi avaliada por meio da relagdo
contraste-ruido (CNR) e do método contraste-detalhe (CD) com o fantoma CDMAM 3.4. Os

sistemas DR apresentaram DQE e qualidade da imagem superior em comparagdo aos sistemas
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CR avaliados. Foi observado que o melhor desempenho e relagao qualidade de imagem/dose
foi obtido em um sistema com detector de selénio amorfo (a-Se).

Marshall e colaboradores (2016) em seu estudo, avaliaram um detector de imagem da
modalidade DR Retrofit adaptado em um mamografo convencional GE DMR+, e foi observado
que seu desempenho em termos da funcao de transferéncia de modulagdo (MTF) e eficiéncia
quantica de detec¢dao (DQE) ¢ superior aos detectores CR e comparaveis aos valores obtidos
para os detectores DR de conversao direta e indireta. Observou-se também que a qualidade da
imagem assim como os niveis de dose glandular média (DGM) foram aceitaveis de acordo com
o protocolo da Comissdo Europeia (VAN ENGEN et al., 2013a).

Recentemente, Perez e colaboradores (2024) avaliaram o desempenho de seis sistemas
de mamografia digital, incluindo um sistema de radiografia computadorizada (CR) e cinco
unidades de radiografia digital (DR) de conversdo indireta, em termos da MTF, NNPS e DQE
seguindo a metodologia do protocolo das Diretrizes Europeias. Os resultados obtidos
mostraram variagdes no desempenho dos sistemas, sendo o Crystal Nova o sistema de maior
DQE para baixas frequéncias espaciais. No entanto os detectores de imagem Opdima e Clarity
apresentaram maior desempenho para médias e altas frequéncias. Foi observado que existe uma
concordancia entre os resultados obtidos ¢ os dados encontrados na literatura, assim como foi
possivel observar avango tecnoldgico entre os detectores aumentando seu desempenho.

Os fabricantes, no comissionamento dos equipamentos de imagem em mamografia
realizam a caracterizagao fisica dos detectores a partir das medidas de funcdo de transferéncia
de modulacdo, espectro de poténcia de ruido e DQE. Entretanto, esses dados raramente sdao
disponibilizados, limitando o acesso a informagao cientifica sobre o desempenho dos sistemas
de imagem conforme relatado por Perez (2023).

O Centro Nacional de Coordenacdo de Fisica da Mamografia (NCCPM, do inglés
National Co-ordinating Centre for the Physics of Mammography) do Reino Unido publicou
uma série de relatorios de desempenho de equipamentos de mamografia como o Mammomat
Inspiration, Selenia Dimensions e Mammomat Inspirations VB60. O objetivo dessas
publicacdes ¢ verificar a conformidade dos dispositivos com os requisitos do Programa de
Rastreamento de Cancer de Mama do Reino Unido (NHSBSP) e disponibilizar publicamente
os dados obtidos na avaliagdo. No entanto, a lista de equipamentos avaliados ainda ¢ limitada
(Perez, 2023).

Embora diversos estudos tenham caracterizado detectores digitais de mamografia, a
maioria deles se concentra em sistemas CR e DR de campo total, com detectores integrados de

conversao direta ou indireta (MARSHALL et al., 2011; GHETTI et al., 2008; PEREZ et al.,
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2024). Com isso, ha escassez de informacgdes na literatura cientifica sobre o desempenho fisico
de detectores da modalidade retrofit, adaptaveis a mamografos convencionais, como o DR 18M
da AGFA HealthCare, que representa uma alternativa mais acessivel de digitalizagdo de
sistemas analogicos ainda amplamente utilizados em servigos clinicos assim como os sistemas
CR.

Segundo a ICRU (Comissao Internacional de Unidades e Medidas de Radia¢do), para a
qualidade da imagem ser assegurada se faz necessario ajustar ¢ manter o controle do
desempenho do sistema de mamografia, sendo necessdrio realizar testes periddicos para
acompanhar a deterioracdo do seu desempenho. Os testes devem medir fatores que afetam a
qualidade da imagem, com frequéncia baseada no tempo e probabilidade que esse determinado
fator pode variar. O foco deve ser direcionado aos pardmetros que fornecem informagdes
detalhadas a respeito da qualidade da imagem ou que transparecem alteracdes no desempenho
do sistema (ICRU, 2009). Essas diretrizes reforcam a importancia da caracterizacdo fisica

continua dos detectores, motivando a realizagdo do presente estudo.

1.1 Objetivos

Caracterizar fisicamente o desempenho de dois detectores digitais de imagem do
fabricante Agfa, CR MM 3.0 (CR) e DR 18M (Retrofit), utilizados em mamografia em

modalidades econdmicas adaptadas a mamografos convencionais.

1.2 Objetivos especificos

Avaliar quantitativamente o desempenho dos detectores digitais por meio da curva de
resposta e da andlise das componentes do ruido.

Determinar as métricas objetivas de Eficiéncia Quantica de Deteccao (DQE), Funcgao
de Transferéncia de Modulagdo (MTF) e Espectro de Poténcia de Ruido Normalizado (NNPS).

Comparar os resultados experimentais obtidos para o detector de imagem DR Retrofit
com os valores tipicos fornecidos pelo fabricante, verificando a coeréncia entre os dados
medidos e as especificacdes declaradas no manual.

Comparar os resultados obtidos para os dois detectores entre si e com dados disponiveis

na literatura para sistemas de tecnologia similar avaliados segundo a mesma metodologia.
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2 FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 A mama

A mama ¢ uma glandula sudoripara modificada, composta por tecido adiposo,
elementos fibrosos e uma rede vascular que sustenta suas estruturas internas (INCA, 2019), a
representacdo de sua anatomia estd ilustrada na Figura 2.1. O parénquima mamario,
representado pelo tecido fibroglandular, formado por ductos, lobos e estroma associado,
apresenta maior densidade e maior capacidade de atenuacdo do feixe de raios X quando
comparado ao tecido adiposo, o que influencia diretamente o contraste mamografico, conforme

descrito por Hammerstein e colaboradores (1979) e Chevalier (2012).

1. Caixa toracica

2. Misculo peitoral

Figura 2.1 - Anatomia da mama feminina em corte sagital.

Fonte: adaptado de Almeida, 2014

A composi¢ao da mama sofre modificacdes ao longo da vida. Na infancia, predomina o
tecido adiposo, enquanto o tecido glandular se desenvolve a partir da puberdade e evolui até a
maturidade (CHEVALIER, 2012). A partir do envelhecimento ocorre a involu¢do do
parénquima, processo em que o tecido glandular ¢ substituido por gordura. Essa substituicao
tende a se intensificar apds a menopausa e pode ocorrer de forma simultdnea ou no sentido
postero-anterior, alterando o padrao radiografico observado (Almeida, 2014). Além disso, a
composicdo mamaria ¢ influenciada por fatores hormonais, como estrogénio, progesterona e
prolactina, que afetam o epitélio e o estroma ao longo do ciclo menstrual (INCA, 2019).

O tecido fibroglandular € o principal determinante da densidade mamaria. Nas imagens

ilustradas na figura 2.2, regides fibroglandulares aparecem mais claras devido a maior
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atenuagao dos raios X, enquanto o tecido adiposo surge em tons mais escuros (CHEVALIER,

2012).

Figura 2.2 - Imagens de mamas com diferentes propor¢des de tecido fibroglandular em sua composigéo.

Fonte: CHEVALIER, 2012

Mamas densas reduzem a precisdo diagnostica da mamografia, dificultando a detec¢do

de lesdes devido a semelhanca entre os coeficientes de atenuagado do tecido glandular e de certos

carcinomas (CHEVALIER, 2012; INCA, 2019).

A figura 2.3 ilustra a diferenciacdo dos coeficientes de atenuagdo linear de diferentes

tecidos da mama em fun¢do da energia do foton incidente, destacando a importancia das

energias mais baixas empregadas em mamografia.

1,25

1,00

0,75

0,50

0,25

Coeficiente de atenuagdo linear (cm?)

Figura 2.3 - Coeficiente de atenuacdo linear dos tecidos mamarios.
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Fonte: adaptado de BUSHBERG et al., 2012

Observa-se que a operagdo com raios X de menor energia promove uma maior

diferenciacdo do coeficiente de atenuagdo linear entre o carcinoma ductal invasivo e tecido
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fibroglandular. Com isso, a medida que a energia aumenta, a diferenciagao das curvas se torna
cada vez menor, degradando a visualizacao dessas estruturas de coeficiente de atenuacao linear

similar.

2.2 Fisica das radiac¢des aplicada a mamografia

A produgao dos raios X utilizados na mamografia ocorre no interior do tubo de raios X
conforme ilustrado na figura 2.4, onde elétrons liberados por emissdo termidnica sdo acelerados
em dire¢do ao anodo devido a diferenca de potencial (OKUNO et al., 2010; BUSHBERG et
al., 2012). Ao atingirem o alvo, parte da energia cinética dos elétrons é convertida em radiacao
de freamento e radiacdo caracteristica, enquanto a maior parcela ¢ dissipada como calor, o que
exige anodos compostos por material de alto ponto de fusdo (BUSHBERG et al., 2012;
TAUHATA et al.,, 2014).

Ampola de Vidro

Feixe de Elétrons

Alta Tensio

Ap—

Filamento

Catoda

Anodo Copo focalizador

Alvo de Tungstenio Janela

Feixe de Rains X

Figura 2.4 - Componentes principais de um tubo de raios X.

Fonte: TAUHATA et al., 2014.

A mamografia utiliza diferencas de potencial relativamente baixas, entre 23 e 28 kV,
adequadas para realgar diferencgas sutis entre tecidos moles (BUSHBERG et al., 2012).

Nessa faixa energética, a interagdo predominante ¢ o efeito fotoelétrico, responsavel
pelo aumento da absorcao diferencial, o que favorece o contraste da imagem (BUSHONG,
2010; Almeida, 2014). Energias proximas de 17 e 24 keV sdo consideradas ideais para
maximizar o contraste radiografico. Acima dessa faixa energética, a contribui¢do do

espalhamento Compton se torna mais relevante, reduzindo o contraste e dificultando a
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diferenciagdo entre tecidos de densidade semelhante, como o tecido fibroglandular e o
carcinomas (BUSHBERG et al.,, 2012).

A conformagdo espectral do feixe mamografico de raios X depende diretamente do
material do alvo e da filtragem empregada. Alvos de molibdénio e roédio produzem radiagao
caracteristica tipicamente entre 17 e 23 keV, adequada para avaliagdo de tecidos moles
(BUSHBERG et al., 2012; TAEA, 2011). A filtragem remove fotons de baixa energia, que
seriam absorvidos superficialmente e aumentariam a dose sem contribuir para a formagao da
imagem, bem como fotons de energia elevada, que reduziriam o contraste. A Figura 2.5 ilustra
espectros obtidos com um mesmo alvo de molibdénio, porém submetidos a diferentes condig¢des

de filtragem.

30 kVp, alvo de Mo, filtro de 0,025 mm de Rh
30 kVp, alvo de Mo, filtro de 0,03 mm de Mo (sobreposto ao espectro do filtro de 0,03 mm de Mo)

raios X transmitidos
[~ usando filtro de Rh

/

Numero relativo de raios X
Numero relativo de raios X

1 1 ~ A 4 A
0 10 20 30 40 0 10 20 30 40
Energia, (keV) Energia, (keV)

Figura 2.5 - Espectros de raios X obtidos com diferentes combinag¢des Alvo/Filtro em mamografia com uma
tensdo de 30 keV aplicada no tubo de raios X.

Fonte: (BUSHBERG et al., 2012)

A camada Semiredutora (CSR) corresponde a uma grandeza que descreve a qualidade
do feixe de raios X, definida pela espessura de material em que a intensidade do feixe de raios
X seré reduzido a metade (BUSHBERG et al., 2012). Em mamografia a medida da CSR deve
ser realizada pelo fisico médico responsavel pelo servico, anualmente para assegurar o
desempenho do tubo de raios X. A escolha dos parametros da tensdo aplicada no tubo, a

combinacao alvo/filtro e a filtragcdo adicional definem a CSR.

2.2.1 Interac¢ao da radiacio com a mama
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Na faixa de 15 a 30 keV, as principais interagdes dos raios X com os tecidos mamarios
sdo o efeito fotoelétrico e o espalhamento incoerente (Compton), além do espalhamento
coerente, que possui contribuicdo menor (CHEVALIER, 2012; BUSHBERG et al., 2012;
BUSHONG, 2010) conforme ilustrado na figura 2.6.
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100 : Efeito Fotoelétrico Producdo de Pares |
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Energia do Féton hv, em MeV

Figura 2.6 - Grafico da dependéncia da dominancia dos efeitos da interagdo da radiacdo com a matéria em
fun¢do do numero atdmico (Z) e a energia do foéton incidente.

Fonte: Adaptado de ATTIX, 1986

O efeito fotoelétrico, dominante abaixo de 22 keV, ¢ o principal responsavel pela
formacdo do contraste da imagem para materiais com numero atdmico efetivo baixo,
especificamente em torno de 7, que corresponde aos tecidos moles da mama (tecido adiposo e
glandular). Esse processo resulta na absor¢cao completa do foton e na eje¢do de um fotoelétron
com energia igual a diferenga entre a energia do raio X incidente e a energia de ligacao do
elétron, conforme ilustrado na Figura 2.7 (BUSHONG, 2010). A probabilidade dessa interagao
¢ inversamente proporcional ao cubo da energia e aumenta fortemente com o numero atdomico

dos tecidos (BUSHONG, 2010).
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Figura 2.7 - Representagdo do efeito fotoelétrico.

Fonte: (BUSHONG, 2010)

O espalhamento Compton continua presente mesmo em baixas energias e reduz a
qualidade da imagem ao introduzir ruido na mesma, diminuir o contraste comprometendo a
distin¢do entre estruturas (BUSHONG, 2010). Ja o espalhamento coerente ocorre em menor
proporcao e contribui discretamente para o ruido (BUSHBERG et al., 2012; BUSHONG,

2010). A representacdo de ambos os efeitos esta ilustrada na figura 2.8.
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Figura 2.8 - Representagdo do espalhamento incoerente e o espalhamento coerente.

Fonte: (BUSHBERG et al., 2012)

2.2.2 Grandezas Dosimétricas

As grandezas dosimétricas desempenham papel fundamental na caracterizagdo dos
detectores digitais de imagem por raios X utilizados em mamografia. Entre as grandezas mais

utilizadas estdo o kerma e a fluéncia de fotons, essenciais para o entendimento da interagdo da
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radiacdo com o sistema de imagem e para o calculo de métricas avangadas como a eficiéncia

quantica de deteccao (DQE).

2.2.2.1 Kerma

O kerma ¢ o acronimo para kinetic energy released in matter e corresponde a energia
transferida a particulas carregadas por unidade de massa por uma radiacdo indiretamente
ionizante como raios X ou raios Gama, descrevendo a primeira etapa de transferéncia da energia
de uma radiagdo indiretamente ionizante para matéria ¢ pode ser calculado pela equagao 2.1

(TAUHATA et al., 2014).

dE,,

= 2.1)

Kerma =

Onde E}, corresponde a energia transferida no volume infinitesimal dv, e a massa desse
volume, em um determinado ponto de interesse. A energia transferida as particulas carregadas
na matéria incluem a energia resultante de perdas radiativas, no entanto nao inclui energia
passada de uma particula carregada para uma outra secundaria (ATTIX, 1986).

De acordo com o sistema internacional de unidades (SI) a unidade do kerma ¢ expressa
em Gray (Gy) ou Joule por quilograma (J. K~1).

Para um feixe monoenergético de fotons, o kerma pode ser calculado através do

. , . A . . UTR y e . y
coeficiente massico de transferéncia de energia (T) , caracteristico da energia dos fotons
E,Z

e do nimero atdmico do material, pela expressdo 2.2 (ATTIX, 1896).

Kerma = 1. (?Lz (2.2)

Sendo 1 a fluéncia de energia do feixe, E a energia do feixe monoenergético de radiacdo
indiretamente ionizante e Z o numero atdmico do material.

