Universidade Estadual de Campinas
Faculdade de Engenharia Elétrica e de Computacao
Departamento de Engenharia Biomédica

Avaliacao Automatica de
Parametros Fisicos de Qualidade de
Imagem em Sistemas de Radiologia

Digital Odontologica

Autor: Jorge André Girao Albuquerque

Orientador: Prof. Dr. Eduardo Tavares Costa

Este exemplar corresponde a
redacdo final da dissertacdo
defendida e aprovada pela
Comissao Julgadora em:

28 / 06 / 2001

BANCA:

Dissertacdo  apresentada a  Faculdade de
Engenharia Elétrica e de Computacdo da
Universidade Estadual de Campinas, como
requisito parcial para a obtencdo do titulo de
Mestre em Engenharia Elétrica.

Prof. Dr. EDUARDO TAVARES COSTA (FEEC/UNICAMP)

Prof. Dr. FRAB NOBERTO BOSCOLO (FOP/UNICAMP)

Prof. Dr. SERGIO QUERINO BRUNETO (CEB/UNICAMP)

Prof. Dra. VERA LUCIA DA SILVEIRA NANTES BUTTON (FEEC/UNICAMP)

Junho de 2001



FICHA CATALOGRAFICA ELABORADA PELA

BIBLIOTECA DA AREA DE ENGENHARIA - BAE - UNICAMP

ALl5a

Albuquerque, Jorge André Girao.

Avaliac@o automatica de parametros fisicos de qualidade de
imagem em sistemas de radiologia digital odontoldgica. /
Albuquerque, Jorge André Girdo. --Campinas, SP: [s.n.],
2001.

Orientador: Eduardo Tavares Costa.
Dissertacdo (mestrado) - Universidade Estadual de Campinas,
Faculdade de Engenharia Elétrica e de Computacgao.

1. Diagnostico por imagem. 2. Radiografia-qualidade da
imagem. 3. Dentes-radiografia. 4. Controle de qualidade. 5.
Agentes inteligentes (Software). 6. Garantia de qualidade. 7.
Funcdo de transferéncia 6tica. I. Costa, Eduardo Tavares. II.
Universidade Estadual de Campinas. Faculdade de
Engenharia Elétrica e de Computagdo. III. Titulo.




Resumo/Abstract

I - Resumo

Novos detectores de radiagdo, associados a sistemas de imagem digital, vém sendo
disponibilizados como alternativa aos filmes radiograficos odontolégicos. Logo, surge a necessidade de
comparar sistemas de imagem concorrentes € estabelecer protocolos de controle e certificacdo de
qualidade. Dentro deste contexto, foi desenvolvido neste trabalho um sistema integrado, com o objetivo
de permitir uma avaliacdo automdtica objetiva de sistemas de radiologia digital odontoldgica. Este
sistema integrado € composto por um conjunto de phantoms especificos para radiologia digital
odontoldgica intra-oral e um pacote computacional. Os parametros mensurados incluem resolugdo
espacial, funcdo de transferéncia de modulacio (MTF), curva sensitométrica, fator gama, densidade
espectral de poténcia (NPS), uniformidade integral, espalhamento da uniformidade diferencial,
granulosidade de Selwyn, coeficiente de variagdo, relacdo sinal/ruido integral, ruido quéantico
equivalente (NEQ) e eficiéncia na deteccao de quanta (DQE). Para a valida¢do do sistema descrito,
foram analisados quatro sistemas comerciais: Digora, Denoptix, Sens-A-Ray 2000 e CDR. Pela andlise
realizada, o sistema Digora apresentou NEQ e DQE superiores, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR
e Sens-A-Ray 2000. Os parametros NEQ e DQE indicam que o sistema Digora possui maior habilidade
para resolucdo de detalhes em baixo contraste e permite maxima reducgdo da dose.

Palavras-Chave: Radiologia digital odontolégica, controle de qualidade em radiodiagndstico,
eficiéncia na detec¢do de quanta, funcdo de transferéncia de modulacdo, densidade espectral de ruido,
ruido quantico equivalente, curva sensitométrica.

II — Abstract

New radiation detectors associated with digital image systems have become available as
alternative to the dental radiograph film. Therefore, it becomes necessary to compare competitive
image systems and establish quality control and assurance protocols. In this work, it was developed an
integrated system, allowing an automatic and objective evaluation of intra-oral dental digital
radiological systems. This ntegrated system tool comprises specific phantoms and software package.
The measured parameters include spatial resolution, modulation transfer function (MTF), sensitometric
curve, gamma factor, noise power spectrum (NPS), integral uniformity, spread of differential
uniformity, Selwyn granularity, coefficient of variation, integral Signal to Noise Ratio, noise equivalent
quantum (NEQ) and detection quanta efficiency (DQE). System validation was accomplished by
performance analyses of four commercial systems: Digora, Denoptix, Sens-A-Ray 2000 and CDR. Our
results show that the Digora system presented higher NEQ and DQE, followed by Denoptix, CDR and
Sens-A-Ray systems. NEQ and DQE parameters indicate that Digora is the best system for low contrast
details resolution and allows for maximum dose reduction.

Keywords: Digital dental radiology, quality assurance in radiodiagnostics, detection quanta
efficiency, modulation transfer function, noise power spectrum, noise equivalent quantum,
sensitometric curve.
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“Mas a vida € curta e a informacdo infinita... Abreviacdes sdo um mal
necessario e a tarefa do abreviador € fazer o melhor trabalho que,
embora intrinsecamente ruim, seja ainda melhor que nada...”

Aldous Huxley

Certa vez, um homem perguntou a Picasso por que ele ndo pintava as
pessoas como elas eram na realidade. Picasso ficou surpreso: ‘— Nao
entendo o que quer dizer!”, respondeu. O homem mostrou uma
fotografia de sua mulher. ‘- Veja!”, disse, ‘“ Como esta foto. Minha
mulher € exatamente assim”. Picasso pareceu duvidar: “— Ela é bem
pequena, ndo acha? E talvez um pouco achatada?”

John Seymour

“Quem se arrima a rosa ndo tem sombra.
Procurei a beleza e o sol me queima.”
Manoel Bandeira

“O resultado de um desenvolvimento matemdtico deve ser conferido
constantemente com a nossa intuicdlo do que constitui um
comportamento  aceitdvel. Quando essa conferéncia revelar
discordancia, devemos examinar as seguintes possibilidades: a) foi
cometido um erro no desenvolvimento matematico, b) os pressupostos
de partida sdo incorretos, c¢) as simplificacdes assumidas sdo
demasiadamente drésticas, d) nossa intuicio ¢é inadequada, e) um
principio novo foi descoberto.”

Harvey J. Gold

“E uma experiéncia como nenhuma outra: compreender que alguma
coisa que ocorreu em sua mente corresponde exatamente a alguma
coisa na natureza. E surpreendente. Ficamos espantados com o fato de
que um construto de nossa prOpria mente possa materializar-se no

mundo 14 fora. Um grande choque, e uma alegria muito grande”.
Leo Kadanoff



“Tenho forcas para caminhar, mas ndo para erguer o mundo.
Tenho forcas para respirar, mas nao para o absurdo.

Se lembra de quando sabiamos de tudo.

Me venda uma passagem pelo muro.

E voam nossos lencdis, nos campos giram girassdis no escuro.”

Paulo Rocha
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Byte
CCDh
CDR
CRT
DICOM

DQE
ERS
ESF
FDA
FFT
FWTM
FHTM
FRD
HVL
IEC

JPEG
KERMA
LSF
MTF
NEQ
NPS
NDT
OTF
PACS

Pixel
PMT
PRF
PSF
PSPL

RVG
SAR
SNR
TIFF

Digitos bindrios - do inglés: Binary digits.

8 Bits

Dispositivo de carga acoplada - do inglés: Charge Coupled Device.

Sistema radiografico Computer Dental Radiography.

Tubo de raios catédicos - do inglés: Cathodic Ray Tube.

Protocolo de comunicacdo em medicina- do inglés: Digital Communications in
Medicine.

Deteccdo efetiva de quanta - do inglés: Detective Quantum Efficiency.

Resposta ao degrau — do inglés: Edge Response Function.

Funcdo de espalhamento de borda - do inglés: Edge Spread Function.

Food and Drug Administration (Orgdo do governo americano).

Transformada rapida de Fourier - do inglés: Fast Fourier Transformer.

Relacdo largura meia altura - do inglés: Full width to half maximum.

Relagdo largura décimo da altura — do inglés: Full width to tenth maximum.
Distancia foco-receptor - do inglés: Focus to Receptor Distance.

Camada semi-redutora - do inglés: Half Value Layer.

International ~ Electrotechnical ~ Commission (Orgdo de regulamentacio
internacional)

Codificagao de imagem Joint Photographic Expert Group.

Dose absorvida — do inglés: Kinetic Energy Released per Unit Mass of Absorber
Func¢ao de espalhamento de linha - do inglés: Line Spread Function.

Funcdo de transferéncia de modulagdo - do inglés: Modulation Transfer Function.
Ruido qiiantico equivalente - do inglés: Noise Equivalent Quanta.

Densidade espectral de ruido - do ingl€s: Noise power spectrum.

Ensaio ndo destrutivo - do inglés: Non-Destructive Testing.

Funcdo de transferéncia optica - do inglés: Optical Transfer Function.

Sistemas integrados de arquivamento e comunicacdo de imagens - do inglés:
Picture Archiving and Communication Systems.

Elemento de imagem - do inglés: Picture Element.

Tubo foto-multiplicador - do inglés: Photo Multiplier Tube.

Resposta impulsiva do Sistema — do inglés: Point Response Function.

Funcio de espalhamento de ponto — do inglés: Point Spread Function.
Luminescéncia por armazenamento de fésforo - do inglés: Photo Stimulable
Phosphor Luminescence.

Sistema radiografico RadioVisioGraph.

Sistema radiogréfico Sens-A-Ray 2000.

Relacdo sinal/ruido — do inglés: Signal to Noise Ratio.

Codificag¢do de imagem Tagged Image File Format.
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Energia

Fase
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Coeficiente de atenuacgao linear
Coeficiente de absor¢do de energia

Coeficiente de transferéncia de energia

Freqiiéncia espacial no eixo radial
Angulo

Densidade

Variancia estatistica

Dimensao do pixel no eixo horizontal
Dimensao do pixel no eixo vertical
Fluéncia de f6tons

Fluéncia de energia

— Letras Latinas

a
f.g
h
Kk
J

Pq

s -

Area fisica do pixel (pixel pitch)
Funcdes reais fe g

Resposta impulsiva de um sistema linear

Curva sensitométrica

Unidade imaginéria

Probabilidades de um evento
Coordenada espacial no eixo radial
Luminancia 6ptica

Freqiiéncia espacial no eixo horizontal
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Capitulo 01 - Introducao

A radiografia representa um elemento de fundamental valor na clinica odontolégica
(BRETTLE et al., 1996). Utilizado desde o inicio do século, o filme intra-oral convencional foi a base
da técnica da radiografia odontoldgica e continua amplamente empregado na atualidade (WEBB, 1995;
KENGYLICS et al., 1999).

Na ultima década foram propostos novos detectores de radiagcdo, alternativos a pelicula
radiogréfica odontolégica (WORKMAN & BRETTLE, 1997; YOSHIURA et al., 1999-a). Estes novos
transdutores sdo, via de regra, associados a sistemas de imagem digital. Desta forma, surgiu a imagem
radiogréafica intrabucal digital direta (BRETTLE et al., 1996).

Nesta modalidade de obten¢do de imagem, um sensor reutilizdvel absorve a radiacdo emitida
por um tubo de raios-X convencional. Este sensor gera um sinal elétrico ou luminoso, que é
digitalizado e transferido a um microcomputador, onde as imagens sdo reconstituidas, arquivadas e
visualizadas.