Em radiodiagnostico, a medida do kerma no ar ¢ amplamente utilizada na rotina e
corresponde a energia cinética inicial que ¢ transferidas as particulas carregadas no meio ar, por

unidade de massada (BUSHBERG et al., 2012).
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2.2.2.2 Fluéncia de fotons

O ntmero de fotons ou particulas que atravessam uma determinada area de segdo
transversal corresponde a fluéncia de fotons (¢) medida em cm™2 (TAUHATA et al., 2014). A

fluéncia pode ser matematicamente calculada pela expressao 2.3.

dN

-— (2.3)

¢

Onde dN corresponde ao numero de particulas incidentes sobre uma esfera de se¢ao de

area dA.

2.3 O mamaografo e seus componentes

Uma vez compreendidas as interagcdes da radiagdo com a matéria predominantes em
mamografia e algumas das grandezas dosimétricas, é necessario descrever o equipamento
responsavel pela produgdo dos raios X e da imagem mamografica: o Mamografo.

O mamografo ¢ um equipamento projetado exclusivamente para produzir imagens de
alta resolucdo em tecidos moles, operando com feixes de baixa energia que realcam diferengas
sutis entre as estruturas mamarias (BUSHBERG et al., 2012; INCA, 2014). Em mamografia, ¢
utilizado um anodo inclinado e geralmente giratdrio, que possibilita a utilizacdo de um ponto
focal efetivo pequeno e aumentar a dissipacdo do calor gerado de maneira eficiente (CBR,

2022). O mamografo e seus principais componentes estdo representados na Figura 2.9.
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Tubo de Raios-X, Colimadores, Filtros /"’A Painel
’ . de comando
Sistema de compressao _
. —_—
(bandeja e compressor) .

Bucky (suporte para mama) ——uay

Grade

Receptor de imagens -

Controle automatico
de exposicao (CAE)

Figura 2.9 — Mamografo e seus principais componentes.

Fonte: CBR, 2023.

O alvo, constituido de molibdénio ou rodio, produz radiagdo caracteristica nas faixas
energéticas mais adequadas ao exame, enquanto a filtragem (Mo/Mo, Mo/Rh, Rh/Rh) remove
fotons de baixa e alta energia, conformando o espectro para maximizar o contraste € controlar
a dose como abordado anteriormente (BUSHBERG et al., 2012; TAEA, 2011).

Entre a mama e o detector localiza-se a grade antiespalhamento, composta por tiras de
chumbo intercaladas com material radiotransparente, cuja funcdo ¢ absorver a radiagdo
espalhada e transmitir preferencialmente o feixe primario. A grade absorve uma grande parte
de radiacdo espalhada de 75 a 85%, e uma parte significativa da radiagdo primaria entre 30 a
40%. Com isso para manter a qualidade da imagem se faz necessario aumentar a carga
produzida no tubo (mAs), o que eleva a dose depositada no paciente em 2 ou 3 vezes.

Ja o sistema de compressao mamaria, composto por uma bandeja de acrilico, € essencial
para reduzir a espessura do tecido, diminuir o espalhamento, melhorar o contraste, uniformizar
a mama e minimizar a superposi¢do de estruturas, contribuindo diretamente para a qualidade
da imagem e para a reducdo da dose glandular média (INCA, 2014; IAEA, 2009).

O receptor de imagem pode ser constituido por sistemas tela-filme, placas de fosforo
fotoestimulavel (CR) ou detectores digitais (DR), cada qual com caracteristicas especificas de
conversao e eficiéncia (INCA, 2014). Sistemas CR utilizam placas de fosforo que armazenam

energia e liberam luminescéncia na digitalizacdo; ja os detectores DR podem operar por
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conversdao direta, com selénio amorfo, ou indireta, com cintiladores como iodeto de césio
(CHEVALIER, 2010). Por fim, controle automatico de exposi¢cao (CAE) responsavel por

ajustar a duracdo da exposi¢cdo conforme a radiagdo transmitida.

2.4 Mamografia digital e suas tecnologias

Os primeiros detectores digitais dessa modalidade em mamografia foram aprovados
pela food and drug administration (FDA) em meados da década de 2000, e sdo amplamente
utilizados em mamografia proporcionando potencial melhor qualidade da imagem com maior
faixa dinamica de exposi¢do em comparacao aos detectores utilizados no sistema filme/ecra.
No Brasil, o primeiro mamografo digital foi instalado em agosto de 2003, no Hospital Israelita
Albert Einstein, em Sao Paulo.

Os detectores dessa modalidade possuem diferentes tecnologias, no entanto no presente
estudo teve foco nos detectores DR de tecnologia de conversdo indireta de raios X e os

detectores de mamografia computadorizada (CR).

2.4.1 Sistemas de mamografia computadorizada

O sistema de mamografia computadorizada ¢ composto por um detector de fosforo
fotoestimulavel (IP) inserido em um cassete similar aos utilizados nos sistemas filme/ecra, com
dimensdes padronizadas de 18x23 cm e 24x30 cm. Complementarmente, inclui uma leitora CR
responsavel por ler, digitalizar a imagem e realizar a limpeza da placa de imagem. Esse sistema,
¢ adaptado no mamografo convencional utilizado nos sistemas tela/filme, onde o cassete CR ¢

inserido no Bucky sendo necessario realizar a calibracdo adequada dos pardmetros de exposi¢ao
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do equipamento de acordo com a modalidade instalada (AAPM, 2006). As etapas para a

aquisi¢do das imagens nos sistemas de imagem CR estdo ilustradas na Figura 2.10.

Exposicao Identificacao Leitura e limpeza

Figura 2.10 - Etapas da aquisi¢do da imagem dos sistemas CR.

Fonte: Adaptado de (LEBLANS et al., 2011)

A formacgdo da imagem dos sistemas CR consiste na irradiagdo da placa de imagem
composta por Fluoreto de Bario halogenado (BaFBr) geralmente dopado com Eurdpio, os
fotons de raios X depositam energia na placa, onde parcela da energia depositada produz fétons
de luz (cintilagdo) e outra parcela ¢ armazenada na placa (BUSHONG, 2013), ao excitar os
elétrons presentes no material e os armadilhando nos centros F produzidos a partir da alteragao
da rede cristalina devido a dopagem do material (LEBLANS et al.,2011). Os elétrons
armadilhados nos estados metaestaveis compdem a imagem latente na placa de fosforo e o
nimero de elétrons armadilhados depende da intensidade do feixe de irradiagdo (AAPM, 2006)

conforme ilustrado no esquema presente na Figura 2.11.

Banda de condugao ®
Estado excitad0|_‘ ranslenne 3__ Foton de
5 baixa E
Fotonde— 6 T | == S | Intervalo
altaE Armadilha de | de banda
elétrons

Estado fundamental

(;entro Armadilha $— 2
luminescente  de lacunas

Banda de valéncia

Figura 2.11 - Esquema com o comportamento dos elétrons desde a irradiagdo da placa até sua leitura.

Fonte: Adaptado de LEBLANS et al., 2011
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Inicialmente, a radiacdo ionizante incidente excita elétrons da banda de valéncia para a
banda de condugdo, criando pares elétron-buraco; alguns desses elétrons livres sdo capturados
pelos centros f, estados metaestaveis, enquanto os buracos podem ser capturados em 'armadilhas
de buracos' (2). Este estado de armadilhamento representa a imagem latente armazenada.
Posteriormente, ao ocorrer a leitura da placa, um feixe de laser de baixa energia incide sobre o
material (3), fornecendo energia suficiente para liberar o elétron da armadilha de volta para a
banda de conducao. O elétron livre entdo migra (4) e se recombina com o buraco, transicionando
do estado excitado para o estado fundamental. Essa recombinagao resulta na emissao de um
foton de alta energia (6), geralmente na frequéncia do azul.

Posteriormente, o cassete ¢ levado a leitora CR, onde mecanicamente ele ¢ aberto para
a retirada da placa de imagem, em seguida um feixe laser de luz vermelha de comprimento de
onda de aproximadamente 700nm escaneia a placa nas dire¢des vertical e horizontal (AAPM,
2006; BUSHBERG et al., 2012) (Figura 2.12). Com isso parcela dos elétrons excitados

retornam ao seu estado fundamental emitindo luz na faixa do azul.

Espelho de
@ varredura

Laser

Filtro passa-azul/
bloqueia-vermelho

PMT
(Fotomultiplicador)

Para processamento

Guia de luz de sinal

Diregdo de subvarredura Placa de imagem

Figura 2.12 - Mecanismo de leitura da placa de imagem CR pela Leitora apos a irradiagdo.

Fonte: Adaptado de IAEA, 2011

A partir da luminescéncia estimulada pelo laser, parcela da luz ¢ coletada por uma guia
de luz 6tico e direcionada ao tubo fotomultiplicador (PMT), onde interage via efeito fotoelétrico
com um fotocatodo (BUSHBERG et al., 2012). A intensidade do feixe fotoelétrons produzido
¢ amplificada para a corrente ser coletada e convertida em sinal eletronico que posteriormente
¢ digitalizado e armazenado como um determinado valor médio de pixel para cada localizagao

espacial bidimensional da placa de imagem (AAPM, 2006). O valor de pixel obtido depende
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diretamente da energia dos fotons de raios X absorvidos naquela determinada regiao da placa,
assim formando e armazenado a imagem digitalizada na estacdo de trabalho para ser visualizada
que pode ser processada ou ndo processada, a depender do interesse do operador (BUSHBERG

etal., 2012).

2.4.2 Sistemas de mamografia DR de conversao indireta dos raios X

Os detectores digitais DR em geral utilizam uma matriz ativa de transistores de filme
fino (TFT) depositados em uma camada de silicio amorfo (a-si) (YAFFE et al,, 2010). O
receptor de imagem de conversdo indireta possui uma camada de Iodeto de Césio (CsI(TI)) que
absorve a energia dos raios X incidentes e converte em luz visivel (ICRU, 2009; BUSHBERG
et al., 2012). Geralmente essa camada de fosforo ¢ cultivada em uma estrutura colunar, para
atuar como um guia da cintilagdo e evitar o espalhamento lateral da luz e assim evitar a
degradacao da resolucao espacial (BUSHBERG et al., 2012). Essa cintilagdo posteriormente ¢
detectada por uma matriz de fotodiodos, presente em cada elemento do detector (del, do inglés
detector element), que convertera a mesma em carga elétrica que sera coletada por um eletrodo
e armazenada em um capacitor local em cada del (YAFFE et al., 2010) como ilustrado na Figura

2.13.

Terminais de

Contato para a
Eletrénica de
Leitura

Matriz de

Linhas de Contato Silicio Amorfo

i Linha de controle Linha
Cintilador de dados

(Csl:TI)

Figura 2.13 - Matriz ativa de tela plana com elementos detectores e seus dispositivos associados.

Fonte: SHAWN et al., 2004.

O TFT presente em cada elemento do detector opera como um interruptor eletronico que
controla o acesso a carga armazenada no capacitor. Durante a leitura que ocorre quase de

maneira imediata, as cargas armazenas sdo transferidas pelas linhas de drenagem para serem



34

amplificadas e digitalizadas para assim formar a imagem (BUSHBERG et al., 2012; YAFFE et
al., 2004)

Apesar da rapidez da leitura dos detectores empregados nos sistemas DR, onde a
imagem ¢ adquirida quase simultaneamente, apresentando maior rapidez de aquisicdo em
comparagao com as imagens adquiridas nos sistemas CR, o que otimiza a rotina clinica (AAPM,
2006). Os sistemas DR, em sua grande maioria integrados, apresentam uma alternativa menos
econdomica em termos financeiros, devido a substituicdo completa do mamografo (PEREZ et

al., 2022; BUSHBERG et al., 2012).

2.5 Qualidade da imagem

Quatro aspectos sdo fundamentais para a garantia da qualidade da imagem: resolugao
espacial, resolucdo de contraste, baixos niveis de ruido e artefatos (ICRU, 2009). Em
mamografia, ¢ essencial garantir alta resolugdo espacial e resolugdo de contraste, parametros
que podem ser afetados pelo nivel de ruido aumentando a imprecisdo do diagnéstico e
dificultando a identificagdo de pequenas lesdes e estruturas como massas tumorais ou a
distingdo de tecidos anatdomicos de densidades similares (BUSHBERG et al., 2012).

A avaliagdo quantitativa e objetiva dessas caracteristicas pode ser realizada por meio
das métricas baseadas na Transformada de Fourier: a Fun¢ao de Transferéncia de Modulagao
(MTF), o Espectro de Poténcia de Ruido Normalizado (NNPS) e a Eficiéncia Quantica de
Detecgao (DQE) (BUSHBERG et al, 2012; MARSHALL et al., 2017).

2.5.1 Ruido

O ruido em sistemas digitais de mamografia corresponde as flutuacdes estatisticas dos
valores de pixel em imagens uniformes. Essas variagdes se manifestam visualmente como
granula¢do e degradam a visualiza¢do de estruturas de baixo contraste, principalmente sob
condi¢des de baixa dose no detector (BOUWMAN et al.,, 2009). A Figura 2.14 ilustra esse
comportamento, apresentando imagens simuladas com diferentes niveis de ruido e

evidenciando a perda de contraste entre o objeto e o fundo a medida que o ruido se intensifica.
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Baixo Ruido Médio Ruido Alto Ruido

Figura 2.14 - Niveis de ruido para diferentes exposigdes e degradagdo da resolucdo de contraste dificultando a
visualizacdo de objeto de densidade semelhante.

Fonte: CBR, 2022.

Do ponto de vista fisico, o ruido reflete a soma de trés processos independentes,
conforme descrito nos modelos consolidados de anélise propostos por Young e colaboradores
(2006), aprofundados por Bouwman e colaboradores (2009) e validados posteriormente por
Ravaglia e colaboradores (2009) e Monnin e colaboradores (2014). Um desses processos ¢ o
ruido eletrdnico que corresponde a componente do ruido aditiva e independente da exposigado e
se deve as propriedades da eletronica do detector de imagem e do sistema de leitura, como a
corrente escura € ruido de amplificador (MONNIN et al., 2014). Por ser uma componente
independente do niimero de raios X incidentes, essa componente se torna mais evidente em
baixas exposi¢des (MONNIN et al., 2014).

J4 o ruido quantico corresponde a componente fundamental e inevitavel em qualquer
imagem radiografica. Essa componente ¢ fruto das flutuagdes estatisticas intrinsecas
relacionada ao processo Poissoniano de producao, interacdo e deteccao dos fotons de raios X.
Desse modo, sua variancia ¢ proporcional ao niimero de fotons incidentes no detector de
imagem, aumentando com o kerma no ar de entrada no detector. Em um sistema ideal de

imagem o ruido ¢ puramente quantico e o desvio padrao segue a relacao descrita na equagao

2.4,
Oquantico = \/ﬁ (2.4

Onde N corresponde ao nimero médio de fotons detectados. E esperado que esta

componente seja dominante na faixa de exposi¢des utilizada clinicamente, pois representa ao
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regime onde a qualidade da imagem ¢ limitada apenas pela estatistica dos fotons e ndo pelo
incremento das fontes aditivas e multiplicativas do ruido.

O ruido estrutural (multiplicativo) possui dependéncia linear com a exposicao e ocorre
devido a ndo uniformidades fixas do sistema, assim como variagoes de sensibilidade entre os
elementos do detector. Devido ao fato dessa componente do ruido apresentar um padrao fixo
multiplicativo, se torna mais evidente em altas exposi¢des 2 medida que as outras componentes
do ruido se tornam proporcionalmente menores (RAVAGLIA et al., 2009). A partir de dados
sobre o ruido estrutural de um sistema de imagem, o padrdo caracteristico de ruido estrutural
de um sistema pode ser tratado e amenizado pela correcdo de flat-fielding em sistemas DR de
imagem (EVANS et al., 2002).

Em conjunto essas trés componentes podem expressar o ruido total através da seguinte

expressao 2.5.

2 _ 2 2 . 2 .2
0°total = kK etetronico T Kk quantico - Ki + k® estruturar - Ki (2.5)

Onde Ki corresponde ao kerma no ar de entrada no detector € Kejetronico> Kquantico € Kestruturats
corresponde respectivamente as constantes de ruido eletronico, quantico e estrutural. Essa
expressdo fundamenta o modelo polinomial utilizado para investigar a dependéncia das
diferentes componentes do ruido em uma determinada faixa de kerma no ar incidente. Assim
como possibilita a identificacdo da faixa limitada pelo ruido quantico. Segundo Monnin e
colaboradores (2014), essa faixa pode ser definida por um limite inferior que corresponde a
intersecdo entre a componente do ruido quantico e eletronico e por um limite superior referente
a interse¢do entre a componente do ruido estrutural.

Dessa forma, o conhecimento quantitativo das componentes do ruido € essencial para
avaliar e otimizar o desempenho dos sistemas digitais de mamografia (BOUWMAN et al.,

2009).

2.5.3 Resolucio espacial

A resolugdo espacial corresponde a capacidade de um sistema de imagem reproduzir e
diferenciar pequenos objetos ou pequenos objetos proximos entre si € € expressa em par de
linha por milimetro (Ip/mm) (BUSHONG, 2010). Essa medida esta atrelada ao grau de nitidez

e detalhamento da imagem. Em mamografia, sua importancia esta na visualizagao de pequenas
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estruturas anatomicas como microcalcificagdes, que sdao consideradas estruturas de alta
frequéncia espacial, € podem ser um indicador precoce de uma patologia no rastreamento do
cancer de mama (ICRU, 2009).

A fungdo de transferéncia de modulagao (MTF) ¢ a medida que melhor descreve a
resolucdo espacial de um sistema de imagem, descrevendo a preservagdo do contraste do
sistema de imagem a partir de um sinal de entrada, em diferentes frequéncias espaciais

(KONSTANTINIDIS, 2011; BUSHBERG et al., 2012).

2.5.4 Resolucao de contraste

A resolucdo de contraste descreve a capacidade do sistema de imagem de visualizar e
diferenciar pequenas mudancgas na escala de cinza (BUSHBERG et al.,, 2012). O contraste da
imagem estd diretamente relacionado a diferenca de atenuag¢do do sinal dos raios X por
diferentes estruturas anatomicas (CBR, 2022).

Em mamografia, a resolu¢do de contraste ¢ um parametro fundamental para a qualidade
da imagem (CBR, 2022) garantindo um diagnostico mais preciso, visto que a mesma ¢
composta em sua maior parte por tecido mole de baixo contraste para a imagem (BUSHBERG
et al., 2012). Baixos niveis de exposi¢ao, apesar de reduzir a dose no paciente, podem promover
o aumento de ruido na imagem, reduzindo a resolu¢do de contraste e potencialmente

comprometendo a visibilidade de tecidos moles (BUSHBERG et al., 2012)

2.5.5 Razao sinal-ruido (SNR)

A Razdo Sinal-Ruido corresponde a uma métrica utilizada para determinar o qudo
visivel ¢ um objeto em relagdo ao fundo da imagem, levando em consideracao o ruido de fundo
presente.

O célculo da SNR despreza a homogeneidade do objeto de teste responsdvel por gerar
o sinal, no entanto leva em considera¢cdo seu tamanho e a forma, assim como, assume que o

fundo precisa ser homogéneo como demonstrado na Figura 2.15 (BUSHBERG et al,, 2012).
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Figura 2.15 - Regides de sinal com diferentes intensidades apresentadas com ROI criada no fundo homogéneo e
no objeto de interesse.

Fonte: BUSHBERG et al., 2012.
Seu calculo ¢ representado pela equagdo 2.6:

_ Sinal _ ¥ (i — Xfundo)
Ruido Ofundo

(2.6)

Onde a amplitude do sinal de cada pixel i € a quantidade pela qual essa regido da imagem
esta elevada em relagdo ao sinal médio de fundo (Xfyngo), logo o sinal em cada pixel
corresponde ao numerador da expressdo, devido a isso o presente calculo exige que a medi¢ao
do sinal médio de fundo seja precisa, sendo necessario realizar essa medida numa regido
homogénea suficientemente ampla. Ja o denominador, onde 0fynq, corresponde ao desvio
padrdo na regido homogénea de fundo da imagem. Com isso, o calculo da Razao sinal-Ruido
representa o sinal integrado sobre uma determinada regido de interesse (ROI) que engloba um
determinado objeto de interesse, dividido pelo ruido de fundo da imagem (BUSHBERG et al,,
2012).

Segundo o critério de Rose, demonstrado por Albert Rose, um objeto s6 pode ser
detectado de forma confiavel quando a Razdo Sinal-Ruido (SNR) ¢ igual ou superior a 5
(BUSHBERG et al, 2012). Com isso medida que a SNR diminui e se aproxima de zero, o
desempenho de deteccao do sistema € progressivamente comprometido. O modelo proposto por
Albert Rose foi fundamental para demonstrar que a qualidade da imagem ¢ limitada pela

natureza estatistica dos fotons de raios X, trazendo a abordagem quantica do ruido e servindo
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como base para métricas sofisticadas do dominio das frequéncias espaciais (CUNNINGHAM

et al., 1999).
2.5.6 Resposta do receptor de imagem digital

A fungdo de resposta de um receptor de imagem digital, a qual substitui a curva
caracteristica dos sistemas convencionais, esta atrelada as propriedades de transferéncia de
sinal. Esta fung¢do relaciona parametros fisicos de entrada, como o kerma no ar incidente no
detector, com o sinal de saida na imagem, representado pelos valores de pixel (ICRU, 2009;
MARSHALL et al., 2011).

Diferente dos sistemas filme/ecra que possuem resposta nao linear, a fungao de resposta
dos sistemas de mamografia digital ¢ geralmente linear, onde o sinal de saida (valor de pixel)
na imagem ¢ diretamente proporcional a exposicdo (BUSHBERG et al, 2012) como
representado na Figura 2.16. Essa resposta fornece a vantagem em relacdo aos sistemas
tela/filme, como uma maior latitude de exposicdo, garantindo um contraste da imagem

constante, com pouca dependéncia da exposi¢do aos raios X no receptor (ALMEIDA, 2014).

TELA-FILME
.DR

Ve

SINAL DE SAIDA

v

SINAL DE ENTRADA

Figura 2.16 - Curva de resposta dos detectores digitais CR e DR em comparagdo com a curva de resposta de um
filme radiografico

Fonte: Autor, 2025

A forma e o comportamento da curva de resposta do detector dependem geralmente da

tecnologia empregada e do processamento do sinal utilizado (ICRU, 2009). A maioria dos
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detectores de imagem digital DR possuem resposta linear a partir do sinal de entrada (GHETTI
et al., 2008; PEREZ et al., 2024; MARSHALL et al., 2011). No entanto, existem detectores de
imagem digital que possuem resposta ndo linear, como por exemplo, a maior parte das placas
de fosforo fotoestimuldvel empregadas nos sistemas CR que possuem comportamento
semelhante a resposta do filme radiografico devido a amplificagao logaritmica pelo tubo
fotomultiplicador da leitora (LEBLANS et al., 2011), no entanto seus parametros da imagem
podem ser linearizados tornando sua resposta linear (ALMEIDA, 2014).

A linearizagao € um requisito para a aplicac¢ao da teoria dos sistemas lineares ¢ da analise
baseada em Fourier, sendo essencial para a determinagao precisa de métricas como a Fungao
de Transferéncia de Modulagao (MTF), o Espectro de Poténcia de Ruido (NPS) e a Eficiéncia
Quantica de Detecgdo (DQE), pressupde que o sistema opere de forma linear e invariante ao

deslocamento (IAEA, 2011).

2.6 Qualidade da imagem no dominio das frequéncias espaciais

O progresso na teoria dos sistemas lineares aplicados a imagem possibilitou observar de
uma maneira mais detalhada a relacdo de entrada e saida de informacao dos sistemas, antes
limitada a visdo do dominio espacial (CUNNINGHAM et al., 1999). A analise de parametros
descritos no dominio das frequéncias baseados em Fourier como: Funcdo de transferéncia de
modulacdo, Espectro de poténcia de ruido e Eficiéncia quantica de detecgdo possibilitou
interpretar de maneira mais detalhada o desempenho dos sistemas digitais de imagem

(CUNNINGHAM et al., 1999; PEREZ, 2023).

2.6.1 Frequéncia espacial

A frequéncia espacial descreve a taxa de variagcdo do sinal da imagem por unidade de
distancia, sendo geralmente expressa em ciclos por milimetro ou mm™ (LEBLANS, 2011). Esse
conceito ¢ amplamente abordado na caracterizagdo fisica de sistemas de imagem porque
diversos parametros, como MTF, NNPS e DQE, sao definidos em funcdo da frequéncia espacial
(MARSHALL et al., 2007, 2011, 2016, 2017; PEREZ et al., 2022, 2024; BUSHBERG et al.,
2012). A importancia da frequéncia espacial se deve a sua relacdo direta com o tamanho dos

objetos representados na imagem, onde estruturas pequenas, como microcalcificacdes, estao
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associadas a altas frequéncias espaciais, enquanto estruturas maiores correspondem a baixas

frequéncias espaciais (YAFFE et al., 2004).

2.6.2 Funcao de transferéncia de modula¢ciao (MTF)

Quando um sistema digital ¢ estimulado por ondas senoidais de diferentes frequéncias
espaciais, ele reproduz essas mesmas frequéncias na imagem. Entretanto, essa
reproducdo ocorre com reducdo da amplitude do sinal de saida em relagdo ao sinal de
entrada. Esta caracteristica estd diretamente relacionada as limitagdes de resolugao do sistema
(BUSHBERG et al,, 2012). Assim, um sinal de 1 ciclo/mm, por exemplo, ¢ registrado com
aproximadamente 87% de sua amplitude original como ilustrado na figura 2.17, o que
representa a fracdo de contraste efetivamente preservada naquela frequéncia (BUSHBERG et

al,, 2012).
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Figura 2.17 - Representacdo do sinal de entrada que estimulara o sistema de imagem espacialmente com uma
frequéncia espacial de 1 ciclos/mm e a direita esta representado o sinal medido de mesma frequéncia e menor
amplitude.

Fonte BUSHBERG et al., 2012

Ao aplicar a Transformada de Fourier no sinal registrado, obtém-se um pico cuja
amplitude corresponde ao percentual de contraste retido pelo sistema em cada frequéncia
espacial (BUSHBERG et al.,, 2012; ICRU, 2009). A partir de multiplos sinais de diferentes
frequéncias espaciais, constrdi-se a Fun¢do de Transferéncia de Modulagcdo (MTF), expressa
em fung¢do da frequéncia espacial (BUSHBERG et al., 2012; IAEA, 2011) conforme ilustrada
na figura 2.18. A MTF ¢ normalizada para o valor unitario na frequéncia zero (MTF (0) =1) e,
por assumir valores entre 0 e 1, indica a fracdo do contraste espacial que o sistema € capaz de
preservar para cada frequéncia (CUNNINGHAM et al,, 1999; ICRU, 2009). Essa fungdo
constitui o padrdo aceito para a caracterizacao rigorosa da resolugdo espacial, pois descreve de

forma completa como o sistema reproduz estruturas de diferentes tamanhos.
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Figura 2.18 - Representacdo da curva completa de MTF em fungdo da frequéncia espacial.

Fonte: Adaptado de BUSHBERG et al.,, 2012

Em mamografia, a preservagdo do contraste em altas frequéncias espaciais ¢ essencial
para a visualizacao de microcalcificagdes, espiculas e demais estruturas finas que servem como
potenciais marcadores radiologicos do cancer de mama (ALMEIDA, 2014; ICRU, 2009). Dessa
forma, a curva de MTF se torna relevante para avaliar se o detector mantém niveis adequados

de nitidez para pequenas estruturas de interesse.

2.6.3 Espectro de Poténcia de Ruido Normalizado (NNPS)

O Espectro de Poténcia de Ruido (NPS) corresponde a uma métrica objetiva e
quantitativa que descreve a variancia de ruido em uma imagem, expressa em funcdo da
frequéncia espacial do sistema no dominio das frequéncias em unidades de mm? (BUSHBERG
et al., 2012). Com isso, fornece informagdes sobre como o sistema de imagem opera a partir de
um determinado ruido de entrada, assim como define a textura do ruido. Com isso, descreve
como as flutuagdes aleatérias na imagem sao distribuidas para diferentes frequéncias espaciais
(BUSHBERG et al., 2012).

A variancia do ruido (6?) ¢ uma métrica que pode quantificar o ruido na imagem, no
entanto nao quantifica a textura do ruido (BUSHBERG et al, 2012). Essa limitagdao da
variancia, que nao leva em considera¢o a distribui¢ao espacial do ruido, permite que imagens

com a mesma variancia apresentem texturas de ruido perceptivelmente distintas como
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representado na figura 2.19 (BUSHBERG ef al., 2012). Desse modo, essa dependéncia da

variancia com a frequéncia espacial ¢ caracterizada pelo NPS (LEBLANS et al,, 2011).

%
=
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B

Figura 2.19 - Imagens bidimensionais de tomografia computadorizada com mesma variancia de ruido com
texturas diferentes.

Fonte: BUSHBERG et al., 2012.

Em uma imagem bidimensional, se o ruido em cada pixel ndo ¢ dependente do nivel de
ruido dos pixels adjacentes, ndo ha correlagdo de ruido desse modo o NPS (f) seria uma linha
plana e horizontal constante, onde esse tipo de ruido ndo correlacionado com seus valores dos
pixels vizinhos, corresponde ao ruido branco (IAEA, 2011).

No entanto, os sistemas imagem possuem o fenomeno de desfoque que limita a largura
das fungdes de propagagdo (ICRU, 2009): PSF(x) e LSF(x) devido ao ruido ndo ser mais
considerado como branco. Esse desfoque, significa que o ruido nos elementos do detector pode
extravasar para os adjacentes, levando a correlagdo de ruido entre os pixels adjacentes em uma
imagem bidimensional fazendo com que a curva de NPS ndo seja uma linha plana conforme

ilustrado na figura 2.20 (BUSHBERG et al., 2012).
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Figura 2.20 - Curvas de NPS do ruido branco e ruido correlacionado.

Fonte: BUSHBERG et al., 2012

A funcao de autocorrelagdo (ACF) ¢ uma ferramenta estatistica responsavel por medir
a correlacdo entre os niveis de ruido em pixels em diferentes distancias, descrevendo a
similaridade entre a distribuicdo aleatoria em um pixel e seus adjacentes. Os pixels vizinhos
tendem a possuir valores préximos, ou seja, uma correlacdo mais alta. Ja os pixels mais distantes
possuem menor correlacdo, pois as flutuagdes do ruido se tornam menos influentes (IAEA,
2011).

O espectro de poténcia de ruido quantifica a dependéncia do ruido com a frequéncia
espacial (BUSHBERG et al.,, 2012). Matematicamente, o espectro de poténcia de ruido (NPS)
pode ser calculado por meio da transformada de Fourier da Funcdo de Autocorrelagdo desse
processo aleatdrio estacionario, descrevendo como essas flutuagdes na imagem sao distribuidas
para diferentes frequéncias espaciais em ciclos por milimetro, sendo uma métrica amplamente
utilizada por cientistas para avaliar a qualidade da imagem reproduzida pelo detector de imagem

em mamografia (BUSHBERG et al., 2012).

2.7 Desempenho dos sistemas digitais de imagem

2.7.1 Eficiéncia quantica de Deteccao (DQE)
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O conceito de eficiéncia quantica de deteccdo foi introduzido em 1960
(CUNNINGHAM et al., 1999) e tornou-se uma métrica padrao para avaliar o desempenho dos
sistemas digitais de imagem em mamografia digital.

A DQE caracteriza o sistema de imagem de raios X, descrevendo de maneira
quantitativa a preservacao da Razao Sinal-Ruido (SNR) em fung¢do da frequéncia espacial no
dominio das frequéncias, ou seja, a capacidade do detector de imagem de transferir a
informacao de entrada para uma imagem digital.