Imediatamente, houve uma intensa difusdo desta técnica, com o continuo langcamento de
novos sistemas no mercado, tendéncia que persiste até hoje (BRETTLE et al., 1996). Entre as razdes da
disseminacdo desta tecnologia tem-se a dispensa do processamento de filmes (com reducdo de custo e
tempo de trabalho), viabilidade de armazenamento digital (através de bases de dados de imagens
corporativas), tratamento de imagens (disponibilizado no préprio software de aquisi¢do, possibilitando
o realce de detalhes diversos), aquisi¢cdo imediata, maior facilidade de operacdo e, principalmente, a
possibilidade de redu¢do da dose de radiacdo (devido a maior eficiéncia na deteccdo de quanta dos

sensores digitais em relacdo aos filmes) (BRETTLE et al., 1996).
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Surgiu a necessidade de comparar sistemas de imagem concorrentes desta nova tecnologia
sobre uma escala relativa de desempenho, além de estabelecer novos protocolos de controle de
qualidade para um sistema particular, monitorando sua performance com o tempo (WORKMAN &
BRETTLE, 1997). Com fim de desempenhar estas tarefas, foi sugerido avaliar uma grande variedade
de parametros quantitativos de qualidade de imagem (BRETTLE et al., 1996; YOSHIURA et al., 1999-
a; JANHOM et al., 1999; HUDA et al., 1997).

Dentro deste contexto, foi desenvolvido neste trabalho um sistema integrado, com o objetivo
de permitir uma avaliagdo objetiva de sistemas de radiologia digital odontoldgica. Este sistema
integrado é composto por um conjunto de phantoms especificos (In: ECRI, 1998) para radiologia
digital odontoldgica intra-oral (/n: ECRI, 1998) e um pacote computacional dedicado a avaliacdo
objetiva e quantitativa de parametros fisicos representativos da qualidade da imagem, interagindo para
automatizar o processo de avaliacao.

Para a validacdo e exemplificacdo do sistema descrito, foram analisados quatro sistemas
comerciais, representativos das diferentes tecnologias existentes. Como resultado desta andlise foi
possivel comparar estes sistemas e estabelecer critérios de qualidade.

O capitulo 03 apresenta uma revisao da literatura, abrangendo os principios fisicos de
formacao da imagem digital e da avaliacdo de sua qualidade. O Capitulo 04 ¢ dedicado a descricao dos
materiais e equipamentos envolvidos, bem como das técnicas e metodologias empregadas.

Os resultados obtidos através do sistema de avaliagdo implementado sdo apresentados no

capitulo 05 e discutidos no capitulo 06.
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Capitulo 02 — Objetivos

1) Constituir um conjunto de phantoms especificos para a andlise da qualidade de sistemas de
radiologia digital odontoldgica intra-oral direta.

2) Desenvolver um pacote computacional completo para andlise automadtica de parametros fisicos
quantitativos de qualidade baseados nas imagens radiograficas dos phantoms previamente
desenvolvidos

3) Analisar comparativamente sistemas comerciais de radiologia digital odontoldégica intra-oral

direta utilizando o sistema integrado desenvolvido.
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Capitulo 03 — Revisao da literatura

3.1 — Fundamentos Teoricos

Nesta secdo, tem-se uma breve revisao sobre a teoria da interagdo dos fétons com a matéria.
As definicdes e conceitos apresentadas nesta introdu¢do ndo pretendem abranger toda a teoria, mas
apenas introduzir os elementos necessarios para a compreensdo do texto seguinte. O conteido desta
introdu¢do pode ser facilmente compreendido, uma vez que suas defini¢des e propriedades estio bem
descritas na literatura. Contudo, uma ripida leitura do mesmo € recomendada para uma familiarizacdo
com as notagdes € nomenclaturas nos capitulos posteriores. Uma discussao mais completa é encontrada

em ALBUQUERQUE & COSTA, 2001.

3.1.1 — Breve revisao sobre radiacoes ionizantes

Segundo BARRET & SWINDELL (1981), o raio-X € uma radiacdo eletromagnética
(freqiiéncia de 10" a 10*' Hz). Esta radiacfo é produzida pela conversio da energia cinética de elétrons
em energia eletromagnética. No caso especifico de tubos de raios-X, esta radiacdo é produzida quando
um feixe de elétrons de alta energia (acelerados por uma grande diferenca de potencial) € colimado em
um pequeno ponto focal metdlico. A rdpida desaceleragao (perda de energia cinética) destes elétrons,
gerados em um catodo, ao colidir com o anodo metélico, produz um largo espectro continuo de raios-X
chamada radiag@o Bremsstrahlung (alemdo para radiac@o de freamento) (ATTIX, 1986; JANHS, 1983).

Também ¢ possivel que os elétrons incidentes ionizem 4dtomos no anodo metélico, criando
lacunas nas camadas mais internas (maior probabilidade de camadas K e L). Estas lacunas sdo

rapidamente preenchidas por transi¢des de elétrons de outras camadas, gerando uma emissdo de
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radiacdo com um espectro discreto caracteristicamente dependente do material do anodo, chamada de
radiagdo caracteristica (ATTIX, 1986; TORTORIC, 1992; SHIBUYA et al., 2000).

O feixe de raios-X gerado € denominado primario (BARRET & SWINDELL, 1981;
BUSHBERG, 1994). Os fétons do feixe primdrio interagem com o material do objeto clinico em
estudo, gerando um feixe secundério, que carrega a informac¢do de uma imagem de transmissdao do
objeto. Esta informagdo € adquirida por um detector de radiagdo, onde se inicia o processo de
recuperacdo da imagem formada.

Ao penetrar no objeto, o feixe primdrio é atenuado na medida que seus fétons constituintes
atravessam o meio. Esta atenuacdo se da por dois processos: espalhamento ¢ absor¢ao (BARRET &
SWINDELL, 1981; BUSHBERG, 1994). As perdas por espalhamento se referem a energia removida
do feixe primario por foétons redirecionados espacialmente do local primdrio da interacdo
(principalmente pelo efeito Compton). As perdas por absor¢do se referem a transferéncia de energia ao
objeto, principalmente por efeito fotoelétrico (ATTIX, 1986). As principais formas de interagdo dos
fétons com a matéria sdo: o efeito fotoelétrico e efeito Compton, visto que a produgdo de pares nao é
pronunciada na faixa de energia utilizada em radiologia odontolégica.

Conforme BARRET & SWINDELL (1981) para definir completamente um feixe de raios-X é
necessdrio especificar as distribuicdes espacial e espectral dos seus fétons constituintes. Embora essa
formulacdo seja fisicamente completa, consideracdes mais simples sdo mais uteis na pratica. Como
primeira medida de radiacao temr-se a ionizag¢do induzida, que indica diretamente o seu efeito bioldgico.
Com esta base, se define a exposicao (X):

X =0dQ/dm (1)
onde dQ € o diferencial absoluto da carga dos fons produzidos pela libera¢do de elétrons estimulada
pela incidéncia da radia¢do na massa de um elemento de diferencial de volume de ar dm. A unidade

normalmente utilizada é o Roentgen (1 R = 2,58.10™ C/kg).
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Alternativamente, pode-se definir o diferencial de energia transferida de pela radiacdo
ionizante a um diferencial de massa om. Deste modo define-se a dose absorvida (D):
D = de/dm (2)
onde a unidade de dose € o Gray (1 Gy = 1 J/kg) no Sistema Internacional (SI) de Unidades.

A taxa de dose absorvida é definida por D :iirr(l) dD/dt (3), cuja unidade padrio é Gy/s.

Embora as unidades de dose e exposi¢do ndo sejam dimensionalmente consistentes, é apresentada uma
metodologia de conversdo no Apéndice 2. A dose pode ser expressa em funcdo da distancia foco-

receptor (FRD) pela lei dos quadrados, expressa na Equacdo (46) (JANHS, 1983; TORTORIC, 1992):

D, FRD;

D, FRD?

C))

A fluéncia de fétons (P) representa o nimero N de particulas que atravessam uma pequena

esfera de diferencial de drea de sec¢@o oa:
® = JdN/da ©)

A unidade de fluéncia de fétons é mi”. A fluéncia de energia () representa o diferencial de
energia total carregada pelas particulas que atravessam uma pequena esfera de drea de seccdo da:

y =0de/da (6)

A unidade de fluéncia de fétons é J/m’> (BARRET & SWINDELL, 1981).

Quando um feixe colimado, com fluéncia de energia (y), incide normalmente sobre um
material absorvente de espessura dx e densidade p, uma porgdo da fluéncia de energia primdria Ay,
proporcional ao feixe incidente W e a espessura Ax, € convertida em energia cinética nos elétrons do
atenuador:

Ay = W, LAY (7)

onde | € uma constante de proporcionalidade. Reescrevendo (7) na forma diferencial:
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0
Yo (8)
ox

A energia cinética transferida por unidade de massa do atenuador (Ey) € definida por:

dy My
E =— = -

A grandeza (W/p) € denominada coeficiente de transferéncia de energia e a quantidade E;
também é denominada kerma (kinetic energy released per unit mass of absorber), tendo a mesma
unidade da dose absorvida: o Gray (1Gy = 1 J/kg). Nem todo o Kerma (Ey) produz ioniza¢do do meio,
pois parte da energia pode ser re-irradiada, portanto ndo contribuindo para a dose absorvida. Ao
considerar-se este efeito, o coeficiente de transferéncia de energia corrigido recebe o nome de

coeficiente de absorcao de energia (L..,/p):

Eabs = \lj [h ] (10)
p

onde L, (referido apenas por W) é denominado coeficiente de atenuacio. Para elementos com Z<30 e
energia média de fétons €,< 1 MeV, a diferenca entre (W/p) € (Uen/p) € menor que 1% (BARRET &
SWINDELL, 1981).

A grandeza y (hv) € representativa da fluéncia de energia carreada por fétons de energia hv. A
distingdo da energia do feixe em fun¢do da freqiiéncia v do féton, y(hv) é denominada espectro de
radiacdo . Em radiologia, a distribui¢do do espectro de energia y (hv) define o conceito de qualidade,
dureza ou penetraciao do feixe de radiacdo (BARRET & SWINDELL, 1981; ATTIX, 1986; JANHS,
1983; TORTORIC, 1992). A dose absorvida (D) por um determinado atenuador de espessura d é dada

por:

D(d) = IW (hv )[% ]e””’”" dhv (11)
0
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Ainda conforme BARRET & SWINDELL (1981) pode-se assumir um feixe monocromatico
ou monoenergético, quando houver predominancia de uma energia média nos fétons (g, = hv ). Para

o caso de radiagdo monocromadtica, apresenta-se a simplificacdo da Equacdo (11):
: fife
D(d) =\. ﬂje“w 4 ou ainda, D(d) = D,.e " =D,.e \ ° (12)
p

Define-se a camada semi-redutora (HVL — Half Value Layer) de ordem n como HVL,, = d tal
que D(d)/DO= Dabsorvida/ Dincidente = (1/2)n (ATTIX, 1986) Ou seja:

D(HVL

D(HVL,) -1 (13)
D, 2"

No caso especifico da camada semi-redutora de primeira ordem (HVL,), usualmente referida

apenas por camada semi-redutora (HVL), tem-se (ATTIX, 1986):

D(HVL

D(HVL) =0,5 (14)
D 0

Definir-se ainda o coeficiente de homogeneidade (HC — Homogeneity Coefficient) de um

feixe por:

oo HVL
HVL,

(15)

Conforme ATTIX, 1986, considera-se um feixe monocromatico se HC = V2 Sobre esta
aproximacao, o coeficiente de absor¢ao de energia é calculado diretamente da medida experimental da

camada semi-redutora:

= = (16)
p p.HVL, p.HVL,

[um ]_ In(2) _ 0,6931
Tendo em vista estes conceitos, define-se a energia equivalente de fotons para um feixe de

raios-X qualquer, como a energia dos fétons de um feixe idealmente monocromético que tenha a

mesma camada semi-redutora (HVL,) do feixe especificado (BARRET & SWINDELL, 1981):



Capitulo 03 — Revisao da Literatura

€, =hv (17)
A Figura 1 apresenta a relacio entre a energia equivalente de fétons e camada semi-redutora,
medida experimentalmente por SEELENTAG et al., 1979, para o aluminio (Al;s) € o cobre (Cuy).

Através da Figura 1, tanto é possivel estimar a energia equivalente de fétons quanto converter

reciprocamente valores de HVL, e HVL,,.

Energia equivalente do foton (Ke')

10 107 10"
Camada semi redutara (mm)

Figura 1 — Rela¢@o entre energia equivalente do féton e HVL, no cobre e aluminio (por SEELENTAG
etal., 1979)

Em resumo, para a caracterizacdo completa de um feixe de raios-X € necessario discriminar
duas grandezas distintas: a fluéncia e a energia dos fétons BARRET & SWINDELL, 1981), ambas

relacionadas com o espectro da radiacdo. Alternativamente, uma caracterizacado completa, para feixes
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aproximadamente monoenergéticos, pode ser fornecida em termos da dose (D) e da camada semi-

redutora (através da energia equivalente dos fétons) (ALBUQUERQUE & COSTA, 2001)

3.2 — Breve Historico da Radiologia Odontolégica

Os raios-X t€m sido empregados para produzir imagens utilizadas em medicina desde que
foram descobertos pelo fisico Wilhelm Conrad Rontgen em 1895 em suas experiéncias com tubos de
raios catddicos. De fato, as projecdes do corpo humano, obtidas por meio desta radiacdo, constituiram a
primeira técnica de diagnodstico por imagem (WEBB, 1995).

Rontgen tornou publica sua descoberta em 1896, sem registrar patente, por considera-la um
patrimonio da humanidade. Como resultado a técnica teve uma rdpida difusdo. Rontgen recebeu o
primeiro prémio Nobel de Fisica em 1901 (WEBB, 1995).

A primeira aplicagdo clinica real dos raios-X € atribuida aos médicos ingleses Ratcliffe e
Hall-Edwards, que, em 1896, utilizaram a técnica para obter uma imagem do interior da mao de uma
paciente, fornecendo uma cOpia impressa em um substrato de brometo de prata (emulsdo fotogréfica).
Esta imagem foi utilizada no dia seguinte pelo cirurgido J. H. Clayton, consistindo na primeira cirurgia
guiada por um exame de raios-X.

Ainda em 1896, o dentista alemdo F. Otto Walkhoff (In: Radiology Centennial, 2000)
realizou a primeira radiografia intrabucal, através da exposicdo da uma emulsdo fotogrifica em uma
placa de vidro no interior de sua prépria boca.

Em 1897, o Dr. Frank Van Woert (In: Radiology Centennial, 2000) realizou demonstragcdes
préticas de radiologia odontoldgica intra-oral e maxilofacial na Sociedade de Radiologia de Nova York.

Woert foi o primeiro a utilizar filmes Kodak ao invés de emulsdes em placas de vidro.




Capitulo 03 — Revisao da Literatura

O "Record" fabricado em 1905 pela industria alema Reiniger-Gebbert & Schall (atualmente
Siemens Corp.) foi provavelmente a primeira unidade de raios-X odontolégico comercialmente
manufaturada (In: Radiology Centennial, 2000). Este equipamento ja contava com prote¢do de chumbo
e colimador para radiografia intra-oral.

Apesar do esforco empregado apds a descoberta de Rontgen, pouco se conseguiu melhorar os
tubos de raios-X em relac@o ao foco e direcionamento do feixe.

William David Coolidge, fisico pesquisador da General Electric Corp., desenvolveu em 1913
uma técnica para tornar o tungsténio flexivel (In: Radiology Centennial, 2000). No mesmo ano,
Coolidge construiu o primeiro tubo a vacuo com catodo excitado com altas tensdes, utilizando um
filamento de tungsténio flexivel como fonte de elétrons para acelerar através do tubo. A implementagao
ficou conhecida como tubo de Coolidge e € a base de todas as unidades de raios-X atuais.

Em 1921, Coolidge desenvolveu um tubo de raios-X especialmente para aplicagdes em
radiografia odontolégica. Em 1920, Harry F. Waite Jr. patenteou o primeiro sistema de refrigeracio a
6leo a prova de choque. Waite entrou em acordo com a GE, e foi lancada em 1921 a unidade GE CDX.

Em 1948, o finlandés Yrjo Veli Paatero (In: Radiology Centennial, 2000) desenvolveu o
primeiro tomografico linear. Uma versdao contemporanea deste sistema pode ser vista na Figura 2.

O tomografico linear consiste de um tubo de raios-X e cassete (repositério de filme) rotativos,
que se movem em dire¢des opostas durante a exposicao. Desta forma, diferentes regides sao irradiadas,
mas devido a geometria do dispositivo, um determinado plano (plano focal) sempre € exposto.

Conseqiientemente, somente o plano focal (ajustado na arcada dentdria) € nitido na imagem. As visdes

panoramicas obtidas com esta técnica sdo utilizadas nas mais diversas aplicag¢des clinicas.
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Figura 2 — Tomégrafo linear contemporaneo.

3.3 — Evolucao dos Sistemas de Radiologia Digital Odontolégica

Tradicionalmente, foram utilizadas emulsdes de sais halogenados de prata (WEBB, 1995),
referidos como filmes radiograficos, como transdutores da radiacdo secunddria proveniente do objeto
clinico em estudo. A primeira tentativa de utilizar sistemas de imagem digital em radiologia consistiu
na digitalizagcdo do filme por camara de video ou scanner digital (COWEN et al., 1993). Esta técnica
foi denominada radiologia digital indireta.

O primeiro sistema comercial a obter imagens digitais sem a necessidade de filmes foi o
RadioVisioGraphy (RVG) (Trophy Radiologie, Vincennes, Franca) em 1987 (NELVIG et al., 1992).
Este sistema utilizava como transdutor de radiacdo uma matriz de CCD (charge coupled device)

justaposta a um cristal cintilador.
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Isso iniciou a era da radiologia digital odontolégica direta, ou radiografia computadorizada.
Em 1989, o RadioVisioGraphy recebeu a aprovacdo do FDA (Food and Drug Administration),
iniciando a sua comercializacdo nos Estados Unidos, sendo que ja se encontrava difundido na Europa
(VALE et al., 1995).

Em seqiiéncia, foram lancados os sistemas FlashDent (Villa Sistemi Medicali, Buccianasco,
Itdlia), Visualix/Vixa (Gendex Dental System, Mildo, Itdlia) e Sens-A-Ray (Regam Medical System,
Sundsvall, Suécia) (GOTFREDSEN, 2000). A tecnologia empregada nos sensores destes sistemas
também foi a de CCD.

Os CCDs podem ser sensibilizados diretamente pelos raios-X ou por fétons na faixa do
visivel, emitidos por uma placa intensificadora atingida pela radiacdo secunddria. Algumas montagens
incluem fibras ou lentes Opticas para conduzir a luz do cintilador ao CCD (MILES, 1993). A Figura 3

ilustra sensores de CCD comerciais.

Figura 3 — Sensores CCD dos sistemas radiograficos comerciais (A) Sens-A-Ray e (B) CDR.
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As matrizes de CCD sdo arranjos bidimensionais de transistores MOS, onde cada elemento
corresponde diretamente a um pixel da imagem. Os sinais elétricos provenientes do CCD sdo
digitalizados e transferidos ao computador por uma interface propria. A aquisicdo e transferéncia da
imagem sdo feitas quase que instantaneamente (MILES, 1993).

O sensor CCD ¢€ inserido em um suporte posicionador no interior da boca do paciente. A
exposi¢cao a radiacdo ¢ realizada externamente por uma unidade de raios-X convencional. Desta forma,
¢ obtida uma imagem de transmissdo das estruturas intra-orais. Um cabo externo € utilizado para a
comunicacdo do sensor com o microcomputador. Normalmente, um médulo externo € conectado entre
o sensor e o computador, sendo responsavel pela amplificagdo do sinal e isolamento elétrico.

Dentre outras tecnologias baseadas em estado s6lido atualmente disponiveis para a transducao
direta de imagens radiograficas, listam-se as matrizes amorfas de transistores em filmes de silicio (a-Si
TFT) e selénio (a-Se TFT), referidas por FPD (Flat Panel Detectors) (XINHUA et al., 2000;
KNUPFER et al., 1999; BESCH, 1998; FROJDH, 1999; GRANFORS, 1999). No entanto, estas
tecnologias ainda ndo foram disponibilizadas comercialmente em sistemas de radiologia digital para
fins odontoldgicos.

A propriedade de certos materiais de irradiar, na forma de luz, energia acumulada
previamente ¢é referida por luminescéncia (HILDEBOLT et al., 2000). A partir de 1926, foram
desenvolvidos sistemas de luminescéncia baseados na estimulacdo por radiacdo infravermelha. Na
segunda guerra mundial, essa tecnologia foi utilizada para produzir sistemas de visdo noturna (camaras
de infravermelho). Em 1947 foi proposta a utilizacdo de placas de fosforo, estimuladas pela exposi¢ao
aos raios-X. Estas placas poderiam gerar uma imagem latente durante a exposi¢cdo, posteriormente

recuperada pela luminescéncia resultante da estimulagdo com radiagao infravermelha.
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Em 1975, foi obtida a patente (Eastman Kodak Company, Rochester, NY) para o método
geral de varredura capaz de registrar essa energia luminescente e recuperar a imagem latente do fésforo
e armazend-la em arquivos digitais (HILDEBOLT et al., 2000; BORG et al., 2000).

Em 1981 a Fuji Corporation (Tokyo, Japdo) lancou comercialmente a tecnologia do sistema
de armazenamento de fésforo (PSPL — photostimulable phosphor luminescence). Os principios fisicos
de fonionamento dos sistemas de PSPL foram descritos na literatura pela primeira vez em 1983
(SVANAES, 1996; HILDEBOLT et al., 2000; BORG et al., 2000).

A tecnologia do PSPL consiste em filmes de bério-fluorohalogenados dopados com Eurépio
([Ba,Eu]FX, onde X é um halogénio: Br, CI ou I) HILDEBOLT et al., 2000; BRETTLE et al., 1996;
BORG et al., 2000). A Figura 4 ilustra placas de armazenamento de fésforo utilizadas em sistemas

radiogréificos comerciais.
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Figura 4 — Frente e verso de placas de armazenamento de fésforo (PSPL) utilizadas nos sistemas
radiogréficos comerciais (A) Digora e (B) Denoptix.

Durante a exposi¢do ao campo de raios-X, a transferéncia de energia dos fétons para elétrons

da dopagem de Eurépio promove sua excitagdo para a banda de condugdo. Estes elétrons, por sua vez,
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produzem uma ioniza¢do secunddria no Eurdpio, resultando em um significante nimero de pares
elétrons/lacunas (HILDEBOLT et al., 2000; STAMATAKIS et al., 1999).

Os elétrons excitados sdo apanhados no centro halogénio (FX). Nas telas intensificadoras
convencionais, os pares elétrons/lacunas apanhados recombinamrse imediatamente causando
luminescéncia. Nas placas de armazenamento de fésforo, a dopagem com bdrio determina um ‘gap”
intermedidrio, reduzindo a velocidade de decaimento. Desta forma, menos da metade dos pares se
recombinam espontaneamente. Os pares restantes persistem em um estado metaestdvel por um
consideravel periodo de tempo.

A concentragdo de pares armazenados € proporcional a exposi¢do local, e desta forma a
distribuicdo de elétrons forma uma imagem radiogrifica “latente”. A formagdo desta imagem &
eficiente porque o fésforo € mais facilmente sensibilizado pela radiacdo do que o filme convencional.
Entretanto, processos térmicos randdmicos causam o decaimento exponencial da imagem latente
através da fosforescéncia. Conforme HILDEBOLT et al. (2000), aproximadamente 25% a 50% do sinal
latente armazenado é perdido na primeira hora apds a exposi¢ao. O restante da imagem latente pode
persistir por dias.

Ainda segundo os mesmos autores, utiliza-se a recombinacdo estimulada dos pares
elétrons/lacunas remanescentes para recuperar a imagem. O complexo excitado de BaFX tem uma larga
banda de absorcdo centrada em 600nm. A estimulacdo é feita em um scanner a laser com comprimento
na faixa do vermelho (633 nm para laser hélio-neon ou 680 nm para laser semicondutor, usualmente
com poténcia na faixa de 10 mW).