Assumindo que o sistema de imagem apresenta a resposta linear e invariante ao
deslocamento espacial e que o ruido quantico dos raios X ¢ branco, consequentemente nao
correlacionado no espago e tempo, a DQE pode ser calculada pela equagao 2.7 (BUSHBERG
etal., 2012).

SNR?
SNRZ saida (2.7)

entrada

DQE(f) =

A DQE pode ser reescrita matematicamente unindo os termos de qualidade da imagem
no dominio das frequéncias em uma unica métrica, com isso a DQE pode assumir valores entre

0 e 1 e ser reescrita em funcao da frequéncia espacial (f) através da equagao 2.8.

MTF?(f)
Ki.SNR2,.NNPS(f)

DQE(f) = (2.8)

SNR2, corresponde a fluéncia de fotons por unidade de kerma no ar, dependente da
qualidade do feixe utilizada para a aquisi¢ao da imagem plana necessaria para o calculo do
espectro de poténcia de ruido normalizado. Esse pardmetro pode ser calculado pela seguinte

expressao 2.9.

Q

Onde Q corresponde ao numero médio de fotons incidentes por unidade de éarea,
dependente do kerma no ar incidente no detector. Desse modo, parametro Q ¢ independente da

energia do foton, mas depende da intensidade do feixe e pode ser calculado pela expressao 2.10.
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Q=Ki.f <¢(i’ V)>.dE (2.10)

Ki corresponde ao kerma de entrada no detector em pGy e ¢(E,V) corresponde a

fluéncia de fotons de raios X com energia E e tensao } utilizada no tubo de raios.



47

3 MATERIAIS E METODOS

Este estudo foi realizado no laboratério de radiodiagnostico/mamografia da Divisao de
Fisica Médica do Instituto de Radioprotecdo e Dosimetria (DIFME/IRD). E esta Divisdo no
segundo semestre de 2025 passou ser denominada Servico de Radioprotecdo na Satude
(SERAS/IRD) ap6s o inicio das atividades com a criagao da Autoridade Nacional de Seguranca
Nuclear (ANSN).

Os detectores avaliados operam em um mesmo mamografo convencional do modelo
MAMMOMAT 1000 da fabricante SIEMENS. Este equipamento opera com alvo de
Molibdénio, dispondo de filtros de Molibdénio e Radio.

Previamente ao inicio do trabalho, sob supervisao do fisico médico do IRD e professor
Claudio Domingues de Almeida, foram realizados os testes de controle de qualidade cabiveis
presentes na Instrugdo Normativa n° 92/2021 publicada pela ANVISA (BRASIL, 2021) para
verificar se os parametros de desempenho do mamografo e dos detectores de imagem utilizados

estdo dentro dos limites aceitaveis estabelecidos.
3.1 Detectores digitais estudados
3.1.1 Placa de imagem CR
A placa de imagem utilizada neste estudo ¢ do modelo CR MM 3.0 do fabricante

Agfa, aplicada em sistemas de mamografia computadorizada ilustrada na Figura 3.1. Esse

detector de imagem de fosforo granular fotoestimuldvel (IP) possui dimensdes de 18 x 24 cm.

Figura 3.1 - Placas de imagem CR MM 3.0 Agfa.
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A placa de imagem foi utilizada pela primeira vez no inicio do presente trabalho no
Instituto de Radioprote¢do e Dosimetria (IRD). Em conjunto, o sistema de mamografia
computadorizada possui um digitalizador CR 35-X do fabricante Agfa, empregada para a

digitalizagdo das imagens adquiridas com espacamento de pixel de 50 um.

Figura 3.2 - Leitora do sistema CR AGFA CR35-X.

3.1.2 Detector DR 18M Agfa

O detector de imagem DR 18M (Figura 3.3) ¢ um painel plano de silicio amorfo (a-Si)
com camada cintiladora de Iodeto de Césio (Csl), operando por conversao indireta dos raios X
no qual o cintilador converte a radiagdo incidente em luz visivel, posteriormente detectada pelos
fotodiodos do painel. O dispositivo pertence a modalidade Retrofit e possui area ativa de 174,4
x 232,0 mm, tamanho de pixel de 75 pm, matriz de 2295 x 3054 pixels e conversdo A/D de 16
bits (AGFA HEALTHCARE, 2018).
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Figura 3.3 - Detector AGFA DR Retrofit adaptado para o mamoégrafo convencional.

3.2 Caracterizacgao fisica do sinal e do ruido

A avaliagdo quantitativa do desempenho dos detectores digitais foi realizada seguindo
a quarta edi¢do do protocolo das diretrizes europeias European guidelines for quality assurance
in breast cancer screening and diagnosis (VAN ENGEN et al., 2013a). Esse protocolo foi
utilizado por descrever uma abordagem condizente com a realidade da rotina clinica na
realizacdo da avaliagdo das métricas quantitativas de qualidade da imagem e de desempenho do
detector, facilitando sua aplica¢do na rotina hospitalar para caracterizar fisicamente diferentes

detectores.

3.2.1 Funcao de resposta do detector

Como abordado anteriormente, a funcdo de resposta do detector expressa, através da
curva caracteristica, como o detector digital responde com um determinado valor médio de pixel
para diferentes valores de exposi¢dao. Essa avaliacdo deve ser uma das primeiras etapas na
caracterizacao fisica do receptor de imagem, pois além de descrever como o sistema responde
a partir de um sinal de entrada, fornece coeficientes necessarios para a linearizagdo de
parametros de sistemas ndo lineares (VAN ENGEN et al, 2013a; IEC, 2007; ICRU, 2009). A
linearizacdo se faz necessdria para a realizagdo posterior da analise a partir das métricas
baseadas na teoria dos sistemas lineares, garantindo o requisito de linearidade do sistema de
imagem.

Para a realizacdo dessa medida foi utilizado préximo a saida do tubo de raios X um filtro
de aluminio de dois milimetros de espessura (Figura 3.4) visando simular a atenuagdo dos raios

X que ocorre quando o feixe atravessa uma mama média (VAN ENGEN et al, 2013a). A
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bandeja de compressao foi removida como sugere o protocolo das Diretrizes Europeias, visando

minimizar sua atenuagao adicional.

Figura 3.4 - Atenuador de 2 mm de aluminio posicionado na saida do tubo de raios X.

Os detectores de imagem foram posicionados acima do Bucky de modo a retirar a agdo
da grade antidifusora na aquisi¢do das imagens planas. Para os detectores de imagem integrados
ao mamografo (detectores nativos), a avaliagdo pode ser conduzida da mesma forma. No
entanto, ¢ necessario aplicar posteriormente a correcdo dos dados para considerar o fator de
atenuacao da grade antidifusora.

A exposicdo dos receptores de imagem foi realizada no modo manual utilizando a
qualidade do feixe de raios X referente a calibragdo do controle automatico de exposi¢do para
a irradiacdo de uma mama média. A qualidade de feixe utilizada foi 28 kV (Mo/Mo) com os
seguintes valores de carga, em mAs: 8, 16, 32, 50, 80, 100, 125. Para cada valor de produto
corrente x tempo empregado, foi adquirida uma imagem plana (flood image), dentro da faixa
operacional de cada detector.

Para a medi¢do do kerma no ar de entrada no detector de imagem, utilizou-se o

dosimetro Piranha Black, do fabricante RTI, conforme ilustrado na figura 3.5.
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Figura 3.5 - Dosimetro utilizado para a medi¢do do kerma no ar incidente no receptor de imagem.

O dosimetro calibrado de féabrica, foi posicionado sobre uma placa de PMMA de
espessura equivalente a do detector de imagem. A 4rea sensivel do dosimetro foi centralizada
lateralmente no Bucky e posicionada a 6 cm da borda da parede toracica. As medi¢des do kerma
no ar de entrada foram realizadas utilizando as mesmas qualidades de feixe
(kV/alvo/filtro/CSR) e os mesmos valores de produto corrente—tempo (mAs) empregados nas
aquisi¢Oes das imagens planas.

As imagens foram salvas no formato DICOM e analisadas com os dados brutos (“Raw
Data’), pois as mesmas possuem ganho fixo de sinal de saida do detector em rela¢do ao kerma
no ar incidente no detector. Essas imagens planas foram utilizadas posteriormente no calculo
do espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS).

Utilizando o software ImagelJ, as imagens foram analisadas com uma regiao de interesse
(ROI) de dimensdes 10x10 mm na imagem, posicionada a 6 centimetros da parede toracica e
centrada lateralmente como representado na Figura 3.6. Para cada ROI, foram medidos o valor

médio de pixel (VMP), o desvio padrao (DP) e o numero de pixels (N) contidos ROI.
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Figura 3.6 - Analise da imagem com o software ImagelJ e dados de valor médio de pixel e desvio padrdo medidos
em uma ROI.

As incertezas associadas as medi¢des foram calculadas conforme as equacdes 3.1 e 3.2:

DP
Incertezayyp = \/_N (3.1)
DP
Incertezay, = ——— (3.2)

J2N=2)

Com o valor médio de pixel em cada uma das imagens, foi possivel realizar o grafico
do valor médio de pixel em fun¢do kerma incidente no receptor de imagem medido com o

dosimetro Piranha como o representado na figura 3.7.
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Figura 3.7 - Exemplo da curva de resposta de dois detectores de imagem digital com resposta
logaritmica.

A partir do grafico obtido, realiza-se o ajuste que melhor representa os pontos
experimentais, de modo a extrair os coeficientes angular e linear da curva de resposta, os quais
serdo utilizados posteriormente na analise das componentes de ruido. Além disso, ¢
determinado o coeficiente de determinagdo R?, que deve ser avaliado para verificar a linearidade
entre as variaveis, sendo recomendavel que seu valor seja superior ou igual a 95% (IAEA,

2011).

3.2.2 Analise do ruido

Foram utilizadas as imagens uniformes obtidas para o célculo da curva de resposta dos
detectores. As aquisi¢des foram realizadas em modo manual, mantendo a mesma combinagao
alvo/filtro e tensdo para uma feixa de kerma no ar de entrada no detector de aproximadamente
54 a 1000 pGy.

Para sistemas com resposta ndo linear, os valores médios de pixel (VMP) e o desvio
padrdo (DP) medidos previamente foram linearizados a partir dos coeficientes da funcao de

resposta obtida previamente a partir das equagdes 3.3 e 3.4:

(VMP-b)

VMP' = exp ( ) (3.3)

__ DPK;
- a

DP’ (3.4)
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onde a e b correspondem aos coeficientes angular e linear do ajuste da curva de resposta. Apds
a linearizacdo, VM P'é proporcional ao kerma incidente no detector.

Os coeficientes de ruido eletronico (k.), quantico (k;) e estrutural (ks) foram
determinados utilizando o plugin Mammo QC do software Imagel, que ajusta o modelo
polinomial de segundo grau a partir da linearizagcao dos dados.

Posteriormente, os coeficientes fornecidos pelo plugin foram ajustados ao modelo
polinomial da variancia relativa do ruido descrito por (BOUWMAN et al., 2009) apresentado

na equacgao 3.5.

DP\*  (k,\* k2 ,
2N (e ta 3.5
(%) =) +x+e 35

E por meio de um cédigo em Python foi plotada em um grafico a contribui¢do individual
de cada uma das componentes de ruido para a faixa de kerma no ar incidente avaliada. Os
graficos foram gerados em escala logaritmica, seguindo a abordagem de Ravaglia e
colaboradores. (2009), permitindo evidenciar de forma clara a regido de dominancia de cada
componente.

Para identificar a faixa de limitacdo quantica do detector, foram determinados os pontos

de interse¢do entre as componentes por meio das equagoes 3.6 € 3.7.

.y ke
llmlteinferior = (k_q)z (3.6)
.. kq ’
limitegyperior = (k_> (3.7
s

3.3 Caracterizacio fisica do sinal e do ruido no dominio das frequéncias espaciais

3.3.1 Funcio de transferéncia de modulaciao (MTF)

A fungdo de transferéncia de modulagao (MTF) foi determinada pelo método da borda
inclinada, amplamente utilizado na literatura para avaliacao da resolucao espacial em sistemas

digitais de mamografia (VAN ENGEN et al,, 2013a; ICRU, 2009; SAMEI et al., 2006).
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O objeto de teste foi inclinado em aproximadamente 3° em relacao a matriz de pixels,
garantindo uma transi¢do gradual entre tons de cinza e reduzindo artefatos de aliasing. Essa
configuracdo permite que multiplas amostras da borda cruzem diferentes posi¢des do detector,
possibilitando o calculo preciso da Edge Spread Function (ESF) e, posteriormente, da Line
Spread Function (LSF), a partir da qual a MTF ¢ derivada por transformada de Fourier (ICRU,
2009).

O setup experimental consistiu no posicionamento de uma placa radiopaca de ago
inoxidavel sobre o Bucky (Figura 3.8), de forma a produzir uma transi¢ao nitida entre regides
claras e escuras da imagem. O material do objeto de teste foi escolhido por ser suficientemente
radiopaco, minimizando a radiacdo espalhada e evitando a emissdao de radiacdo caracteristica
significativa, conforme recomendado pelo protocolo europeu (VAN ENGEN et al., 2013a,
2013).

A aquisi¢do da imagem da borda foi realizada no modo manual, utilizando a mesma
combinagdo alvo/filtro e tensdo do tubo empregadas nas imagens planas da curva de resposta e
da analise do ruido, conforme sugerido pelas diretrizes europeias. O produto corrente x tempo
(mAs) foi ajustado para gerar um Kerma de entrada no detector cerca de trés vezes superior ao
obtido sob controle automatico de exposi¢ao para a espessura utilizada, garantindo boa relagao
sinal-ruido na borda (VAN ENGEN et al,, 2013a, 2013). Adicionalmente foi utilizado na saida
do feixe um filtro de aluminio de 2 mm de espessura com 99% de pureza conforme apresentado

na figura 3.4.
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Figura 3.8 - Setup para a medigdo da fung@o de transferéncia de modulagéo com o objeto de teste posicionado
sobre o Bucky.

Foram adquiridas duas imagens de borda com diferentes orientagdes do objeto de teste:
uma aproximadamente paralela a borda da parede toricica, e outra perpendicular. Essas
imagens foram utilizadas, respectivamente, para o calculo da MTF nas dire¢des vertical e
horizontal.

A determinacdo da MTF foi realizada com o plugin COQ do software Imagel a partir
de regides de interesse (ROI) quadradas de pelo menos 40 x 40 mm representado na figura 3.9,
conforme recomendado por Samei e colaboradores (2006) e pelo protocolo europeu (VAN
ENGEN et al., 2013a), visando incluir adequadamente os processos de espalhamento de sinal
de longo alcance na analise, garantindo assim uma melhor defini¢do da queda de baixa

frequéncia na MTF e que a MTF estimada reflita o desempenho geral do sistema de imagem.
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Figura 3.9 - Regido de interesse criadas nas imagens ndo processadas no software ImagelJ para o calculo da MTF
no plugin COQ.

Matematicamente, a MTF pode ser determinada a partir da Fungdo Espalhamento de
Borda (ESF) ou da Fung¢ao Espalhamento de Linha (LSF), obtidas no dominio espacial e que
fornecem medidas diretas de resolugdo (ICRU, 2009). A LSF corresponde a derivada da ESF
(YAFFE et al., 2004) e, apds ser normalizada, sua Transformada de Fourier resulta na MTF. A

expressao geral ¢ dada pela equacao 2.6.

MTF(f) =

f LSF(x) e™2™/* dx (2.6)

Onde f representa a frequéncia espacial. Dessa forma, a curva de MTF obtida
representa, de maneira continua e completa, como o contraste ¢ preservado pelo sistema de
imagem em diferentes frequéncias espaciais, sendo uma das métricas centrais para a
caracterizacao fisica dos detectores (ICRU, 2009). Na pratica, o célculo da MTF no plugin

segue o esquema ilustrado na Figura 3.10.
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Figura 3.10 - Esquema basico para o calculo da MTF pelo plugin.
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A partir dos valores de MTF calculados pelo plugin, foi realizada a média aritmética
dos valores obtidos de MTF na dire¢do vertical e horizontal para estabelecer a fungdo de
transferéncia de modulagdo media em funcao da frequéncia espacial que posteriormente sera

utilizada no célculo da eficiéncia quantica de deteccgao.