O feixe laser € colimado em uma pequena regido. A estimulacdo libera os elétrons
armazenados, cuja recombinagdo libera luz na faixa de 300 a 500 nm (usualmente na faixa de 100 pW).
A Figura 5 mostra os espectros de emissao e estimula¢io das placas de armazenamento de fosforo FUJI

HR-V (In: FUJL, 1999).
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A luminosidade estimulada é conduzida via fibra dptica, onde a luz vermelha (luz de
estimulagcdo) é removida por filtros 6pticos e a luz verde (luz estimulada) é conduzida a um tubo
fotomultiplicador (PMT — photo multiplier tube).

No PMT, um campo elétrico acelera elétrons liberados pelos fotons incidentes. Estes elétrons
colidem com uma série de eletrodos, gerando nova emissao de elétrons em cascata. Ganhos da ordem
de 10° sdo possiveis HILDEBOLT et al., 2000). O sinal resultante é digitalizado por um conversor
analdgico digital.

Antes da reutilizacdo das placas de armazenamento de fésforo, se faz necessario estimular a
recombina¢do de cargas ainda remanescentes apds a ultima leitura. Este processo € referido por
apagamento, sendo realizado pelo brilho intenso de uma luz halogénea ou mesmo pela luz de um

negatoscopio.

Espectros de emisséo e estimulagdo das placas de PSPL
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Figura S — Espectro de estimulacdo e emissao de luz em filmes de PSPL (/n: FUJI,1999)
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De forma similar aos sensores de CCD, as placas de PSPL sdo posicionadas em um suporte
posicionador no interior da boca do paciente, onde € realizada a exposi¢cdo. As placas de
armazenamento de fésforo sdo dimensionadas em tamanhos similares aos filmes radiograficos
convencionais. Segundo WENZEL et al. (1999), as placas de PSPL seriam menos desconfortdveis ao
paciente, por ndo necessitarem de cabos para conexdo com o computador (Figura 06). A tecnologia do
PSPL também ¢ referida na literatura por radiografia de luminescéncia digital, radiografia de
armazenamento de fésforo ou radioluminografia (HILDEBOLT et al., 2000).

O primeiro sistema de radiologia digital odontoldgica a utilizar a tecnologia de PSPL foi o
Digora (Soredex, Helsink, Finlandia) em 1994 (HILDEBOLT et al., 2000; BORG et al., 2000;

HATAGAWA et al., 1997).

"
H-TY
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Figura 6 — Exposi¢ao de sensor intra oral através de suporte posicionador.

Posteriormente foram langados os sistemas baseados em CCD: CDR (Schick Technologies

Inc., Long Island City, NY), Sidexis (Sirona Dental Systems GmbH, Bensheim, Alemanha), Dexis
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(Medizinrechner GmbH, Bensheim, Alemanha), Dixel (J Morita Corp., Osaka, Japdo), Dixi/Dimax
(Planmeca Group, Helsinki, Finlandia), Dyxis (Villa Sistemi Medicali spr, Buccinasco, Itélia),
VistaRay (Diirr Dental GmbH, Dietzenbach, Alemanha), CygnusRay MPS (Cygnus Technologies,
Merignac Cedex, Franca), MPDx (Dental Medical Dignostic System Inc., Milwaukee, WI), Sigma
(Instrumentarium Corp., Tuusula, Finlandia), NI-DX (Dentsply New Image, Santa Clara, CA) e F1
iOX (Fimet, Helsinki, Finlandia), além dos sistemas baseados em PSPL: Denoptix (Gendex Dental
System srl, Mildo, Itdlia), CD-Dent (Orex Corp., Somerset, NJ), IntraScan (Planmeca Group, Helsinki,
Finlandia) (GOTFREDSEN, 2000). O Apéndice 4 contem uma tabela com os sistemas atualmente
disponiveis (2001) para fins de radiologia digital odontoldgica intrabucal.

Dentre as novas técnicas proporcionadas por estes sistemas, cita-se a radiografia digital de
subtracdo, baseada em softwares (Oral Diagnostic Systems, Amsterdan, Holanda e Diagnostic
Subtraction Radiology, Richardson, TX) que realizam a subtracdo digital de duas imagens da mesma
regido anatoOmica realizada com diferentes tempos de exposicio (COUTURE & HILDEBOLT, 2000).
Como progndstico, espera-se que novos sistemas de radiologia digital plana, baseados em detectores de
selénio amorfo, fornegam resolucao superior aos filmes convencionais (o sistema IntraScan da Gendex,
Helsinki, Finlandia, ja dispde de 22 pl/mm) (GREENE, 2000).

O atual estado da arte em diagndstico odontolégico por imagem consiste na introducao dos
sistemas de tomografia computadorizada odontolégica (HORTON, 2000). Dentre as caracteristicas
destes sistemas enumera-se a versatilidade, produzindo desde projecdes planas (utilizando a varredura
com feixe colimado para reduzir o espalhamento), a reconstituicdo de vistas cefalométricas e
panoramicas (como um tomdgrafo linear) e em alta definicio (escanograma), os algoritmos de
reconstrucao tomograficas helicoidais (comercialmente com fatias de até 2 mm), as tomografias de
volumes axiais com pequenas angula¢des (zonograma) e a reconstitui¢do tidimensional de volumes e

superficies (HORTON, 2000).
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Recentes avancos provém da introduc¢do da radiologia digital na telemedicina, atualmente
denominada teleradiologia (ROWLANDS & JI, 1999), através da transmissdo de imagens por
compartilhamento de redes de computadores ou linhas telefonicas (HILDEBOLT et al., 2000). Os
sistemas de imagem odontoldgica digital sdo plenamente compativeis com o conceito do protocolo de
comunicagdes digitais em medicina (DICOM - digital communications in medicine) (HILDEBOLT et
al., 2000), portanto, facilmente interfaceados em sistemas integrados de arquivamento e comunica¢io
de imagens (PACS - picture archiving and communication systems) existentes ou em implantagao
(HILDEBOLT et al., 2000; GREENE, 2000; STRICKLAND, 1999; FRIJA, 1998).

Estes conceitos ainda recebem impulso extra pela disponibilidade da tecnologia de
transmissdao de dados em banda larga, repositérios de arquivamento, sistemas de informacdo e

educacao a distancia (VERSTEEG et al., 1997).

3.4 — Consideracoes sobre qualidade de imagem.

Nesta secdo € feita uma discussdo sobre as restricoes do conceito de qualidade de imagem
enfocado neste trabalho. Conforme HART & SMITH (1992), a qualidade de imagem € um conceito
genérico aplicdvel a todas as modalidades de sistemas de aquisi¢do e reproducdo de imagem. Nao
obstante, isto ndo significa que seja um conceito bem definido ou estabelecido. A importancia da
discussdo sobre conceitos de qualidade de imagem aplicados a sistemas médicos envolve
intrinsecamente o valor da técnica para o diagndstico. Dentro de um conjunto especifico de situagdes
clinicas € essencial manter a maior fidelidade entre o objeto observado e a imagem disponibilizada de
forma a proporcionar a capacidade de deteccdo e descri¢do acurada de anormalidades.

Ainda segundo HART & SMITH (1992), deve-se considerar que a qualidade da imagem deve

ser avaliada como um processo de duas etapas: a deteccdo de dados, representando a qualidade do
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processo de obtencdo de informacdo pelo instrumento de imagem, € o processamento/exibicdo de
dados, representando a qualidade final da imagem exibida.

Dentre as tarefas relacionadas com a segunda etapa, lista-se a exibi¢do de dados em monitores
de tubos de raios catddicos (CRT — cathodic ray tube) ou cépias impressas. Os monitores de CRT
apresentam niveis de luminancia inferiores aos negatoscopios, fungcdo de transferéncia nao-linear,
distorcdo geométrica e potencial para fadiga visual, além de resolucdes, espacial e de quantizagao,
inferiores as fornecidas intrinsecamente pelas técnicas de PSPL e CCD (HILDEBOLT et al., 2000;
HART & SMITH, 1992). O impacto clinico destas limita¢gdes ndo estd claramente estabelecido e requer
maiores estudos HILDEBOLT et al., 2000). A tarefa de processamento da imagem adquirida guarda
estreito compromisso entre o software disponivel e as tarefas e situagdes clinicas em questao, sendo de
dificil avaliacao global (HART & SMITH, 1992).

Este trabalho enfoca unicamente a deteccdo de dados, uma vez que esta modalidade determina
o potencial do instrumento para sua utiliza¢do clinica com um dado propédsito pretendido. Sobre esta
considerag@o, observamos ainda que a qualidade de imagem ndo pode ser considerada isoladamente: a
utilizacdo pretendida da informacdo deve ser definida em forma de tarefas de forma a integrar o
conjunto do processo da medi¢do da qualidade (HART & SMITH, 1992).

Como primeira aproximagao, devemos dividir as tarefas relacionadas a avalia¢ao da qualidade
por uma hierarquia de complexidade. A divisdo apresentada na Figura 7 é uma extensao da divisao de
hierarquias proposta por SHARP em 1992 (ALBUQUERQUE & COSTA, 2001).

O primeiro nivel (N1) relaciona a qualidade da imagem a quanto determinados parametros
fisicos aproximam-se do ideal tedrico. Neste aspecto a qualidade representa diretamente a eficiéncia na
representacao do objeto em estudo. A subjetividade do observador humano ndo toma parte nesta etapa,

sendo puramente objetiva (SHARP, 1992).
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Avaliagdo de Qualidade de Imagem

N1-Performance Objetiva

N2-Decisdo da faixa de variagcdo aceitavel da performance

N3-Decisdo sobre a efetividade da utilizacao da técnica

N4-Comparagao relativa entre sistemas concorrentes

N5-Comparagao com outras técnicas relacionadas a determinada tarefa clinica

N6-Estimacao do valor da técnica de imagem para o processo de diagndstico clinico

Figura 7 — Hierarquia de complexidade para avaliacdao da qualidade de imagem

O segundo nivel (N2) se refere a significincia de desvios de performance no
comprometimento da execucdo de tarefas dinicas. O propdsito desta avaliagdo de qualidade consiste
em detectar e corrigir preventivamente mudancas de performance que indiquem a probabilidade de
uma falha que comprometa a utilizacio clinica do sistema (SHARP, 1992). Neste enfoque, parametros
de desempenho sao utilizados como indicadores do controle de qualidade de um sistema particular com
o tempo.

O terceiro nivel (N3) representa aspectos de utilizagao do sistema sobre seus diversos ajustes
e compromissos entre diferentes parametros de qualidade (ex. resoluc¢do x sensibilidade) sob enfoque
do desempenho de determinada tarefa clinica desejada (SHARP, 1992).

Desta forma, deve-se definir o conceito de tarefa clinica. Simplificadamente, pode-se dividir a
tarefa clinica em duas categorias: estimacdo e classificacio (HART & SMITH, 1992). Em radiologia, a
estimagdo envolve a medicdo da extensdo espacial ou a intensidade de determinada caracteristica da
imagem (HART & SMITH, 1992; BRICKLEY, 1998; ROHLIN & MILEMAN, 2000). A classificacao,

constituinte primordial da tarefa clinica, consiste em nomear uma caracteristica da imagem entre um
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limitado nimero de categorias possiveis. No caso mais simples, constituida por duas categorias, esta
tarefa € denominada detec¢do, e usualmente representa a caracteristica em estudo como normal ou
anormal (HART & SMITH, 1992; SHARP, 1992).

O quarto nivel (N4) se refere a possibilidade da comparagdo relativa de qualidade dos
sistemas disponiveis com seus concorrentes no mercado sobre um escala relativa de desempenho
(ALBUQUERQUE et al., 1999). Esta comparacdo serve para orientacdo de aquisi¢des e definicao de
estratégias de atualizacdo tecnoldgica.

O quinto nivel (N5) representa a comparagao entre diferentes técnicas de imagem. Esta tarefa
encontra a dificuldade da obtencdo de bases de comparagdo comuns. A avaliacdo deste nivel ndo deve
considerar apenas a performance de uma técnica, mas o tipo de informagdo gerada, e sua conformidade
com determinada tarefa clinica especifica (SHARP, 1992).

Finalmente, no sexto nivel (N6) inclui-se a avaliagdo do valor global da técnica sobre o
processo de diagnostico (SHARP, 1992). Este nivel promove a discussdo geral sobre o custo/beneficio
da técnica.

O corrente trabalho apresenta enfoque na andlise de primeiro nivel, sendo portando a base
para a obtencao das tarefas de maior complexidade, resultantes de sua extensao. Percebe-se, portanto, a
utilidade da aplicac@o deste estudo nas areas clinica e administrativa. Dentro desta restri¢ao, encerra-se
o desenvolvimento de uma andlise matematica que avalie a qualidade da imagem relativa, dado que o
operador humano € excluido.

Em formulacdo mais criteriosa, mesmo esta andlise matematica deve ser condicionada a uma
tarefa especifica, representada usualmente em termos de uma funcdo de descricio do objeto. Desta
forma, os parametros de qualidade condicionados a tarefa podem ser utilizados como fungdo de custo
para um classificador Bayesiano. E descrito que estes classificadores (observadores ideais) tém indices

de acerto superiores a operadores humanos (HART & SMITH, 1992; ROHLIN & MILEMAN, 2000).
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Contudo, a funcdo de custo somente € mensurdvel para um limitado nimero de tarefas simples. Talvez
no futuro sejam possiveis formulacdes com maior ndmero de tarefas (HART & SMITH, 1992).

Nao obstante, na literatura (WORKMAN & BRETTLE, 1997; BARRET & SWINDELL,
1981; DAINT & SHAW, 1976) sao descritos certos parametros como bons descritores genéricos da
qualidade de imagem em uma larga faixa de tarefas. Recomenda-se a utilizac@o criteriosa destes
parametros, sempre condicionada a avaliacdo de observadores humanos. O principal parametro
sugerido na literatura com esta caracteristica € a deteccao equivalente de quanta (DQE — detective
quantum eficience) (BRETTLE et al., 1996; KENGYLICS et al., 1999; WORKMAN & BRETTLE,
1997; YOSHIURA et al., 1999-a; JANHOM et al., 1999; HUDA et al., 1997, BARRET &
SWINDELL, 1981; DAINT & SHAW, 1976; STAMATAKIS et al., 1999; ROWLANDS & JI, 1999;
GRANFORDS & AUFRICHTIG, 2000; MOY & BOSSET, 1999; ZANELLA & ZANNONI, 1996 e
1999; ONTTONELLO et al., 1998; KANDARAKIS et al., 1997). Nas secOes posteriores, tem-se a
definicdo do DQE como uma razdo quadratica entre as relacdes sinal/ruido da imagem de saida e da
imagem de transmissao.

De forma complementar a qualidade de imagem, a seguranca da técnica de diagndstico
consiste em outra tarefa a ser otimizada BRETTLE et al., 1996; WORKMAN & BRETTLE, 1997).
No caso dos sistemas radiograficos, a seguranga da técnica estd intimamente relacionada a reducio da
dose de radiacdo. No entanto, a reducdo da dose somente pode ser utilizada como parametro
comparativo se tomada relativamente a qualidade de imagem (HART & SMITH, 1992). A priori, a
meta € a redugcdo da dose necessdria para a obtencdo de uma imagem com determinada qualidade
necessdria. Esta tarefa também € desempenhada pelo DQE. O DQE também pode ser descrito como a
normalizacdo do ruido quadrético equivalente na imagem de saida (NEQ — noise equivalent quanta) em
funcdo do numero de quanta incidente por area de detec¢do. O incremento do DQE pode ser

interpretado como uma reducdo da quantidade de fétons necessdrios para a obtencdo de um mesmo
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ruido quadratico equivalente (NEQ). Desta forma, o DQE exprime a sensibilidade do sistema aos
fétons, ou seja, a eficiéncia de sua detec¢do (BRETTLE et al., 1996; BARRET & SWINDELL, 1981;
DAINT & SHAW, 1976). Uma extensa discussao sobre o DQE serd promovida adiante.

Neste trabalho foi desenvolvido um sistema integrado de avaliacdo automdtica de qualidade,
na qual uma grande variedade de parametros fisicos de qualidade pode ser estimada. Todavia, o
enfoque principal do nosso pacote de qualidade consiste na obtencdo do DQE, parametro relacionado a
qualidade e seguranca da técnica. Como este parametro é exclusivamente representativo da deteccdo de

dados, tem-se a classifica¢do do sistema desenvolvido como de nivel N1 na hierarquia proposta.

3.5 — Parametros fisicos da qualidade de imagem.

A avaliacio de qualidade de imagem na presente pesquisa foi baseada na estimativa
automatica da deteccdo efetiva de quanta (DQE). Pelo artigo 54 do ICRU (International Comission on
Radiation Units and Measurements) recomendam-se trés parametros fisicos como fundamentais para a
especificacdo técnica de um sistema de imagem:

(a) Propriedades de resolugdo espacial;

(b) Curva sensitométrica;

(¢) Propriedades de ruido.

O principal parametro fisico indicador da resolu¢do espacial sugerido na literatura € a funcao
de transferéncia de modulacio (MTF — modulation transfer function), que expressa a correlacio
espacial na saida entre o sinal de entrada e sua vizinhanga. Por sua vez, a curva sensitométrica expressa
a caracteristica de ganho pontual entre os sinais de entrada e saida, independentemente da vizinhanca
(BRETTLE et al., 1996; WORKMAN & BRETTLE, 1997; BARRET & SWINDELL, 1981; DAINT
& SHAW, 1976). A combinacio dos processos distintos de formacdo da imagem expressos pela MTF e

pela curva sensitométrica exprime a capacidade do sistema de reproduzir o sinal de entrada.O principal
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parametro fisico indicador da geragcao de ruido sugerido na literatura é a densidade espectral do ruido
(NPS — noise power spectrum).

As propriedades de reproducao do sinal de entrada e geracdo de ruido sdo combinadas na
estimativa do DQE. Destarte, constitui-se uma hierarquia de parametros, vista na Figura 8. Os trés
parametros basicos promoveram o desenvolvimento de trés moddulos especificos de andlise e trés

phantoms associados (In: ECRI: Phantoms, 1998).

DQE/NEQ

Resposta ao sinal de entrada

Curva Sensitométrica MTF

Geragéo de Ruido

NPS

Figura 8 — Hierarquia de parametros de qualidade.

3.5.1 — A funcao de transferéncia em sistemas de imagem radiografica.

3.5.1.1 — Funcao de transferéncia de modulac¢ao

Assumindo que os sistemas de imagem por transmissdo sao causais, lineares e invariantes
ao deslocamento, pode-se descrevé-los por funcdes de transferéncia (OPPENHEIM & SCHAFER;
1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989):

G(u,v) = H(u,v).F(u,v) (18)
onde F(u,v) é a transformada de Fourier da imagem de transmissdo, representada pela distribui¢io

espacial do campo de radiacdo secunddria, G(u,v) € a transformada de Fourier da imagem adquirida
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pelo sistema radiografico e H(u,v) é a funcao de transferéncia, transformada de Fourier da resposta
impulsiva do sistema PSF(x,y) (point spread function).

O conceito de funcdo de transferéncia consiste em uma modelagem robusta, porém o
significado fisico da influéncia de determinado componente de freqii€éncia da fungdo de transferéncia
(H(uy,vy)) na imagem final ndo se torna imediatamente claro (BARRET & SWINDELL, 1981). Para
remediar esta defici€ncia, propde-se a modelagem das imagens de entrada e saida como representadas

na Equacdo (19) (ALBUQUERQUE & COSTA, 2001):
fx,y)= l_)+ADcos(27'l:(xu1 +yv,)) e g(x,y)= |H(0,0)|5+ |H (u,,v, )|AD cos(2t(xu, +yv,)) (19)
onde D e AD representam, respectivamnente, o valor DC é a amplitude da telha fundamental f(x,y).

Define-se a modulac¢io ou contraste (M) de uma fun¢do, conforme proposto por COLTMAN

(1954):

Fu)™ = fooy)™
M = -
F )™ + £, y)™ (20)

Desta forma, sdo dadas as modulacdes dos sinais de entrada e saida:

M), =T D= LGI™ AD 8yl y™ [ AD
> V1 Jentrada f(x’ y)max+f(x, y)min D 2 Y1/ saida g(x’ y)max+ g(x’ y)min H(0,0) D

(21)

A razdo entre a modulacao dos sinais de entrada e saida é dada por:

M(u >V )saz'a
M (u,,v,) = sl
Mu,,v,)

B ‘H(ul,v1 )‘
~ H(0,0)

(22)

entrada
A soma das componentes de modulagdo (M) para todo o espago de freqiiéncia {u,v}, compde
o0 médulo da funcdo de transferéncia optica ou funciao de transferéncia de modulacio (BARRET

& SWINDELL, 1981):

M(u’v)saz'da — |H(M,V)|
M(l/l, v)entrada H(O’O)

MTF (u,v) = |OTF (u,v)| = (23)

28



Capitulo 03 — Revisao da Literatura

A modulagao MTF(u,,v,), em determinada freqii€éncia (u;,v;), pode ser interpretada como a
degradacdo do contraste de objetos de dimensdes (1/u;,1/v;) (BRETTLE et al., 1996). Deste modo, a
MTF(u,v) apresenta uma estreita relacdo com a resoluc@o espacial do sistema: sistemas ideais devem
possuir modulag@o préxima da unidade na faixa de freqii€ncia de interesse.

Embora possa ser utilizada para avaliar a performance de um sistema de imagem, a
MTF(u,v) ndo fornece uma caracterizacao completa do sistema, devendo ser acrescidas as informacdes
do ganho DC (H(0,0)) e da fase da funcdo de transferéncia (PTF — phase transfer function) Q.
(HAYKIN, 1989). Usualmente a fase da funcdo de transferéncia PTF(u,v) € ignorada em protocolos de
avaliacdo de qualidade (BRETTLE et al., 1996). Isto se deve a dificil interpretacdo fisica deste dado.
Contudo, sabe-se que, caso o sistema seja de fase ndo minima (PTF(u,v) ndo for linear), poderdo
ocorrer distor¢cdes geométricas na imagem da saida (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990;

HAYKIN, 1989).

3.5.1.2 — Funcao de espalhamento de linha

A MTF(u,v) pode ser obtida diretamente através da transformada de Fourier da resposta
impulsiva do sistema (PSF(x,y)). No entanto, este enfoque pode ser dificil na pritica. Quando uma
fonte de radiacdo se torna pequena o suficiente para se aproximar de um impulso, a quantidade de
radiacdo remanescente pode ser muito pequena (BARRET & SWINDELL, 1981; GEARY, 1978).
Alternativamente, pode-se utilizar a resposta a uma linha de irradia¢do, preservando uma intensidade
de fluxo minima. Esta formulacdo é conhecida por funcdo de espalhamento de linha (LSF — line
spread function) (HAUSS, 1985).

Esta linha de irradiacdo pode ser representada por uma fung¢do impulso orientada

perpendicularmente com um eixo r. Desta forma LSF(x,y) = h(x,y)*d(r), onde o eixo r é definido por
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qualquer reta contida no plano {x,y}. Conforme a modelagem apresentada em ALBUQUERQUE &

COSTA (2001):
S{LSF(r}=Hv) (24)

A Equacio (24) mostra que a transformada de Fourier de LSF(x,y) € a funcdo de transferéncia
H(u,v), estimada sobre o eixo r. Se a h(x,y) for hermitiana, H(v) caracteriza completamente o sistema
(BARRET & SWINDELL, 1981). Esta aproximacdo € geralmente vélida nas condi¢des experimentais,

considerando que os sistemas radiograficos tendem a ser isotropicos.