3.3.2 Espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS)

A anélise de ruido baseada no desvio padrdo permite visualizar o comportamento geral
do ruido e suas componentes. Contudo, essa abordagem nao fornece informagdes sobre a
distribuicao espacial do ruido em diferentes frequéncias. Nesse contexto, o Espectro de Poténcia
de Ruido Normalizado (NNPS), conforme discutido na fundamentacao teorica, descreve como
a variancia do sinal esta distribuida em fun¢ao da frequéncia espacial, sendo uma das principais
métricas para a caracterizacao fisica dos detectores digitais (IEC, 2007; VAN ENGEN et al.,
2013a; ICRU, 2009).

O célculo do NNPS foi realizado com o plugin COQ do software ImagelJ, utilizando a
partir da ROI em uma imagem plana ndo processada adquirida com a mesma qualidade de feixe
empregada na aquisicdo das imagens para o calculo da curva de resposta do receptor, a figura
3.11 apresenta a interface do software com a imagem plana importada. Durante a aquisicao, foi
utilizado um filtro de aluminio com 99% de pureza na saida do tubo, e selecionado, no console
do mamografo, o produto corrente x tempo (mAs) que resultou em um Kerma incidente na
entrada do detector entre 50 e 100 pGy, faixa sugerida pelo protocolo europeu (VAN ENGEN
et al., 2013b). O receptor de imagem foi posicionado acima do Bucky, sem o uso da grade
antidifusora, uma vez que esta pode introduzir ruido estrutural adicional em baixas frequéncias

espaciais (IEC, 2007).
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Figura 3.11 - Regido de interesse criada na imagem plana para o calculo do espectro de poténcia de ruido
normalizado pelo plugin COQ.

A analise foi realizada em uma area de 50 x 50 mm, selecionada manualmente, que foi
subdividida automaticamente pelo plugin em regides de interesse de 256 x 256 pixels com
sobreposic¢ao parcial, conforme especificado nas diretrizes europeias e representado na Figura

3.12 (VAN ENGEN et al., 2013a).
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Figura 3.12 - Divisao da regido de interesse em regides de 256x256 pixels com sobreposi¢ao parcial.

O espectro de poténcia de ruido ¢ calculado e normalizado de maneira automatizada
pelo plugin COQ a partir de algumas informacdes que devem ser inseridas pelo usuéario no
proprio programa tais como o Kerma de entrada no detector utilizado para a aquisi¢do da

imagem plana e a combinac¢ao alvo/filtro utilizada na exposi¢do como ilustra a figura 3.13.
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Figura 3.13 - Informagdes a serem inseridas no plugin COQ necessarias para o calculo do espectro de poténcia
de ruido normalizado (NNPS) e eficiéncia quantica de detec¢do (DQE).

O espectro de poténcia de ruido (NPS) foi calculado conforme a equacado 3.8:

A A M |256 256 2
X
NPS(u,v) = T 35e y256 zz [1(xi,y;) = S, y)]e” 2mi(unxi+viy;) (3.8)

m=1|i=1 j=1

Onde Ay € A, correspondem aos tamanhos de pixel nas diregdes x € y, respectivamente,
expressos em milimetros. O termo M representa o numero total de regides de interesse (ROIs)
consideradas no calculo, enquanto I(x;,y;) indica os valores linearizados de valor de pixel
obtidos na imagem. A fungdo S(x;,y;) corresponde a um ajuste polinomial bidimensional de
segunda ordem aplicado a cada ROI, utilizado para remover gradientes de fundo e variagdes de
ndo uniformidade na imagem. J& u,, e v, representam as frequéncias espaciais nas diregdes x €
¥, expressas em mm '. A subtra¢do da funcdo S(x,y) de cada ROI tem como objetivo eliminar
variagdes lentas no sinal de fundo, de modo que o NPS represente apenas as componentes
aleatorias de ruido. O termo exponencial, por sua vez, corresponde a transformada de Fourier
bidimensional, responsavel por converter os dados do dominio espacial para o dominio da
frequéncia, possibilitando avaliar como a energia do ruido se distribui ao longo das diferentes
frequéncias espaciais.

O espectro foi entdo normalizado pelo Kerma de entrada no detector, resultando no

NNPS, segundo a Equacao 3.9.

NPS(u,v)

NNPS(u,v) = K2

(3.9)

onde K; ¢ o kerma no ar de entrada no detector (LGy).
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Por fim o NNPS radial ¢ obtido pela média do espectro nas direcdes vertical e horizontal,
expressando a magnitude do ruido em funcao das diferentes frequéncias espaciais (mm™) e serd

posteriormente utilizado para o calculo da DQE (KONSTANDINIS, 2011).

3.3.3 Eficiéncia Quéantica de Detec¢cdo (DQE)

A eficiéncia quantica de deteccao (DQE) dos detectores avaliados foi calculada no
plugin COQ a partir dos dados previamente obtidos da curva de resposta, do espectro de
poténcia de ruido normalizado (NNPS) e da funcdo de transferéncia de modulagdo (MTF). O
software realiza o célculo presente na equagdo 2.8, fornecendo a curva de DQE em fung¢ao da

frequéncia espacial.

MTF?(f)

DQE(f) = Ki.SNRiZn-NNPS(f)

2.8)

O kerma utilizado para o célculo da DQE corresponde ao kerma de entrada no detector,
medido a partir da imagem plana homogénea empregada na obtengdo do NNPS. A norma IEC
62220-1, as diretrizes europeias e o proprio plugin COQ fornecem valores tipicos de SNR2,
determinados experimentalmente para feixes padronizados com filtro adicional de aluminio na
saida do tubo de raios X (IEC, 2007; VAN ENGEN et al., 2013a). Com isso, o presente estudo
adotou o valor de SNRZ, = 5007 uGy~! - mm™2,
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4 RESULTADOS

4.1 Detector DR 18M Agfa

4.1.1 Curva de resposta

A curva de resposta do detector DR 18M Agfa foi determinada a partir da aquisi¢ao de
sete imagens com diferentes valores de kerma de entrada no ar, conforme descrito na se¢ao de
Materiais e Métodos. Na determinagdo da curva para a combinacao alvo/filtro
Molibdénio/Molibdénio (Mo/Mo), observou-se que o detector apresenta ajuste logaritmico,
indicando que a relagdo entre o valor médio de pixel (VMP) e o kerma incidente (Ki) segue
uma fungdo compressiva, conforme ilustrado na figura 4.1. Esse comportamento sugere que o

sistema ndo apresenta uma resposta nao linear.

-
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Figura 4.1 - Curva de resposta do detector de imagem DR 18M para a combinagdo 28 kV MoMo.

No entanto, tal caracteristica ndo é comum em detectores DR de conversao indireta, nos
quais se espera uma resposta linear com o Kerma incidente. Respostas logaritmicas sdo mais
frequentemente observadas em sistemas CR, devido a amplificagcdo do sinal logaritmico pelo
tubo fotomultiplicador (MARSHALL et al., 2011; CHEVALIER, 2012).

Em comparagdo com os resultados reportados por Marshall e colaboradores (2016), que

avaliou um detector DR Retrofit instalado em mamdgrafo convencional, o comportamento
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obtido neste estudo difere do observado por aquele autor, que encontrou resposta linear (VMP
= A-Ki + B) para feixes equivalentes.

Segundo a literatura, a curva de resposta dos detectores pode ser influenciada pela
combinacdo alvo/filtro utilizada, dependendo da tecnologia empregada no detector. Para
sistemas DR de conversao indireta, como o DR 18M, ¢ esperado que feixes mais duros resultem
em maior sinal para uma mesma faixa de Kerma incidente no detector fazendo com que o sinal
de saida (VMP) seja mais alto (PEREZ et al., 2022).

Mediante a isso foi investigada a dependéncia da curva de resposta do detector DR 18M
com a combinacgao alvo filtro utilizada, aplicando uma mesma tensdo no tubo de 28 kV. Foi
observado uma diferen¢a na curva de resposta do detector ao comparar as duas qualidades de
feixe. A curva de resposta obtida com a combinagdo Mo/Mo apresentou um menor valor de
pixel médio (VMP) em comparagdo a obtida com Mo/Rh, para a mesma faixa de Kerma de

entrada como apresentado na figura 4.2.
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Figura 4.2 - Curvas de resposta do detector de imagem DR 18M para diferentes combinagdes alvo/filtro.

Essa diferenca pode ser atribuida a maior energia média dos fotons no feixe Mo/Rh, que
favorece interacdes mais profundas no volume do cintilador do detector (BUSHBERG et al.,
2011). Nos detectores de conversao indireta, como o DR 18M, que utiliza cintilador de CsI:Tl,
esse aumento na penetragao dos raios X intensifica a producao de luz de cintilagdo em regides
mais proximas as matrizes de leitura e ampliando o niimero de cargas geradas nos fotodiodos
(FLYNN et al., 2003). Dessa forma, o sinal de saida tende a ser superior, ou seja, sao obtidos
valores médios de pixel (VMP) mais elevados para as imagens adquiridas com feixes mais

duros.
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Os parametros a ¢ b do ajuste obtidos para cada combinagdo alvo/filtro encontra-se
resumidos na Tabela 4.1, onde se observa elevado coeficiente de determinagdo, sugerindo

concordancia entre o modelo logaritmico e os dados experimentais.

Tabela 4.1 - Coeficientes a ¢ b da curva de resposta e coeficiente de determinag@o para as combinac¢des
alvo/filtro Molibdénio/Molibdénio e Molibdénio/Rédio.

Parametros do ajuste da Molibdénio/ Molibdénio/
curva Molibdénio Rédio
a (unGy™) (8250,57 £ 2,36) (8304,33 £1,87)
b (-10050,81 + 14,60) (-8303,54 + 11.79)
R? 0,99 0,99

4.1.2 Analise do ruido

A partir dos valores dos coeficientes de ruido obtidos pelo plugin Mammo QC do
software Imagel, foi realizada a decomposicdo do ruido relativo total em suas diferentes
componentes, quantica, eletronica e estrutural, em fun¢@o dos valores de Kerma de entrada no

detector (Ki), conforme ilustrado na Figura 4.3.
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Figura 4.3 - Decomposigao do ruido relativo do detector de imagem DR 18 M.

Com base na curva apresentada, observa-se que o detector DR 18M ¢ limitado

quanticamente em uma faixa de aproximadamente 75,6 a 293,5 uGy. Embora essa faixa seja
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relativamente curta, o ruido quantico permanece como a componente dominante dentro desse
intervalo, comportamento esse que esta em conformidade com o relatado na literatura para
detectores de tecnologia semelhante. Marshall e colaboradores (2016), ao decompor a variancia
do ruido total de um sistema DR Retrofit sob condi¢des semelhantes, identificaram faixa de
limitagdo quantica entre 5,2 e 253 uGy, valor proximo ao encontrado neste estudo.

Nas exposi¢des mais baixas, nota-se que a componente eletronica do ruido se torna
predominante. Essa contribui¢do ¢ particularmente relevante para valores de kerma inferiores a
75,6 uGy, nos quais o ruido eletronico pode superar o ruido quantico em até 10%. Esse
comportamento sugere que para baixos valores de dose, o desempenho do sistema pode ser
limitado pelo préprio ruido eletronico intrinseco do detector, comprometendo a relagdo sinal-
ruido e, consequentemente, a qualidade da imagem. Fendmeno semelhante foi observado por
Marshall e colaboradores (2011) ao avaliar os sistemas de conversdo indireta: Fuji Amulet e
Siemens Inspiration, que também apresentaram reducao da DQE em niveis de exposi¢do baixos
devido a predominancia do ruido eletronico.

Ultrapassando os limites superiores da limitagdo quantica, observa-se a dominancia da
componente estrutural do ruido, que passa a ser a principal fonte de degradacdo da imagem.
Esse comportamento pode estar relacionado a presenca de padrdes fixos e ndo uniformidades
nos elementos do detector, como variagdes no ganho, diferencas entre elementos de leitura ou
efeitos da estrutura fisica do painel. Tais fatores tornam o ruido estrutural mais evidente com o
aumento do Kerma no ar incidente, se sobressaindo quando o ruido quéntico se torna
relativamente menor.

Adicionalmente, foi realizado o ajuste DP’ = a.K® com valores do desvio padrio
linearizado em funcao do kerma de entrada (Ki) em puGy e obtido o gréafico representado na

Figura 4.4.
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Figura 4.4 - Ajuste exponencial do desvio padrao linearizado em func¢do do Kerma no ar incidente no detector

DR 18M.

O valor obtido para o expoente b foi de 0,84, indicando que, na faixa de Kerma

analisada, o ruido ndo ¢ puramente quantico (para o qual b deveria ser igual a 0,5), e sugere

incremento da componente estrutural do ruido.

Para fins comparativos, o ajuste foi novamente realizado considerando apenas os pontos

pertencentes a faixa em que o detector ¢ quanticamente limitado como ilustra a figura 4.5.
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Figura 4.5 - Ajuste exponencial do desvio padréo linearizado em fung@o do Kerma no ar incidente no detector

realizado na faixa onde o ruido quantico ¢ aproximadamente dominante.

O valor do expoente obtido nesse caso foi b = 0,50, coerente com o esperado

teoricamente para ruido puramente quantico. Esse resultado confirma que, dentro da regido de
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limitagdo quantica, o ruido quantico ¢ a componente dominante e que as outras fontes de ruido

(eletronica e estrutural) tem menor contribuigao.

4.1.3 Funcao de transferéncia de modulac¢ao

A funcdo de transferéncia de modulacao (MTF) do detector DR 18M Agfa foi obtida
pelo método da borda inclinada, conforme recomendado pelas Diretrizes Europeias, utilizando
um feixe de energia de 28 kV com a combinagdo alvo/filtro molibdénio/molibdénio (Mo/Mo).
A curva obtida estd apresentada na figura 4.6, descreve a capacidade do sistema reproduzir
detalhes finos na imagem, através da transferéncia de modulagdo do sinal em funcdo da

frequéncia espacial.
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Figura 4.6 - Curva calculada de MTF do Detector DR 18M

Os resultados mostram que a MTF do detector DR 18M apresentou valores de 50%,
20% e 10% para as frequéncias espaciais de 1,91 mm™, 3,78 mm™* e 5,07 mm,
respectivamente. O ponto correspondente 8 MTF de 10%, localizado em torno de 5 mm™, ¢
frequentemente utilizado para definir a resolugdo espacial limite do sistema. Além desses
valores caracteristicos, foi também determinado o valor da MTF em 5 mm™', que apresentou
magnitude de 0,11. Os resultados obtidos sdo apresentados na Tabela 4.2, contendo as
frequéncias espaciais correspondentes as MTF de 50%, 20% e 10%, bem como o valor

especifico da MTF em 5 mm™.
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S
Tabela 4.2 - Valores de MTF calculados para o detector de imagem DR 18M para a qualidade de feixe 28 kV
MoMo
Frequéncia
MTE() (%)
espacial (mm™)
50 1,91
20 3,78
10 5,07
11 5

A dependéncia da MTF com a combinacdo alvo/filtro foi investigada mantendo-se a
mesma tensao de 28 kV e variando-se apenas a qualidade do feixe para as combinagdes Mo/Mo

¢ Mo/Rh, conforme ilustrado na Figura 4.7.
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Figura 4.7 - Comparativo das curvas de MTF do detector DR 18M obtidas com adas com 28 kV e as
combinag¢des alvo/filtro de Molibdénio/Molibdénio e Molibdénio/Rddio.

Nao foram observadas diferencas entre as curvas obtidas para ambas as combinagdes,
sugerindo que a combinacgao alvo/filtro utilizada ndo exerce influéncia relevante na preservagao
do contraste pelo sistema de imagem. Esse resultado estd em conformidade com os achados de

Marshall e colaboradores (2007; 2016), que também relataram independéncia da MTF em
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relacdo ao anodo/filtro em detectores de conversdo indireta para mais de um material de anodo
utilizado.

Os resultados obtidos experimentalmente foram posteriormente utilizados na
comparacgao entre as curvas de MTF calculadas neste estudo e os valores tipicos fornecidos pelo
fabricante Agfa, disponiveis no manual técnico do detector DR 18M. A Figura 4.8 apresenta o

comparativo entre a curva calculada e a curva tipica do fabricante.
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Figura 4.8 — Comparativo das curvas de MTF calculada para o detector DR 18M para a qualidade de feixe 28
MoMo e a curva extrapolada com os valores de MTF fornecidos pelo fabricante.

Observou-se uma concordancia entre as curvas, com pequenas diferengas nas baixas
frequéncias espaciais, inferiores a 2 mm™', onde os valores medidos apresentaram-se 10%
superiores aos fornecidos pelo fabricante. J& para frequéncias espaciais superiores a 2 mm', foi
observado que os valores medidos se mostraram até 10% abaixo dos valores tipicos. Esse
comportamento ¢ semelhante ao descrito por Perez e colaboradores (2022), que ao comparar
valores de MTF medidos experimentalmente com os dados de fabrica para um detector de
radiografia geral, também identificou diferencas que foram atribuidas a variagdes
metodologicas no célculo da MTF. O manual do fabricante do DR 18M ndo especifica
detalhadamente o método utilizado para a medicdo da MTF, o que pode justificar pequenas

diferencas entre os valores calculados e os valores tipicos. Desse modo, ¢ plausivel que

14
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diferencas metodologicas na aquisic¢ao e calculo da MTF tenham contribuido para as variagdes

observadas, sem representar discrepancias significativas no desempenho do detector.

4.1.4 Espectro de Poténcia de Ruido Normalizado

O célculo do espectro de poténcia de ruido normalizado (NNPS) foi realizado para
detector DR 18M por meio do plugin COQ do Imagel, utilizando um kerma de entrada no ar
de 54,56 nGy. Com o objetivo de investigar a dependéncia do NNPS com o kerma incidente,
foram calculadas curvas adicionais para diferentes valores de exposi¢do, conforme apresentado

na Figura 4.9.
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Figura 4.9 - Curvas de NNPS para diferentes valores de Kerma no ar de entrada no detector DR 18M.

Observa-se que o comportamento geral das curvas apresenta uma reducdo do NNPS
com o aumento do kerma, resultado esperado devido a relagdo matemadtica inversamente
proporcional entre o NNPS e o Kerma de entrada.

Para frequéncias espaciais mais baixas, foi observado um declive acentuado no NNPS,
acompanhado por dois picos distintos localizados aproximadamente em 0,5 mm™" e 2 mm™".

Em frequéncias espaciais mais baixas, nota-se a presenga de um aumento acentuado no
NNPS, acompanhado de picos localizados em torno de 0,5 mm™" e 2 mm™". Esses picos tornam-
se mais evidentes & medida que o kerma aumenta e a curva de NNPS diminui, o que sugere
possivel origem estrutural associada ao sistema de deteccdo. Essa hipotese € consistente com

os resultados da decomposicao de ruido apresentada anteriormente, na qual se verificou que o
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ruido estrutural passa a ser predominante acima do limite superior da faixa de limitagao
quantica.

Segundo Marshall e colaboradores (2016), o aparecimento de picos de frequéncia
espacial fixa estd relacionado a presenca de padrdes periodicos na estrutura fisica do detector
ou a interferéncia de elementos da grade antiespalhamento. Outros autores, como Borasi e
colaboradores (2003) e Perez e colaboradores (2022), também relataram comportamento
semelhante, atribuindo o aumento do NNPS em baixas frequéncias espaciais a contribui¢ao do

ruido estrutural inerente ao detector de imagem.

4.1.5 Eficiéncia Quantica de Deteccao

A Eficiéncia Quantica de Deteccdo (DQE) do detector DR 18M Agfa foi calculada
utilizando o plugin COQ do Imagel, para a combinagdo alvo/filtro molibdénio/molibdénio
(Mo/Mo), com um kerma de entrada no receptor de imagem de 54,56 uGy. Nessa condigdo, o
sistema apresentou uma DQE de pico de aproximadamente 0,53 ¢ uma DQE de 0,06 para a

frequéncia espacial de 5 mm™', conforme ilustrado na Figura 4.10.
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Figura 4.10 - Curva de DQE obtida para o detector DR 18M com 54,56 pGy.

Com o intuito de avaliar a dependéncia da DQE com o kerma de entrada, foram
calculadas curvas adicionais para diferentes niveis de exposi¢do, conforme apresentado na

Figura 4.11.
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Figura 4.11 - Comparativo das curvas de DQE do detector de imagem DR 18M para diferentes valores de Kerma
no ar de entrada no detector.

Observa-se que, a medida que o kerma aumenta, ocorre uma reducdo progressiva da
DQE, o que indica que a capacidade do detector em preservar a razao sinal-ruido (SNR) diminui
com o aumento do kerma incidente. Esse comportamento ¢ esperado do ponto de vista
matematico, conforme previsto pela equagao 2.8.

A expressao mostra que a DQE ¢ inversamente proporcional ao kerma incidente, de
modo que aumentos de dose reduzem preservacdo da SNR pelo sistema de imagem.

Para valores de kerma superiores ao limite da regido quantico-limitada (293,5 nGy),
observa-se o aumento significativo da contribuicao do ruido estrutural, que chegou a representar
até 70% do ruido relativo total na faixa avaliada. Esse aumento pode promover degradacao da
eficiéncia quantica de deteccao do receptor de imagem justificando o declinio da curva com o
aumento do kerma a medida que a componente multiplicativa se torna dominante (IAEA, 2011).

Junto a isso, os valores tipicos de DQE fornecidos pelo fabricante foram comparados
aos calculados neste estudo. A partir desses dados tipicos, foi elaborada uma curva extrapolada,
permitindo a comparacao direta entre a DQE calculada com 54,56 pGy e a DQE tipica do

fabricante, como mostrado na Figura 4.12.
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Figura 4.12 - Comparativo da curva de DQE calculada com 54,56 nGy com os valores tipicos de DQE
fornecidos no manual do fabricante extrapolados em uma curva.

Como discutido anteriormente, a diferenga entre os valores tipicos de MTF fornecidos
pelo fabricante e os valores de MTF calculados neste estudo pode estar relacionada a variagdes
nos métodos de calculo e medicdo empregados, conforme também observado por Perez e
colaboradores (2024). Considerando que a DQE depende diretamente da MTF, ¢ esperado que
essas diferencas influenciem nos resultados obtidos, tornando os valores de DQE calculados
superiores na faixa de frequéncia espacial entre 0,5 e 2 mm™'. Outro ponto relevante ¢ que o
fabricante nao especifica no manual técnico o kerma de entrada utilizado na medi¢do da DQE
tipica, nem a qualidade do feixe empregada. Como a DQE ¢é uma métrica altamente sensivel a
dose incidente e a qualidade espectral do feixe, a auséncia dessas informagdes pode ter
contribuido para as diferencas observadas entre os valores calculados e os fornecidos pelo

fabricante.

4.2 Detector de imagem MM 3.0 Agfa CR

4.2.1 Curva de resposta

A curva de resposta da placa de imagem CR do fabricante Agfa apresentou uma resposta
logaritmica com o sinal de entrada para uma tensdo aplicada no tubo de 28kV e uma

combinacao alvo/filtro de molibdénio/molibdénio como ilustra a figura 4.13.
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Figura 4.13 - Curva de Resposta do detector de imagem CR MM 3.0 para combinacao 28 kV MoMo.

Esse tipo de resposta ¢ amplamente documentado na literatura para detectores de fosforo
fotoestimulavel de leitura inica, como o Carestream EHR-M3, e para detectores de dupla
leitura, como o Fuji Profect, ambos caracterizados por Marshall e colaboradores (2011). Tal
comportamento se deve a amplificacdo ndo linear do sinal de saida pelo fotomultiplicador, que
aplica uma fungdo logaritmica para comprimir a faixa dindmica e otimizar a visualizacdo da
imagem (CHEVALIER, 2012).

Os coeficientes do ajuste logaritmico, assim como o coeficiente de determinagdo R?
estdo dispostos na tabela 4.3. O coeficiente de determinagdo superior a 99% sugere uma boa
concordancia entre os valores medidos na curva e o ajuste logaritmico utilizado para descrever
a resposta do detector de imagem, sendo superior ao limite de referéncia estabelecido de 95%
(TAEA, 2011). Os coeficientes a e b serdo posteriormente, utilizados para linearizar a imagem
plana para o calculo do NNPS e a imagem de borda para o calculo da MTF.

Para efeito de comparacgio, também foi determinada a curva de resposta para a mesma
tensdo de 28 kV, porém com a combinacdo alvo/filtro Molibdénio/R6dio (Mo/Rh) a fim de
investigar a dependéncia da curva de resposta do detector com a combinagdo alvo/filtro. O

grafico com as curvas para as duas qualidades de feixe esta representado na figura 4.14.
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Figura 4.14 - Curvas de Resposta do detector de imagem CR MM3.0 com as combinagdes MoMo e MoRh.

Observa-se que, para essa configuragdo com alvo/filtro Mo/Rh houve um maior valor
médio de pixel na faixa de kerma analisada. Esse resultado sugere a utilizagao de um feixe mais
duro, com maior energia média dos fotons, favorece uma penetracao mais profunda dos raios
X no fosforo fotoestimulavel, justificando o aumento do sinal registrado para a combinagdo
Mo/Rh.

Tabela 4.3 — Coeficientes a e b da curva de resposta e coeficiente de determinagdo para as combinagdes
alvo/filtro Molibdénio/Molibdénio e Molibdénio/Rodio.

Parametros do ajuste Molibdénio/ Molibdénio/
da curva Molibdénio Rodio
a (nGy™) 4352 +£2 4335,9+0,2
b 2353,5+ 14,5 -1633 + 1
R? 0,99 0,99

No entanto, para detectores de imagem CR de leitura de apenas uma face da placa, esse
comportamento ndo ¢ esperado, conforme discutido por Perez e colaboradores (2024) e
Marshall e colaboradores (2017). Ainda que um feixe com f6tons de maior energia pudesse, em
principio, aumentar o sinal de saida, isso ndo se verifica nesses sistemas. A medida que fotons
mais energéticos penetram camadas mais profundas do fosforo, a luz de cintilagdo gerada pelo
desarmadilhamento dos elétrons excitados sofre maior atenuagdo dentro do proprio material.

Parte dessa luz ¢ absorvida antes de alcangar a superficie de leitura, o que reduz o ganho efetivo
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de sinal. Como consequéncia, as curvas de resposta obtidas para feixes de maior energia média
tornam-se semelhantes as obtidas para feixes de menor energia.
Com isso, o aumento de sinal observado para o feixe Mo/Rh pode sugerir um

comportamento atipico do detector.

4.2.2 Funcao de transferéncia de modulacao

A curva de transferéncia de modulagdo para o detector de imagem CR MM3.0 para a
qualidade do feixe 28 kV Molibdénio/Molibdénio foi obtida através do método de borda (Figura
4.15).
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Figura 4.15 - Curva de MTF obtida para o detector de imagem CR MM 3.0.

Os valores de frequéncia espacial encontrados para a MTF de 50, 20 e 10%, assim como

o valor de MTF referente a frequéncia espacial de Smm™ estdo dispostos na tabela 4.4.

Tabela 4.4 - Valores de MTF obtidos para o detector CR MM 3.0.

Frequéncia
MTEF(f) (%)
espacial (mm™1)
50 1,01
20 2,11
10 2,99

2,7 5




77

Os valores de MTF(f) serdo posteriormente utilizados para o calculo da DQE e comparar
com o receptor de imagem DR18M avaliado previamente, e detectores avaliados na literatura

seguindo metodologia similar.

4.2.3 Analise do ruido

A partir dos coeficientes de ruido extraidos do plugin Mammo QC do software ImageJ
a decomposicao das componentes do ruido relativo total foi realizada de acordo com o modelo
proposto por Young e colaboradores (2006) e realizado por Ravaglia e colaboradores (2009).

O grafico com a decomposi¢ao do ruido relativo esta ilustrado na Figura 4.16.
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Figura 4.16 - Decomposig¢do do ruido relativo total em suas 3 componentes.

A partir do grafico das componentes do ruido relativo total, conseguimos observar a
faixa de limitagdo quantica, definida como o intervalo em que o ruido quantico € a principal
componente do ruido total. Para o detector Agfa CR MM 3.0, a faixa de limitagdo quéntica
obtida foi de 18,4 a 485,1 nuGy, indicando que, dentro desse intervalo, o ruido quantico domina
sobre os demais componentes.

Esse resultado de acordo com o comportamento esperado para detectores CR de fosforo
foto estimulavel, como o Agfa MM 3.0R, de modelo similar ao detector avaliado no presente
estudo, caracterizado por Marshall e colaboradores (2011), que apresentou baixa contribui¢ao
de ruido eletronico em baixas doses, devido a baixa corrente escura do tubo fotomultiplicador
e forte presenca do ruido estrutural em exposicdes mais altas, aproximando-se do ruido quantico

apresentando uma faixa de limitagdo quantica de 18 a 450 pGy.
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De modo semelhante, Perez e colaboradores (2022; 2024) reportaram comportamento
semalhante para o detector Carestream EHR-M3, cuja faixa de limitagdo quantica situou-se
entre 4 e 635 nGy utilizando a combinagdo alvo filtro MoMo, demonstrando que para esses
sistemas CR, o ruido quantico ¢ predominante na maior parte da faixa avaliada.

Com isso, o detector CR MM3.0 avaliado no estudo apresentou regido de limitacao
quantica, para a qualidade do feixe 28kV MoMo, similar aos detectores de mesma tecnologia,
assim como operou com o ruido quantico sendo a componente dominante para além da faixa
tipica utilizada clinicamente para os detectores CR em mamografia.

Adicionalmente, foi realizado o ajuste da relagio DP' = a - KiP, utilizando os valores
do desvio padrdo linearizado em funcao do kerma de entrada (Ki) em pGy, conforme ilustrado

na Figura 4.17.
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Figura 4.17 - Ajuste exponencial do desvio padrdo linearizado (DP’) para adquirir o coeficiente b.

Para o detector CR MM 3.0, o valor obtido para o expoente b foi de 0,69, indicando
que, na faixa de kerma analisada, o detector de imagem ndo opera no regime puramente
quantico. Esse resultado para o expoente b superior a 0,5 evidencia que o ruido do sistema

possui o incremento da componente multiplicativa do ruido na faixa de kerma no ar avaliada.

4.2.4 Espectro de Poténcia de ruido

O espectro de poténcia de ruido normalizado foi calculado a partir da imagem “flood”,
adquirida com um kerma no ar de entrada no detector de 54,85 puGy para calcular a DQE

seguindo as sugestdoes do protocolo das Diretrizes Europeias (VAN ENGEN et al., 2013a).
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Adicionalmente a curva para esse determinado valor de exposi¢do, foram adquiridas outras
curvas para observar a dependéncia do NNPS do detector CR MM 3.0 com diferentes valores

de kerma, como apresentado na Figura 4.18.
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Figura 4.18 - Curvas de NNPS para o detector de imagem CR MM 3.0.

Matematicamente, ¢ esperado que o espectro de poténcia de ruido normalizado decresga
com o aumento do kerma, visto que o NNPS ¢ inversamente proporcional ao kerma incidente.
Com aumento do kerma e a consequente reducdo do NNPS € possivel observar um declive mais
evidente para as frequéncias espaciais mais baixas. Esse aumento do NNPS pode ser atribuido
ao ruido estrutural do sistema (MARSHALL et al.,, 2011; 2016; PEREZ et al., 2022; 2024),
visto que para valores que superam o limite superior da regido quantico-limitada, onde o ruido

estrutural se torna a componente do ruido dominante, esse aumento se torna mais evidente.