3.5.1.3 - Funcao de espalhamento de borda

Colimar um feixe de radiagdo em uma linha fina o suficiente para a aproximacgao da LSF(x)
também pode ser dificil experimentalmente (BARRET & SWINDELL, 1981). Alternativamente,
H(u,v) pode ser estimada a partir da resposta a um degrau de absor¢ao uniformemente irradiado. Esta
formulagdo é conhecida por fun¢ao de resposta ao degrau (ERF — edge response function) ou fun¢ao
de espalhamento de borda (ESF — edge spread function) (XINHUA et al., 2000; JUDY, 1979;
SCHNEIDERS & BUSHONG, 1980; ROSSMANN, 1968 e 1969). Seja um degrau unitdrio orientado
segundo um eixo r qualquer:

1 ,r=20

ERF(x,y) = h(x,y)*u(r),  u(r)= {0 <0 (25)

Dai sequie, conforme a modelagem apresentada em ALBUQUERQUE & COSTA (2001):

dERF
HW) =3{LSF(r)}= S{T(r)} (26)
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3.5.1.4 — Caracteristicas gerais da funcao de transferéncia de modulaciao

Utilizando o teorema do valor médio H (0) = jh( r)dr , pode-se re-escrever as Equacdes (24) e

—oo

(26) (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989):

MTFW) =| [LSF(r)e™ 12V g / TLSF(r)dr 27)
I e o
e r e r

A Figura 9 ilustra o procedimento para a estimativa da MTF(Vv) a partir da ERF(r), implicito

na Equacdo (28):

G S
Modulagao
Derivacao | LSF(r) 3 1
vy E) = —
> 0
X X

A%

Figura 9 — Procedimento para estimativa da MTF(v) a partir da ERF(x)
Na Figura 9, G representa a adimensional “nivel de cinza”, grandeza em que se expressam as imagens
monocromadticas nos sistemas radiograficos digitais, e S representa a adimensional “intensidade de
radiacao”, dada pelo complemento digital de G (S =255 - G).

Se o sistema de imagem fosse ideal, LSF(r)=03(r) e MTF(v)=1. Na prética, ocorre degradagio
da MTF(v) por diversos fatores, tais como o espalhamento de radiacdo, detector ndo-ideal, abertura do
foco do feixe e o processo de amostragem. Desta forma a MTF(u,v) € o produto das funcdes de
transferéncias de todos os processos independentes, causais, lineares e invariantes ao deslocamento,

envolvidos na formagdo da imagem (BARRET & SWINDELL, 1981).
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Como exemplo da modelagem de processos degradativos, temrse a componente
MTFgeieccio(U,v) que exprime a soma da contribui¢do de vérios mecanismos de espalhamento da
radiacdo internos ao detector, através dos efeitos de difracdo, refracdo e reflexdo. Esta componente
depende basicamente da constituigio do detector. A componente MTFgunamento(U,V) , define o
espalhamento do préprio campo de radiagdo secunddria, proporcionado pelo meio de propagacio,
filtros e pelo préprio objeto em estudo. Também pode-se modelar a degradagdo constituida pela
abertura focal da fonte de raios-X, idealmente pontual. A componente MTF;y ., (u,v) exprime a
degradacdo devido a area finita da abertura focal, gerando uma composicao de respostas impulsivas

para cada componente pontual da drea da abertura (BARRET & SWINDELL, 1981; HAUSS, 1985).

Adicionalmente, a componente A, (u,v), referida neste estudo por fungdo de

transferéncia de amostragem (ALBUQUERQUE & COSTA, 2001), exprime a degradagdo inserida

pelo processo de amostragem da imagem em pixels de dimensdes Ax e Ay:

_ sen(TuAx) sen(TvAy)
TuAx Ay

A (29)

Ay (1, V)

Todos estes processos descritos podem ser combinados para a modelagem da fungdo de
transferéncia do sistema, dada na Equacao (30):
MTEF(u,v) = MTF;oca (0,V).MTF espathamento(UV)-MTFgeteceio(U,V)- A axay(1,V) (30)
A Figura 10 ilustra a representacdo gréafica da Equacgado (30), onde os processos de degradagdo
sdo descritos como sistemas causais lineares em cascata.

F(u,v) G(u,v)

MTFioca(u,v) MT Fespainamento( U, V) Ancay(U,V)

Figura 10 — Processos independentes envolvidos na degradacdo da MTF(u,v).
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Supondo que os trés primeiros componentes da Equagdo (30) sejam isotropicos e possam ser
descritos como somatodrios de processos gaussianos, a funcdo de transferéncia de modulagdo do sistema
optico de deteccao, desconsiderando a discretizacao digital (MTF;(v) =

MTFocai(0, V). MTFcgpainamento(U,V)- MTFE e iecci0(U,v)), pode ser descrita por:

—-m.(r

— 1)’ Y o on % 2
PSF,(r)=— ZJ_G p( o j:MTFi(V)—n;exp( mvs,?) @

onde a formulagdo descrita acima para PSF;(r) é conhecida como transformada gaussiana (BETHEA &
DURAN, 1995). Percebe-se que o efeito do espalhamento gaussiano resultante sobre a MTF;(v) é
tornd-la uma ponderacdo de gaussianas, representadas por decaimentos exponenciais centrados do
espaco de freqiiéncias e com somatdrio unitério.

Uma ponderacdo de fungdes positivas monotonicamente decrescentes ¢ uma funcdo positiva
monotonicamente decrescente (LIMA, 1976). Logo a MTF;(v), como ponderacdo de decaimentos
exponenciais unitdrios, consiste em uma fung¢do monotonicamente decrescente. Isto caracteriza os
sistemas de imagem Opticos como filtros passa-baixas (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990;
HAYKIN, 1989).

Pela Equacdo (31) observa-se que, quanto maior for o “alargamento” da PSF(r), ou seja, ao
incrementar-se os rmos G,, maior serd o decaimento da MTF;(v). Essa incapacidade de reproduzir
altas freqiiéncias traduz-se pelo “borramento” da imagem ou na impossibilidade de resolver pequenos
objetos (BRETTLE er al.,1996). Ou seja, existe um compromisso estreito entre o decremento da
MTF;(v) e a resolucdo do sistema (BRETTLE et al.,1996).

Entretanto, a funcdo de transferéncia em sistemas de imagem digitais, MTF(u,v), € dada pelo
produto da funcdo MTF(u,v), com a funcdo de transferéncia de amostragem (ALBUQUERQUE &
COSTA, 2001). Como a associacao de dois filtros passa-baixas continua sendo um filtro passa-baixas

(LATHI, 1994) e a funcdo de transferéncia de amostragem consiste de um filtro passa-baixas, os
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sistemas de imagem digitais continuam modelados como filtros passa-baixas (BRETTLE et al.,1996).
Contudo pode haver uma reducdo da freqiiéncia de corte da MTF;(u,v) decorrente do processo de
amostragem.

Também observa-se que a MTF(u,v) pode perder sua propriedade de decremento monotdnico
com o produto por Aauy(u,v), que ndo dispde desta propriedade. Esta consideracdo traz uma discussdo
curiosa: o decrescimento monotdonico da MTF(u,v) implica no fato de ser sempre mais dificil resolver
estruturas menores do que estruturas maiores. O processo de quantizacdo, assim como diversos filtros
digitais implementaveis por software, podem modificar esta relacdo, trazendo ganhos distintos em
faixas de freqiiéncia de forma a proporcionar melhor visualizacdo de determinado tipo de estrutura,
mesmo com dimensdes inferiores. Entretanto, se faz impossivel recuperar informacdo através de filtros
digitais se a relacdo sinal/ruido for muito pequena (LIM, 1990).

Ressalva-se que, para o completo processo de descricdo clinica da imagem, outras
deterioracdes sdao impostas. Como exemplos, tem-se a caracteristica do sistema de registro de imagem,
MTF,cgisiro(u,V), seja um monitor de CRT ou impressora (HART & SMITH, 1992), e a degradagdo
proporcionada pelo préprio sistema visual do observador humano, MTF,,(u,v), sendo que estas
ultimas deformacdes t€m caracteristicas de transferéncia extremamente ndo-lineares (HART &
SMITH, 1992).

Novos sistemas de visualizacdo tendem a compensar a ndo-linearidade da curva de
sensibilidade luminosa do olho humano através do ajuste automatico da GSDF (Gray Scale Density

Function) (In: DATA-RAY, 2001).

——————————————————————————————— 3 {,
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3.5.2 — Resolucao espacial em sistemas de imagem radiografica.

Define-se a resolucdo espacial pela habilidade de um sistema de imagem de resolver duas
estruturas adjacentes de alto contraste como entidades discretas (HUDA & SLONE, 1994).
Usualmente, as estruturas de alto contraste utilizadas na avaliacdo da resoluc@o sdo os pares de linha.
Define-se par de linha como uma estrutura formada pela inclusdo adjacente de um espaco
radiotransparente e uma linha radiopaca. O comprimento do par de linha (periodo espacial ou ciclo) é
definido como a distancia entre duas regides radiopacas adjacentes em uma composicao de pares de
linhas igualmente dimensionados. A resolucdo espacial (em pares de linhas por mm, pl/mm) € definida
pelo inverso do comprimento do menor par de linha resolvivel visualmente em alto contraste (HART &
SMITH, 1992; BARRET & SWINDEL, 1981; WORKMAN & BRETTLE, 1997; HAUSS, 1985).

HUDA & SLONE (1994) sugerem que o olho humano pode resolver no maximo 30 pl/mm e
apenas 5 pl/mm a uma distancia de 25 cm. Vé-se na Tabela 1 uma comparacido entre as resolugdes
espaciais de diversas técnicas de imagem.

Como comentado anteriormente, existe uma relagdo entre a resolugcdo espacial em pares de
linhas e a funcdo de transferéncia de modulag¢do. No entanto esta relagdo ndo é estrita. Isto se deve ao
fato do critério de resolucdo em pares de linhas ser fungcao de outros parametros do sistema de imagem
além da resolucao. Usualmente, a tarefa de classificacdo de um par de linha como resolvivel € realizada
por um observador humano em uma imagem de um phantom de barras (HART & SMITH, 1992;
BARRET & SWINDEL, 1981; HAUSS, 1985; WORKMAN & BRETTLE, 1997). Ou seja, tem-se
como critério de resolu¢do a observacdo visual de uma estrutura especifica sujeita a ruido e distorcoes
geométricas. Por outro lado, a fun¢do de transferéncia serve de critério sobre a capacidade de um

sistema de resolver objetos, independentemente do ruido e das caracteristicas do observador humano.
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Tabela 1 — Valores representativos de resolug@o espacial (HUDA & SLONE, 1994)

Técnica de Imagem Resolucao Espacial
(pl/mm)

Exposicao direta em filme radiografico 25,0 a 100,0
Mamografia 15,0 a 25,0
Mamografia Digital 10,0 a 16,0
Filme com Tela Intensificadora (ASA 200 a 600) 5,0a15,0
Radiologia Digital Odontoldgica 5,0a12,0
Radiologia Digital de Diagndstico (uso geral) 2,5a5,0
Fotografia Convencional (abertura de 100 a 105 mm) ~4,0
Cinema em 35 mm ~35
Angiografia Digital de Subtracdo (DAS) ~2,0
Fluoroscopia Convencional ~1,0
Tomografia Computadorizada (CT) ~0,7
Ressonéancia Nuclear Magnética (MRI) ~0,3
Ultrasom (resolucdo axial) ~0,2
Medicina Nuclear (NM) <0,1

O critério de RAYLEIGH HART & SMITH, 1992, BARRET & SWINDEL, 1981, DAINT
& SHAW, 1976) é adotado para estimar aproximadamente a resolu¢do espacial a partir da funcdo de

transferéncia de modulacdo. Neste critério, a resolugdo espacial é definida pelo inverso da largura em

meia altura (FWHM — full width half maximum) da LSF(x) (HART & SMITH, 1992):

1
-~ FWHM

(32)
A Figura 11 ilustra a definicilo da FWHM como a distancia entre os pontos da LSF(x) de
valor igual a metade de seu maximo. O significado fisico da FWHM € a minima separa¢do necessaria
entre dois pontos de tal forma que estes sejam resolviveis na auséncia de ruido HART & SMITH,
1992; BARRET & SWINDEL, 1981; HAUSS, 1985; WORKMAN & BRETTLE, 1997).
De forma complementar, a defini¢do da largura no décimo da altura (FWTM - full width tenth
maximum) € dada pela distdncia (em mm) entre os pontos da LSF(x) de valor igual a um décimo de seu

méaximo (HART & SMITH, 1992; BARRET & SWINDEL, 1981; HAUSS, 1985; WORKMAN &

BRETTLE, 1997).
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h/2

h/10

x(mm)
Figura 11 — Defini¢des da FWHM e FWTM

3.5.3 — Sensibilidade em sistemas de imagem radiografica.