4.2.5 Eficiéncia Quantica de Deteccao

A Figura 4.19 apresenta a curva da DQE obtida para o detector de imagem CR MM 3.0,
adquirida com qualidade de feixe de 28 kV (Mo/Mo) e kerma de entrada de 54,85 uGy.

Observa-se um comportamento tipico de sistemas de radiografia computadorizada (CR), com
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DQE maxima de 33% aproximadamente, ocorrendo em torno de 0,94 mm™', e uma queda

gradual em altas frequéncias espaciais, atingindo 4 % em 5 mm™.
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Figura 4.19 - Curva de DQE do detector de imagem CR MM 3.0 obtida com 54,56 uGy.

Para observar a dependéncia da DQE do detector CR MM3.0 com o kerma de entrada

foi realizada 3 curvas de DQE para 3 diferentes valores de exposi¢do como ilustra a Figura 4.20.
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Figura 4.20 - Curvas de DQE do detector de imagem CR 3.0 M para diferentes valores de kerma.
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E observado que para a faixa de kerma avaliada, a DQE decresceu com o aumento do
kerma. Matematicamente, esse comportamento ¢ esperado visto que a DQE ¢ inversamente
proporcional ao Ki.

Por outro lado, a partir da analise do ruido observamos que o detector apresenta regime
de limitacdo quantica entre 18,4 e 485,1 uGy. As curvas referentes aos valores de kerma de
54,56 e 116,5 nGy se encontram no nesse regime de operacao do detector onde o ruido quantico
¢ a principal contribuigdo para o ruido total. E observado que para frequéncias espaciais mais
altas, o detector apresentou uma preservagao da razao sinal-ruido similar para ambas as curvas,
assim como para curva de 54,56 e 116,2 nGy a DQE de pico apresentou, respectivamente,
valores de 32 e 28%.

Esse decréscimo evidente da curva obtida para o kerma de 608,2 uGy pode ser atribuido
ao aumento da influéncia relativa do ruido estrutural por estar operando na faixa limitada pelo
ruido estrutural que se torna a componente mais evidente do ruido o que pode degradar a

preservacao da razao sinal ruido (KONSTANTIDINIS, 2011).

4.3 Comparativo dos detectores de imagem DR 18M e CR MM 3.0

4.3.1 Curva de resposta

A comparacdo das curvas de resposta entre os detectores de imagem DR 18M Agfa e

CR MM 3.0 Agfa esta ilustrada na Figura 4.21.

50000

Dados CR Agfa
¥ Dados DR 18M

40000 -

o

=

2

o

X 30000

o

(]

=l

o Detector CR MM 3.0:

"-E 20000 A1 = 4352.53 = 2.32

g B1 = -2353.50 + 14.53

— R? = 0.99996

[e]

£ 100001 Detector DR 18M:
A: = 8250.57 + 2.36
B2 = -10050.81 * 14.61
RZ =0.99989

0 | | | ! ‘
200 400 600 800 1000

Kerma de Entrada no ar [uGy]

Figura 4.21 - Comparativo das curvas de resposta dos detectores de imagem CR MM 3.0 e DR 18M para a
qualidade do feixe de 28 kV MoMo.
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Ambos o0s detectores apresentaram comportamento logaritmico, com elevado
coeficiente de determinacdo R?, superior a 0,99, o que indica boa concordancia entre os ajustes
e os dados experimentais.

As principais caracteristicas de cada detector, assim como os parametros obtidos nos

ajustes, estdo apresentadas na Tabela 4.5.

Tabela 4.5 - Coeficientes a e b do ajuste da curva de resposta dos detectores de imagem DR 18M e Cr MM 3.0,
coeficientes de determinacdo obtidos e informagdes sobre os detectores.

Nome do Tipo de
Tecnologia a (nGy™) b R?
Detector Resposta
CR (fosforo )
CR MM 3.0 Logaritmica 4352+ 2 —2353 £ 14 0,99
fotoestimulavel)

Csl (conversao
DR 18M o Logaritmica 8250+ 2 —10050 + 14 0,99
indireta)

O valor médio de pixel (VMP) superior observado para o detector DR 18M em relagdo
ao CR MM 3.0, sob a mesma qualidade de feixe (28 kV Mo/Mo), esta diretamente associado
as diferencas tecnoldgicas entre os dois sistemas e ¢ refletido nos coeficientes do ajuste
logaritmico. Nota-se que o coeficiente a do detector DR 18M (8250,57 unGy ') € quase o dobro
do valor obtido para o CR MM 3.0 (4352,53 puGy™'), indicando maior ganho de sinal e

sensibilidade do sistema de conversdo indireta com cintilador de CsI: TL.

4.3.2 Analise do ruido

A anélise comparativa das componentes de ruido para os detectores DR 18M e CR MM
3.0 revelou diferengas no comportamento das componentes de ruido em fun¢ao do kerma de
entrada no detector. Os dados extraidos das curvas das componentes do ruido relativo assim

como o coeficiente b estao dispostos na Tabela 4.6.
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Tabela 4.6 — Valores dos limites da regido quantico-limitada dos detectores DR 18M e CR MM 3.0, coeficiente
b, constantes de ruido obtidas, faixa avaliada para a analise do ruido e tecnologia dos detectores de imagem.

Faixa de Faixa de
Kerma limitac¢ao Expoente 5
Detector Tecnologia (kq”)  (ke?)  (kg?)
avaliada quantica (b)
(nGy) (nGy)
DR 18M DR (Csl) 54,56 - 959,9 75,6 —293,5 0,84 0,006142 0,4644  0,0000209
CR MM
30 CR 54,85-953,7 18,4-485,1 0,69 0,01933  0,3553 0,0000398

Ao avaliar as faixas de limitagdo quantica, observou-se que o detector DR 18M manteve
o dominio do ruido quéntico apenas entre 75,6 e 293,5 uGy, enquanto o CR MM 3.0 apresentou
uma faixa mais ampla, de 18,4 a 485,1 uGy. Esses resultados sugerem que o DR 18M ¢ propenso
a degradacdes na DQE nas baixas e altas exposi¢des devido ao predominio de ruido eletronico
e estrutural, respectivamente, enquanto o CR MM 3.0 mantém o ruido quantico como a
componente dominante sobre uma faixa mais extensa.

A decomposi¢do das componentes de ruido relativo (Figura 4.3 e Figura 4.16) deixa
evidente que o DR 18M apresenta coeficiente eletronico (kZ) mais elevado (0,4644) e ruido
estrutural (k2) de 0,0000209, enquanto o CR MM 3.0 apresenta valores menores de ruido
eletronico (0,3553 e 0,0000398, respectivamente), além de um coeficiente quéntico (ké =
0,01933) superior, coerente com seu maior dominio do ruido quantico.

O ajuste exponencial do desvio padrao linearizado apresentou expoentes b de 0,84 para
o DR 18M e 0,69 para o CR MM 3.0, indicando que ambos os detectores ndao possuem o ruido
puramente quantico (b = 0,5), porém com diferentes niveis de influéncia das componentes
eletronica e estrutural. O valor mais elevado de b no detector DR 18M demonstra maior
contribuicao de ruido eletronico e estrutural, especialmente em baixos valores de kerma como
observado na decomposi¢ao do ruido relativo. Ja o valor do coeficiente b obtido para o detector
CR MM 3.0 estd de acordo com o encontrado por Marshall e colaboradores (2011) para os
detectores de mesmo fabricante Agfa, MM 3.0R e HM 5.0, que apresentaram coefiente b de
respectivamente 0,65 e 0,60, no entanto a qualidade do feixe empregada para o calculo do
coeficiente b desses equipamentos foi diferente o que pode ter provocado diferenga entre os

valores.
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4.3.3 Funcao de transferéncia de modulac¢ao

Foi realizada a comparagao das curvas de MTF obtidas para a qualidade de feixe 28 kV

MoMo, dos detectores DR 18M ¢ CR MM 3.0 como ilustrado na figura 4.22.

—— Curva interpolada (DR 18M Agfa)
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Figura 4.22 - Curvas de MTF obtidas para os detectores de imagem CR MM 3.0 e DR 18M.

Os valores obtidos de frequencia espacial para a MTF de 10, 20 e 50% na qualidade do
feixe de 28 kV Mo/Mo, estao listados na tabela 4.7, juntamente aos valores de MTF referentes

a frequencia espacial de 5 mm™.

Tabela 4.7 - Valores calculados de MTF para os detectores de imagem DR 18M ¢ CR MM 3.0.

F P
requeflcla Frequéncia Frequéncia
espacial : R
Detect ara MTF espacial para espacial para MTF para$§
clector P “0v, MTF 20% MTF 10% mm-?
(1] _ —
(mm-1) (mm™1) (mm™1)
DR 18M 1,91 3,78 5,07 0,10
CR MM 3.0 1,01 2,11 2,99 0,02

A andlise da fun¢do de transferéncia de modulagdo (MTF) sugere um desempenho
superior do detector DR 18M em relagdo ao CR MM 3.0, especialmente nas altas frequéncias
espaciais. O detector DR, de conversdao indireta com cintilador de iodeto de césio (Csl),

apresentou frequéncia espacial correspondente ao ponto de 50% da MTF igual a 1,91 mm™,
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praticamente o dobro do observado para o sistema CR de fosforo granular (1,01 mm™). Além
disso, a MTF a 5 mm™ obtida para o DR (10%) foi cerca de 8% maior que a do CR (2%)),
reforcando a superioridade do detector de Csl preservar o contraste de detalhes finos da
imagem.

Essa superioridade entre os detectores DR de conversao indireta em relagdo aos
detectores empregados nos sistemas CR ¢ amplamente relatada na literatura (MARSHALL et
al., 2007; PEREZ et al., 2024). A inferioridade observada nos valores de MTF do detector CR
MM 3.0 pode ser justificada devido ao fenonemo de dispersdo lateral da luz estimulante
vermelha, durante o processo de leitura da placa de fésforo representado na Figura 4.23

(LEBLANS et al., 2011; IAEA, 2014).

G
Laser vermelho
v! lincidente

Grdos de
fésforo\‘:%
I

Figura 4.23 - Representacdo do espalhamento lateral do laser na camada de fosforo e fenomeno de "blur".

Fonte: IAEA, 2011

Quando o laser vermelho incide sobre a placa para liberar os eletrons armadilhados, o
laser ¢ espalhado lateralmente dentro da camada de fosforo, o que promove um borramento
optico “blur” e consequentemente a degragdo da resolucdo espacial do sistema (LEBLANS et
al., 2011). Esse espalhamento causa a superposi¢do das informagdes adjacentes da imagem,
degradando a MTF dos detectores CR e assim reduzindo a capacidade do sistema de imagem
reproduzir pequenos detalhes, ou seja, detalhes de alta frequencia espacial (IAEA, 2011).

Adicionalmente, as curvas de MTF foram comparadas com trés detectores de conversao
indireta de raios X avaliados na literatura, selecionados pela semelhanca tecnologica com o DR
18M e pela aplicagdo da mesma metodologia sob a mesma qualidade de feixe. Foram incluidos

nessa comparacao os detectores GE Pristina ¢ GE Essential, ambos analisados por Perez e
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colaboradores (2024), além de um detector da modalidade retrofit avaliado por Marshall e

colaboradores (2016). As curvas comparativas de MTF estdo apresentadas na Figura 4.24.

10 g, —eo— DR 18M Agfa
CR MM 3.0 Agfa
—-— GE Pristina (Perez et al., 2024)
0.8 1 i ------ GE Essencial (Perez et al., 2024)
NN —— DR Retrofit (Marshall et al., 2016)
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Figura 4.24 - Comparativo das curvas de MTF para a qualidade de feixe 28 kV MoMo.

O detector DR 18M apresentou frequéncia espacial de 1,91 mm™ para a MTF de 50%
e 5 mm' para a MTF de aproximadamente 10%, valores inferiores aos obtidos para os
detectores GE Essential (3,70 mm™ e 34%) e GE Pristina (2,73 mm™ e 20%) avaliados por
Perez e colaboradores (2024), ambos sistemas nativos de conversdo indireta dos raios X. O
desempenho do DR 18M, em termos da fun¢do de transferéncia de modulacao, mostrou-se
inferior ao do DR retrofit Smartbucky analisado por Marshall e colaboradores (2016), que
apresentou frequéncia espacial de 3,32 mm™ para a MTF de 50% e valor de 31% para a MTF
na frequéncia espacial de 5 mm™. Essa diferenca pode ser atribuida a configura¢do do
Smartbucky, em que todo o bucky do mamoégrafo foi substituido pelo smartbucky, proprio do
novo sistema de imagem.

Tal configuragdo difere dos sistemas retrofit, como o DR 18M e a placa RoseM da
fabricante Shimadzu, avaliada por Almeida e colaboradores (2025), nos quais apenas o detector
¢ acoplado ao mamdgrafo convencional por meio de um sistema de cabeamento apropriado. O
DR 18M apresentou propriedades de resolucdo espacial similares as do RoseM, cujas
frequéncias espaciais para as MTF de 50%, 20% e 10% foram de 2,07, 3,66 ¢ 5,56 mm™’,
respectivamente. Com isso, observa-se que as placas de imagem DR 18M e RoseM, da

modalidade Retrofit para a qualidade de feixe avaliada, apresentou desempenho de MTF
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intermedidrio entre os detectores integrados de conversao indireta e os sistemas baseados em
fosforo estimulével.

Os valores de MTF obtidos para o detector DR 18M, inferiores aos relatados para outros
detectores de conversdo indireta, podem estar relacionados a possiveis variagdes na espessura
da camada cintiladora. Segundo Miller e colaboradores (2005), a MTF tende a se degradar com
o aumento da espessura do cintilador, em virtude da maior dispersao lateral da cintilagdo gerada
no interior do material, fenomeno conhecido como veiling glare. Assim, camadas de Csl mais
finas favorecem uma melhor resolugdo espacial, ainda que impliquem em menor eficiéncia
quantica de detecgao, pois reduzem a absorcao dos fotons de raios X e elevam o nivel de ruido
do sistema. Em camadas cintiladoras mais espessas, o percurso da luz dentro do cintilador ¢
maior, resultando em maior dispersdo lateral e, consequentemente, em uma LSF mais larga.
Essa distribui¢do da luz sobre uma 4rea maior do que o ponto de incidéncia original resulta no
alargamento da LSF. A Figura 4.25 ilustra a diferenca entre as LSF’s de detectores com

camadas cintiladoras de menor e maior espessura, respectivamente.

X-ray X-ray

|
kL

Line spread functions

Figura 4.25 - Comparativo da Fung@o de Propagacdo de Linha (LSF) para diferentes espessuras de material
cintilador.

Fonte: LORAD, 2001

Diante disso, ¢ desejavel que a espessura da camada cintiladora seja suficiente para
absorver cerca de 80% da radiagdo incidente, equilibrando o desempenho em termos de MTF e
DQE. Embora o manual do fabricante do detector DR 18M nao informe a espessura de seu

cintilador, as propriedades inferiores de resolug@o espacial observadas nas curvas comparativas
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de MTF sugerem que esse sistema possua uma camada de Csl mais fina em relacdo aos demais
detectores de conversdo indireta analisados.

Junto a isso, 0 CR MM 3.0 apresentou frequéncia de 1,01 mm™ para a MTF de 50% e
2% para a MTF em 5 mm™', valores inferiores aos detectores digitais de conversdo indireta,
condizentes com as limitagdes intrinsecas de resolugao dos sistemas de fosforo estimulavel, nos
quais a dispersdo lateral do laser estimulante promove a degradacdo da MTF como esperado

pela literatura (LEBLANS et al.,2011; IAEA, 2014).
4.3.4 Espectro de Poténcia de Ruido Normalizado

A Figura 4.26 apresenta a comparagdo das curvas do espectro de poténcia de ruido
normalizado (NNPS) para os detectores CR MM 3.0 e DR 18M, obtidas com um kerma no ar

de entrada no detector de aproximadamente 54,5 puGy.
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Figura 4.26 - Curvas de NNPS dos detectores de imagem DR 18M e CR MM 3.0 para um kerma de
aproximadamente 54 pGy.