Através do conhecimento do ganho em freqiiéncia de um sistema, dado pelo mddulo da
funcdo de transferéncia, [H(v)|, dado na Equac@o (33), pode-se analisar o nivel de sinal (S) na imagem
resultante (HAYKIN, 1989):

|H V)| = |H (0)|MTF(v) (33)

Contudo, sistemas radiograficos ndo possuem ganho DC, |H(0)|, constante (BARRET &
SWINDEL, 1981). O ganho DC apresenta uma caracteristica extremamente ndo linear, conhecida por
curva caracteristica (k), curva sensitométrica (s) ou curva HD (HURTER & DRIFFIELD, 1890;
BARRET & SWINDEL, 1981; BRETTLE et al., 1996). No exemplo da Figura 12, a curva
caracteristica tende a saturagdo para pequenos e grandes sinais de entrada. Mesmo na porcao linear de
curva caracteristica (denominada latitude), aplica-se em filmes radiogréificos a Equacdo (34), dada por
uma relagdo ndo-linear entre a densidade Optica (D,y) € a dose de radia¢@o absorvida (D) (BARRET &
SWINDEL, 1981):

Dop = v.log (D) (34)
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Curva Caracteristica [S) S
Curva Gama (v)

Contraste

- 4 I ! L
0 1 2 3 4 5 6 7 8
Dose (uGy) (x100) :

- Latitude

Figura 12 — Exemplo de curva sensitométrica tipica (para o caso de um filme radiografico).

Desta forma, a resposta ao sinal de entrada de um sistema de imagem radiografica é
determinada por dois processos distintos: a caracteristica de ganho pontual entre os sinais de entrada e
de saida (ndo-linear) e a correlacdo espacial entre o sinal e sua vizinhanga expressa na saida (linear)
(Figura 13). Esta modelagem ¢ referida como resposta em duas fases. Embora k seja ndo linear, a
MTEF(v) constitui um termo independente e preserva suas caracteristicas lineares. Por conseguinte, para
utilizar o conceito de fun¢do de transferéncia deve-se considerar apenas pequenas flutuacdes no sinal

de entrada (BARRET & SWINDEL, 1981).

Dopl
A
f(xy) = g(x,y)=
D(x,y) k Dopt (x,¥)
—> MTF(x,y) —P> >
(linear)
D
(ndo-linear)

Figura 13 — Modelo de resposta em duas fases ao sinal de entrada.
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Sob a restricdo de pequenos sinais, pode-se prosseguir com a modelagem pela teoria de
sistemas causais lineares. A descri¢do de grandes mudancas de escala (com possiveis variagdes nao-
lineares) € definida pela curva sensitométrica (k) em funcdo da curva gama (). Por sua vez a curva

gama € definida como a derivada da D,, em fun¢do do logaritmo da dose de entrada BARRET &

SWINDEL, 1981; BRETTLE et al., 1996):

dD

opt

Y= 35
d(log,, D) (35)

A curva gama apresenta estreita relagdo com o constrate entre pequenas estruturas na imagem
resultante (BARRET & SWINDEL, 1981). Na situacdo em que a curva sensitométrica (y) for linear
(aproximagdo vélida na regido de interesse), a curva gama € reduzida a uma constante, referida neste
caso por fator gama (y) (BRETTLE et al., 1996).

Desta forma a caracteristica de transferéncia dos sistemas radiograficos € descrita pela
funcao de transferéncia macroscopica T(v), ndo linear, dada pelo produto entre a MTF e a curva

sensitométrica (BRETTLE et al., 1996):
T(V)=kMTF(\)=1y.log,, e.MTF(v) (36)

3.5.4 — O ruido em sistemas de imagem radiografica.

Qualquer medida fisica apresenta incertezas que se traduzem em erros. Os erros podem ser
sistemdticos, quando persistem inalterados em repeticoes da medida, ou aleatérios, quando ndo

obedecem a um padrio estaciondrio (BARRET & SWINDEL, 1981).

39



Capitulo 03 — Revisao da Literatura

Em sistemas de imagem radiogréfica digital, erros sistemdticos sdo dados pela distor¢ao
geométrica, descalibracdo ou nado-linearidade do detector, erros no processo de amostragem da imagem
continua em matrizes de pixels e quantizacdo do sinal analégico em niveis discretos de representacao
digital. Estes erros representam um ruido até certo ponto tratdvel pelo fabricante e pelo operador do
sistema, uma vez que podem ser deterministicamente modelados. Os erros aleatérios como o ruido
quantico, o ruido eletronico e o ruido proveniente da radia¢do espalhada, sdo mais dificeis de controlar,
sendo majoritarios sobre o ruido total (BARRET & SWINDEL, 1981). Dentre estes, o mais importante

€ o ruido quantico.

3.5.5 - Modelagem do ruido quantico (quantum mottle).

O ruido quantico costuma ser majoritdrio em sistema de imagem radiografica BARRET &
SWINDEL, 1981). Esta secdo prosseguird com a introdu¢do de uma modelagem para este ruido
baseada apenas em estatistica elementar.

Em um campo uniformemente irradiado, dreas adjacentes do detector apresentam contagem
de fotons que variam aleatoriamente de uma média Q (HUDA & SLONE, 1994). Estas variagcdes de
fotons incidentes sobre o detector ¢ radiacdo sdo basicamente dependentes da natureza quantica dos
fétons, sendo denominada ruido quantico (quantum mottle) (HART & SMITH, 1992; BARRET &
SWINDEL, 1981).

A natureza quantica da deteccdo da radiagdo eletromagnética é devida ao fato do detector ndo
absorver energia continuamente no campo de radiacdo, mas em incrementos de v (DAINT & SHAW,
1976). Este mesmo efeito também € percebido em componentes eletronicos, devido a natureza quantica
dos elétrons, conhecido como shot noise (BARRET & SWINDEL, 1981). O ruido quéntico somente

depende do nimero médio de portadores, no caso, fétons irradiados (HART & SMITH, 1992). A
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distribuicdo dos fétons em cada elemento de drea de deteccdo pode ser modelada pela teoria de
processos aleatorios.

Seja um elemento de area de deteccdo que possa interagir com um dado portador de energia
limitada (quantum) suficiente para sua estimulagdo, constituido por um pacote de fétons de raios-X.
Como descrito em ALBUQUERQUE & COSTA (2001) pode-se admitir duas possibilidades: ocorre
deteccdo do pacote, com probabilidade Pr{X=1} = p, ou ndo ocorre detec¢io do pacote com
probabilidade Pr{X=0} =1 - p = q. Tal formulagao traduz X como uma variavel aleatéria de Bernoulli
(BETHEA & DURAN, 1995), expressando as possibilidades de detec¢@o (p) de um quanta de energia
radiante por um elemento transdutor em uma dada janela de tempo. A esperan¢a matemadtica, o valor

médio quadrdtico e a varidncia desta varidvel sdo respectivamente expressas por (BETHEA &

DURAN, 1995):
E{X} :fiik.Pr{X =k}=1.p+0.0-p)=p (37)
A o
E{X*}=) k>Pr{X =k}=1.p+0.0-p)=p (38)
k=0
6%, =Y Pr(X =k} = E(X"}~ EIX)’ = p(i- p) = pg (39
k=0

Considerando multiplas varidveis aleatérias de Bernoulli independentes e com a mesma
distribui¢do de probabilidade, Pr{X; =1} = p e Pr{X; =0} = q, i= 1,2,...,n, pode-se definir uma nova
variavel:

Y=X+Xs+ ...+ X, (40)
onde Pr{Y=k} que expressa a probabilidade que k pacotes de radiacdo sejam detectados por um
elemento de transdu¢do em uma determinada janela de tempo, dado que houve a emissdao de n pacotes

(BETHEA & DURAN, 1995):
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P{Y=k}, é uma distribuicao binomial, dada por (BETHEA & DURAN, 1995):

n! K onk |V & ak
Pr{Y = }—m q —(kqu (41)

Para varidveis aleatérias independentes a média da soma € igual a soma das médias e a
variancia da soma € igual a soma das variancias (BETHEA & DURAN, 1995):
E{Y}=np e o’y=npq (42)

Sejam T o periodo de tempo de amostragem, ¢ a fluéncia de fétons e assumidas as seguintes

consideracoes:
e ¢.T =n.p=Constante (43)
® noo=p—0 (44)

Assim ¢ = np/T (45), representa o nimero médio de pacotes detectados por intervalo de

tempo:

pr{y_k}—L k o n—k —L (])_T k 1_¢_T a (46)

S -0 Y T =l n "

. n—k
hjff [1—¢lJ 2 exp(aT) 47)
n
lim n! i _lim p(n—1..(n—k +1) _q
el (n—k) pk | n..n B
Portanto:

IL Pr{y = k}_@ p(—0T) (48)

onde V=0Tonp=Q ¢ oi=npq= ¢T(1—£J oT =Q 49)
n
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Por conseguinte, o limite de uma distribui¢do binomial € uma distribuicio de Poisson
(BETHEA & DURAN, 1995). A distribui¢cdo do nimero de fétons (Q) por drea de detec¢do em fungao
do tempo € dada por uma distribuicio de Poisson (BARRET & SWINDEL, 1981). Deve-se observar
que a média de uma distribui¢do de Poisson € igual a sua variancia (BETHEA & DURAN, 1995).

Considerando que os efeitos decorrentes da quantizagdo sao majoritarios sobre o ruido total,
define-se relacdo sinal/ruido (SNR - signal to noise ratio) de uma imagem como a razao do valor
médio do sinal pelo seu desvio quadriatico médio (RMS). Portanto, pode-se calcular a SNR de uma

imagem uniformemente exposta (BRETTLE et al., 1996; BARRET & SWINDEL, 1981):

Y
SNR:_ZQZ@ (50)
GY

Jo

A Equacdo (50) indica que o ruido quantico reduz com a raiz do nimero de fétons, ou seja,
com a dose de exposi¢cdo de radiagdo. Na radiologia convencional de diagndstico, o niimero de fétons
utilizados para a criagdo de uma imagem é tipicamente de 10 fétons/mm?®. Na fotografia convencional,
o nlimero correspondente de fétons de luz requeridos é de 10° a 10" fétons/mm” Desta forma, a
relacdo sinal/ruido na imagem radiogréfica € cerca de 300 vezes inferior a da fotografia convencional.
Essa diferenca torna o ruido, geralmente negligencidvel na fotografia convencional, um parametro

limitante na radiologia (HUDA & SLONE, 1994).
3.5.6 — Modelagem do ruido pela teoria de sistemas lineares.

Via de regra, tem-se a adi¢ao de ruido aleatério n(x,y) em imagens radiograficas (proveniente
do ruido quantico e do espalhamento da radiac¢do), de forma que a imagem g(x,y) representa o objeto
f(x,y) segundo o diagrama da Figura 14, de onde tem-se a seguinte modelagem (HART & SMITH,
1992; BARRET & SWINDEL, 1981):

g(x,y) = h(x,y)*f(x,y) + n(x,y) (S1)
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f(x,y) g2(x.y)

h(x.y)

n(x,y)

Figura 14 — Modelagem do ruido aditivo no dominio do espaco.
Conforme ALBUQUERQUE & COSTA (2001) no caso particular em que f(x,y) € um campo

de radiacdo uniforme (f(x,y)= K; = Constante):

F(u,v) = 3{f(x.y)}= K;.8(u,v) (52)
Tem-se que: H(u,v) = H(u,v). K;.8(u,v)= K;.H(0,0).8(u,v) = K; .8(u,v) (53)
Por tanto: g(xy) = h(x,y)*f(x,y) + n(x,y) = K» + n(xy) (54)
Seja: n(x.y) = g(x.y) - Ko (35)

A fungdo n(x,y) é denominada figura de ruido do sistema. Considerando ruido uniforme,

estaciondrio e aleatério, E{n(x,y)}=0 (BETHEA & DURAN, 1995), tem-se:

g(x, y)=E{gx.y)} =E{n(x)y) + K»} =K, (56)
Substituindo (56) em (55): n(x,y) = g(x,y) - g(x,y)=Agxy) (57)
N(u,v) =3 {n(x,y)} = 3{Ag(x,y)} (58)

A fungio NPS(u,v) = [N(u,v)[ = N(u,v).N(u,v)* = W,(u,v) (59) é conhecida por espectro de
Wiener ou densidade espectral de ruido (NPS - noise power spectrum) (HART & SMITH, 1992;
BARRET & SWINDEL, 1981). Supondo sistemas isotrpicos, pode-se representar a densidade
espectral de ruido por uma fungdo real unidimensional NPS(v). Pelo teorema de Parseval, a energia do
ruido € dada por (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989):

E . = T oj‘n(x, y)‘zdxdy =T T‘N(u,v)‘zdudv (60)

—00—00 —00—00
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Adicionalmente, pode-se definir C(x,y) = 3™{NPS(u,v)} conhecido por auto-correlagio do
ruido (HAYKIN, 1989). Portanto, a estimativa do ruido de uma imagem ¢é dada pelas flutuacdes em
torno da média de um conjunto de amostras uniformes de imagem (HART & SMITH, 1992; BARRET

& SWINDEL, 1981). Esta modelagem € representada esquematicamente na Figura 15.