Observa-se que em toda a faixa de frequéncias, o CR MM 3.0 exibe valores de NNPS
mais elevados do que o DR 18M, com diferenca de ordem de grandeza visivel nas baixas e
médias frequéncias. A forma das curvas também difere onde o receptor de imagem CR
apresenta declinio mais acentuado do NNPS com a frequéncia espacial, e o DR 18M mantém
curva mais plana e de menor amplitude apresentando somente um aumento evidente nas baixas
frequéncias espaciais. A ampla faixa de limitagcdo quantica identificada (18,4 a 485,1 nGy) para
a placa de imagem CR indica que, nas condigdes avaliadas, o ruido quantico ¢ a principal
componente do ruido total, enquanto o ruido estrutural torna-se mais relevante em exposi¢des

elevadas.
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Nos dados individuais do DR 18M discutidos anteriormente, foi observado para o
detector DR 18M picos de frequéncias espaciais fixas atrelados a presenga de estruturas de
linhas relacionadas a grade nas imagens planas utilizadas (MARSHALL et al., 2016), que se
tornaram mais evidentes a medida que o kerma aumentava. Junto a isso foi notério para ambos
os detectores de imagem o aumento do NNPS para baixas frequéncias espaciais, se tornando
mais evidente em altos valores de kerma, comportamento esse que foi observado na literatura

e atribuido ao ruido estrutural (PEREZ et al., 2024; MONNIN et al., 2014).

4.3.5 Eficiéncia Quantica de detec¢cao

A eficiéncia quantica de deteccdo dos detectores CR MM 3.0 ¢ DR 18M foram
calculadas para o kerma de aproximadamente 541Gy utilizando a mesma qualidade do feixe, e

o grafico esta representado na Figura 4.27.
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Figura 4.27- Curvas de DQE dos detectores de imagem DR 18M e CR MM 3.0 para um kerma de
aproximadamente 54 pGy.

O detector DR 18M apresentou um DQE de pico de aproximadamente 53%, e uma DQE
de aproximadamente 6% para a frequéncia espacial de 5 mm™". Enquanto o receptor de imagem
CR apresentou uma DQE de pico de aproximadamente 33% e uma DQE 4% para a frequéncia
espacial de 5 mm™.

Observa-se que o detector DR 18M apresentou desempenho superior na preservacao da
razdo sinal-ruido (SNR) em baixas frequéncias espaciais para a DQE calculada com 54 pGy,
exibindo um valor de DQE de pico aproximadamente 20% maior. Esse resultado era esperado

com base nas analises anteriores, pois 0 DR 18M demonstrou melhor desempenho em baixas e
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médias frequéncias espaciais, especialmente em termos de MTF. Além disso, mesmo sob
dominancia da componente de ruido eletronico, o detector apresentou menores valores de
NNPS, contribuindo para a maior eficiéncia quantica de detecgao.

No entanto, para altas frequéncias espaciais, os detectores de imagem apresentaram
desempenho similar como uma diferenca de 2% no valor de DQE para a frequéncia espacial de
Smm™. A degradacdo da DQE do detector DR 18M para estruturas finas, podendo ser atribuida
ao forte incremento da componente do ruido eletronico que chegou a superar em 10% a
componente do ruido quantico, comportamento esse reportado por Marshall e colaboradores
(2011) para alguns detectores digitais avaliados.

Para fins comparativos, foram avaliadas novamente as curvas de DQE com a mesma
qualidade do feixe, utilizando um kerma de aproximadamente 116 pGy, e o grafico estd

ilustrado na Figura 4.28.
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Figura 4.28 — Curvas de DQE dos detectores de imagem DR 18M e CR MM 3.0 para um kerma de
aproximadamente 116 pGy.

Nota-se que, para esse valor de kerma, o detector de conversdo indireta DR 18M
apresentou valores de DQE inferiores aos obtidos para o detector CR MM 3.0. Para o DR 18M,
foram obtidos valores de DQE de pico e de DQE na frequéncia espacial de 5 mm™ de 25% e
2%, respectivamente. J& para o detector CR MM 3.0, esses valores foram de 28% e 4%.

Esse resultado indica que a preservacdo da SNR pelo detector DR 18M ¢ mais sensivel
ao kerma utilizado quando comparada ao comportamento do detector CR MM 3.0. Essa maior
sensibilidade pode estar associada a dominancia da fragcdo da componente de ruido estrutural
em relagdo ao ruido total a medida que o kerma no ar se aproxima do limite superior de sua

faixa de limitacdo quantica (IAEA, 2011; MARSHALL et al., 2007; ILLERS et al., 2004b).
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Tal interpretacao € coerente com o fato de o DR 18M apresentar uma faixa de dominio do ruido
quantico mais curta que a do CR MM 3.0, tornando-o mais suscetivel a influéncia das
componentes aditivas e multiplicativas do ruido.

Junto a isso os valores de DQE obtidos com aproximadamente 54 uGy, foram
comparados com os obtidos para os detectores de conversao indireta na literatura com valores
de kerma de entrada no detector mais proximo o possivel, devido dependéncia da DQE com o
valor de kerma o que poderia causar uma comparag¢ao injusta dos resultados. O grafico com as
curvas de DQE calculadas no presente estudo e as presentes na literatura utilizadas para

comparagao estao ilustradas na 4.29.

0.6
—eo— DR 18M Agfa (54.56 uGy)

CR MM 3.0 Agfa (54.85 pGy)
—-= GE Pristina (99 uGy)(Perez et al., 2024)
------ GE Essencial (92 pGy)(Perez et al., 2024)
—— DR Retrofit (Marshall et al., 2016)

0.5

0.4

0.2

0.14

0.0 T T T T
0 2 4 6 8 10
Frequéncia Espacial (mm-1)

Figura 4.29 - Curvas de DQE de detectores digitais utilizando a mesma qualidade de feixe.

Os valores extraidos das curvas de DQE de pico, assim como os valores de DQE para
frequéncia espacial de 5 mm™' e o kerma utilizado para o calculo da DQE estdao dispostos na

Tabela 4.8.
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Tabela 4.8 - Comparagéo dos valores de DQE com os valores obtidos na literatura para detectores de conversio
indireta.

GE Essencial GE Pristina Retrofit
a tect CR MM
Pzzz;?:;? 3;?832 0 (PEREZ etal, (PEREZ et (MARSHALL
) 2024) al., 2024) etal, 2016)
Pico de DQE
(eficiéncia em 0,53 0,32 0,53 0,56 0,53
baixa frequéncia)
DQE a 5 mm™ 0,06 0,04 0,16 0,16 0,32
Ki utilizado para
calcular a DQE 54,56 54,85 99 92 50

(nGy)

A comparagdo entre os dados de eficiéncia quantica de deteccdo (DQE) evidencia que
o DR 18M apresentou desempenho equivalente aos detectores de conversao indireta reportados
na literatura em termos da DQE em baixas frequéncias espaciais, mas com menor preservacao
da razdo sinal-ruido (SNR) nas altas frequéncias.

O pico de DQE obtido para o DR 18M foi de 53%, valor semelhante aos registrados
para os detectores nativos GE Essential ¢ GE Pristina, avaliados por Perez e colaboradores
(2024), e para o Smartbucky, caracterizado por Marshall e colaboradores (2016), todos com
picos de DQE com valores entre 53 e 56%. Esse resultado sugere que os detectores, DR nativos
e os detectores da modalidade Retrofit, de conversao indireta dos raios X possuem desempenho
comparavel para as frequéncias espaciais mais baixas utilizando 54,56 uGy.

Contudo, para a frequéncia espacial de 5 mm™, o DR 18M apresentou DQE de 10%,
inferior aos valores observados para os detectores GE Essential e GE Pristina, e 26% inferior
ao valor obtido para o Smartbucky. Essa inferioridade de desempenho para altas frequéncias
espaciais sugere que a dominancia do ruido eletrénico em baixos niveis de kerma no ar de
entrada no detector, para esse valor de kerma possa degradar a preservacdo da SNR pelo
detector assim como Marshall e colaboradores (2011) relataram para o sistema CR Carestream
EHR-M3, o Fuji Amulet e o Siemens Inspiration.

J4 o sistema CR MM 3.0 apresentou pico de DQE de 32% e DQE de 4% em 5 mm™,
valores inferiores aos observados na literatura para os detectores de conversdo indireta. Esses

resultados estdo em conformidade com os reportados por Marshall e colaboradores (2011) e
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Perez e colaboradores (2022), que descrevem a inferioridade da DQE em sistemas baseados em
fosforo fotoestimulavel devido ao espalhamento do laser vermelho lateralmente, fator que
limita a preservacao do contraste em altas frequéncias e por consequéncia limita a preservagao
da SNR. Dessa forma, os resultados obtidos neste estudo confirmam que, embora o DR 18M
Retrofit apresente DQE similar aos sistemas integrados de conversao indireta, sua resposta em
altas frequéncias espaciais aproxima-se do comportamento observado para o CR MM 3.0,
evidenciando as restrigdes intrinsecas do detector Retrofit em relagdo aos sistemas digitais
totalmente integrados e ao sistema Retrofit onde o Bucky ¢ completamente alterado para o
Smartbucky.

Embora o estudo tenha buscado aproximar ao maximo as condi¢des experimentais das
descritas por Perez e colaboradores (2024) e Marshall e colaboradores (2016), a comparagao
ideal do desempenho dos detectores DR 18M e CR MM3.0, em termos de DQE, requereria a
analise desse parametro em valores de kerma mais similares, uma vez que a DQE ¢ diretamente

influenciada pelo kerma no ar incidente.
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5 CONCLUSOES

O desempenho dos detectores digitais CR MM 3.0 e DR 18M, utilizados em
modalidades economicas de mamografia adaptadas a mamografos convencionais, foi
caracterizado fisicamente neste estudo. Os resultados obtidos atenderam aos objetivos
propostos, pois permitiram quantificar o comportamento da resposta ao sinal, analisar a
contribuicao das diferentes componentes do ruido e determinar as métricas objetivas de
qualidade de imagem, incluindo MTF, NNPS e DQE, conforme as diretrizes do protocolo
europeu (VAN ENGEN et al., 2013a).

A avaliag¢do da curva de resposta e da andlise de ruido demonstrou que ambos os
detectores apresentam comportamento logaritmico, indicando uma relacdo ndo linear com o
kerma incidente. O detector DR 18M apresentou maior sensibilidade ao sinal quando
comparado ao receptor CR MM 3.0. A decomposic¢ao do ruido evidenciou que o DR 18M opera
em uma faixa de limitacdo quantica mais estreita e, por isso, torna-se mais suscetivel ao
incremento das componentes eletronica e estrutural em valores mais baixos ou mais altos de
kerma, respectivamente. O CR MM 3.0 apresentou uma faixa de limitagdo quintica mais ampla
e menor influéncia do ruido aditivo para baixos valores de kerma no ar incidente no detector,
aproximando-se mais do regime puramente quantico.

Na determinacdo da MTF, NNPS e DQE, os resultados comprovaram a superioridade
geral do detector de imagem DR 18M em comparacdo com o CR MM 3.0. Onde a frequéncia
espacial para a MTF de 50% foi aproximadamente o dobro e apresentou valor de MTF 8%
superior a 5 mm™', demonstrando melhor resolu¢do espacial na preservacao do contraste de
estruturas finas, atribuida a tecnologia de cintilador de CsI com menor dispersao lateral de luz.
Em contrapartida, o CR MM 3.0 apresentou valores de NNPS mais elevados, especialmente em
baixas e médias frequéncias, o que pode ter impactado sua DQE. A DQE de pico do DR 18M
mostrou-se cerca de 20% superior para um kerma no ar de aproximadamente 54 pGy, indicando
uma melhor preservagdo da SNR para objetos de baixa frequéncia espacial. No entanto, em
altas frequéncias espaciais, o desempenho de ambos se equiparou, sugerindo limitacdes do
sistema retrofit DR 18M frente ao incremento das fontes de ruido, aditiva e multiplicativa
(eletronico e estrutural). Para os valores de DQE calculados com aproximadamente 116 pGy,
o detector CR MM 3.0 apresentou valores de DQE de pico e a 5 mm™ superiores aos do DR

18M em 3% e 2% respectivamente, evidenciando que a preservacao da SNR pelo detector DR
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18M pode ser comprometida em exposi¢des mais altas a medida que que a faixa limitada pelo
ruido estrutural se torna mais proxima.

Os valores de MTF obtidos experimentalmente para o DR 18M mostraram-se coerentes
com as especificacdes tipicas fornecidas pelo fabricante, com diferencas atribuidas as diferentes
metodologias de medi¢ao e calculo como sugerido por Perez e colaboradores (2022). Essas
diferengas refletiram na comparagdo dos valores tipicos de DQE fornecidos pelo fabricante e
os calculados nesse estudo, visto a dependéncia direta dos pardmetros de DQE e MTF. A
diferenca entre os valores pode também ser atribuida ao fato do fabricante nao fornecer o valor
de kerma no ar utilizado para o célculo dos valores tipicos de DQE, métrica dependente do
kerma no ar como observado no estudo.

A comparagdo com outros detectores de conversdo indireta avaliados na literatura
mostrou que o DR 18M apresenta desempenho intermediario, pois € superior ao CR MM 3.0
em praticamente todas as métricas quantitativas e se aproxima de sistemas integrados de
conversao indireta em baixas frequéncias em termos de DQE. Entretanto, o desempenho do DR
18M em altas frequéncias espaciais se mostrou mais sensivel a contribuicdo da componente de
ruido eletronico, com valores de DQE abaixo de sistemas de imagem de conversdo indireta:
Retrofit Smartbucky e de detectores DR totalmente integrados. Ainda assim, ¢ importante
destacar que, embora o presente estudo tenha buscado reproduzir condi¢des experimentais
proximas as utilizadas nas avaliagdes da literatura, as diferencas de kerma no ar incidente entre
os estudos podem ter influenciado as comparagdes realizadas, tornando necessaria uma analise
em condi¢des equivalentes para uma avaliagdo mais justa do desempenho dos detectores.

De forma geral, os detectores digitais de imagem, CR MM 3.0 ¢ DR 18M, do
fabricante Agfa instalados em mamografos convencionais apresentaram propriedades de
desempenho distintas. Para a maior parte dos parametros avaliados, os resultados obtidos para
o detector DR 18M foram superiores aos observados para a placa de imagem de fosforo granular
CR MM 3.0. Nas condi¢des experimentais analisadas, o DR 18M demonstrou potencial para
ser uma opgao intermediaria entre os detectores integrados comparados na literatura e a placa
de imagem avaliada CR no estudo. No entanto, para classifica-lo como uma opg¢ao viavel para
substituir o detector CR MM 3.0, seria necessario realizar uma avaliagdo mais abrangente dos
detectores sob as mesmas condi¢des, incluindo uma maior variedade de qualidades de feixe,
especialmente aquelas empregadas na pratica clinica. Idealmente, também seria importante
conduzir uma analise qualitativa da imagem, de modo a confrontar esses resultados com os

achados quantitativos obtidos na caracteriza¢cdo do desempenho dos detectores.
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6 PERSPECTIVAS FUTURAS

O estudo tem carater preliminar, com isso para classificar o detector DR 18M como uma
solugdo vidvel para substituir o detector empregado no sistema CR, seria necessario avaliar
outros parametros, assim como verificar as métricas avaliadas no estudo para as técnicas
radiograficas utilizadas clinicamente.

Dessa forma, como perspectivas de pesquisas futuras sugere-se que sejam realizadas as
medidas para outras qualidades de feixe utilizadas clinicamente para caracterizar de maneira
mais robusta o detector DR 18M e por fim comparar com os outros detectores digitais de
imagem disponiveis no mercado.

Visando confrontar os resultados quantitativos de desempenho e qualidade da imagem
obtidos no estudo com uma analise quantitativa, se sugere:

e Realizar medidas com o simulador de contraste-detalhe CDMAM;
e Investigar as propriedades dosimétricas de Dose Glandular Media (DGM)
obtidas com o detector DR 18M na pratica clinica em relagdo as outras

tecnologias.
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