A A A
f(x) 9(x) n(x) _
P “a nx) =g(x) -G
f G
> > 'M
X X X
a) perfil de absor¢do de b) Imagem resultante do ¢) Medida do ruido aditivo
objeto uniforme. objeto uniforme (acrescido  dado pela varia¢do do sinal
de ruido aditivo). em torno da média.

Figura 15 — Processo de obtencao da figura de ruido em campo de exposi¢ao uniforme.

3.5.7 — Modelagem da detec¢ao equivalente de quanta e ruido quéintico equivalente.

Um sistema de imagem recebe Q quanta de radiacdo em um pixel de dimensdo a=AxAy (61).
Define-se a area de deteccao (aperture) como A = N.a (62), onde N é o nimero de pixels da matriz de
imagem. Desta forma, o nimero de quanta sobre a drea de deteccio A é dado por Qy=A.Q/a (63)
(HART & SMITH, 1992). Vé-se na secdo 3.5.5 que o evento da chegada dos quanta obedece uma
distribui¢do aleatdria de Poisson e conseqiientemente, a relacdo sinal/ruido da imagem de transmissao é

dada por:

SNRenlrada = Q_A /6 [ = V QA (64)

Entretanto, nem todas os quanta incidentes sdo efetivamente detectados pelo sistema de

imagem (HART & SMITH, 1992). Os ctectores de radiacdo necessitam de um pacote minimo de
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energia (representado por um numero limitado de quanta) para serem ativados. Eventos com
probabilidade acumulada de chegada inferior sdo descartados (BARRET & SWINDEL, 1981).

Esta eficiéncia € ilustrada na Figura 16, onde um detector de radiacdo, tipicamente de baixa
eficiéncia (HUDA & SLONE, 1994), € associado a um cintilador, de forma a aumentar o desempenho
global do sistema. Vé-se neste exemplo hipotético que é necessaria a chegada de 5 quanta em uma
janela de tempo para que haja detec¢ao de sinal. Em resumo, apenas uma fracdo dos quanta incidentes
Qa sdo efetivamente detectados pelo sistema de imagem, representados por Q%' (BRETTLE et

al.,1996; HART & SMITH, 1992).

Material foto-luminescente
Eficiéncia:

1y /;7 1/500 ..
o nmr)> £> 1L e
~
DQE= 1/5 \l Dispositivo

100 fotons foto-sensivel

Figura 16 - Ilustracdo da eficiéncia na deteccdo de um quanta de um detector digital.

det

Ap6s a deteccdo de Qo quanta, outras fontes de ruido do sistema (ruido eletronico, distor¢ao
geométrica, descalibrag¢do, ndo-linearidade, erros na amostragem e quantizacido) continuam a degradar
a informacdo na imagem final. Estas influéncias conjuntas se expressam na relacdo sinal/ruido da
imagem final SNR;,;4, (BARRET & SWINDEL, 1981).

Segundo as definicdes de BARRET & SWINDEL, 1981, pode-se assumir que todo o ruido

apresentado na imagem final € unicamente proveniente do ruido quantico. Assim:

SNR saida — V Qget (65)

Por meio desta simplificagdo, temrse a definicdo do ruido quantico equivalente como a

relacdo sinal/ruido quadréitica na imagem final, assumindo apenas o ruido quantico BRETTLE et al.,
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1996; WORKMAN & BRETTLE, 1997; YOSHIURA et al., 1999-a; JANHOM et al., 1999; HUDA et

al., 1997, BARRET & SWINDELL, 1981; DAINT & SHAW, 1976):
NEQ = SNR,.,,> = 05" (66)
A aproximagd@o do NEQ como medida do ruido na imagem, assumido exclusivamente como
de origem quantica, costuma ser vdlida pois esse tipo de interacdo € majoritiria sobre outras
degradacdes em sistemas radiograficos (BARRET & SWINDELL, 1981).
Seguindo novamente as definicdes de BRETTLE et al., 1996; BARRET & SWINDEL, 1981
e DAINT & SHAW, 1976 a deteccao equivalente de quanta (DQE) pode ser expressa como a razao

quadrética entre a relacdo sinal/ruido da imagem de transmissdo e da imagem final obtida pelo sistema

de imagem:
P = SR _ 03 .
SNRata Qa
onde Qx> Q% por conseguinte DQE < 1.
Re-escrevendo (67):
Qx*"=Qs DQE (68)

A interpretacdo fisica da Equacao (68) mostra que o DQE expressa a eficiéncia do sistema em
detectar um quanta de radiacdo, considerando que toda a degradag@o presente na imagem final provém
unicamente do ruido quantico BRETTLE et al., 1996; WORKMAN & BRETTLE, 1997; YOSHIURA
et al., 1999-a; JANHOM et al., 1999; HUDA et al., 1997; BARRET & SWINDELL, 1981; DAINT &
SHAW, 1976). Em verdade, pressupde-se que a eficiéncia real dos detectores de radiacdo seja um
pouco superior a0 DQE(V) expresso desta forma.

Substituindo (66) em (68):

DQE = NEQ/Q, = SNR?,14./Qx (69)
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Observa-se na Equacdo (69) que o DQE também expressa a capacidade de um sistema em

reduzir a dose de radiacdo para uma dada qualidade de imagem (determinada relacdo sinal/ruido na
imagem de saida), pois tanto menor serd a dose necessaria (quantidade de quanta QA (V)) quanto maior
for o DQE(V). Por conseguinte, o DQE(V) expressa a qualidade (através da fidelidade da reproducdo da
imagem de transmissdo) e a segurancga (através da possibilidade de redugdo da dose necessaria) de um
sistema de imagem (BRETTLE et al., 1996; WORKMAN & BRETTLE, 1997; YOSHIURA et al.,
1999-a; JANHOM et al., 1999; HUDA et al., 1997; BARRET & SWINDELL, 1981; DAINT &
SHAW, 1976).

ALBUQUERQUE & COSTA (2001) mostram uma formula¢do para o DQE e o NEQ em
funcao da freqii€ncia espacial, DQE(u,v) e NEQ(u,v), dada pelas Equacgdes (70) e (71):

(y.log,, e)* MTF(u,v)’

NEQ(u.v) = NPS(.v)

(70)

(y.log,, e)*.MTF(u,v)’
D.NPS (u,v)

DOE(u,v) = (71)

Finalmente, a relacdo sinal/ruido efetiva observada em uma imagem pode ser definida pelo
produto entre a SNRy,4, pelo contraste da imagem (Equacdo 72), de forma a compensar os algoritmos

de escalonamento de histograma (STAMATAKIS et al., 1999):

SNR(u,v) =c~/ NEQ(u,v) (72)

onde o contraste (c), pertencente ao intervalo entre O e 1, representa a variagdo entre a sinal mdximo e
minimo de determinada imagem particular em fun¢do de seu nivel médio. Desta forma a SNR € func¢ao

do objeto em estudo, ou melhor, de seu contraste.

48



Capitulo 03 — Revisao da Literatura

3.6 — Revisao de avaliacoes de qualidade prévias.

Esta secdo € dedicada a revisdo da literatura de estudos prévios sobre a qualidade de imagem
de sistemas radiogrificos de forma a constituir um panorama atual dos estudos comparativos de
parametros fisicos entre as diferentes tecnologias de filmes e sistemas digitais baseados em CCD e
PSPL.

LIPPS (1990) realizou um estudo em que procuraram determinar a minima dose de radiagcao
possivel com os filmes Kodak D-speed, Kodak Espeed e com o sistema RADIO VISIOGRAPHY
(RVG). A conclusdo foi que o sistema RVG permitiu uma reducdo da dose de 90% comparada aos
filmes.

FURKART et al. (1992) desenvolveram um estudo comparando a acurdcia subjetiva de
imagens de filmes Kodak D-speed, Kodak E-speed e do sistema CCD SENS-A-RAY. Nao foi
observada diferenca estatistica entre as trés imagens.

WENZEL et al. (1994) estudaram subjetivamente a acurdcia dos sistemas RVG, SAR,
VISUALIX e DIGORA. Todos os sistemas tiveram um desempenho igualmente satisfatério na
detecc¢do de cdries.

KASHIMA et al. (1994) relacionaram medidas qualitativas de filmes Kodak D-speed e trés
diferentes tipos de placas de armazenamento de fosforo da Fuji Corporation, chegando a conclusao que
a qualidade de imagem do PSPL é mais dependente da SNR do que da resolucdo. Assumindo esta meta
de otimizagdo, a imagem obtida por técnicas baseadas em PSPL poderia ter qualidade igual a do filme.
Os mesmos investigadores realizaram medidas preliminares no sistema DIGORA (KASHIMA, 1995),

chegando a conclusdo que este sistema teria qualidade equivalente a do filme radiogréfico.
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LIM & LOH (1996) compararam o sistema DIGORA com filmes Kodak E-speed em termos
de resolugdo, sensibilidade a dose de radiacdo, diferenciacdo de contraste e qualidade de imagem
(baseado na observacdo de estruturas dentais). Foi possivel distinguir visualmente 5 pl/mm para o
DIGORA e 6 pl/mm para o filme. Foi observado que a qualidade de imagem do filme reduzia
drasticamente com a redu¢do da dose, enquanto o PSPL permanecia dentro de uma faixa aceitavel.

BRETTLE et al. (1996) realizaram a comparagao entre o sistema DIGORA e filme Kodak E-
speed através de parametros fisicos de qualidade: MTF, NPS, NEQ e DQE. Concluiu-se que, embora a
resolu¢ao do DIGORA seja muito inferior a do filme, apresenta NEQ e DQE muito superior, indicando
uma qualidade de imagem superior do sistema de PSPL em termos de relagdo sinal/ruido e apontando
uma reducdo de dose necessdria de radiagdo da ordem de 90% em relagc@o ao filme para uma mesma
qualidade de imagem.

GOSHIMA et al. (1996) desenvolveram uma pesquisa relacionando a sensibilidade do
sistema SAR com a qualidade do feixe de radiacdo. A conclusdo final foi que o sistema CCD ¢é mais
sensivel aos fotons de mais baixa energia. Por conseguinte, seria interessante otimizar a dose com uso
de menores energias.

BORG & GRONDAL (1996) compararam os sistemas DIGORA, SAR e VISUALIX com o
filme Kodak E-speed. Baseados na visibilidade de estruturas especificas e de mandibulas, oito
observadores julgaram a qualidade de imagem dos sistemas. Foi observado que os sistemas baseados
em PSPL possuiam qualidade ligeiramente superior aos baseados em CCD. Ambas as modalidades
aparentavam qualidade superior a do filme. A faixa de exposi¢do (escala dinamica) dos PSPL se
revelou maior que a das outras modalidades.

Estes resultados sdo similares aos obtidos por HUDA et al. (1997) que compararam a
resolu¢do espacial em baixo contraste para o filme Kodak Espeed e para o sistema DIGORA. A

resolucdo espacial medida no filme foi de 11 a 20 pl/mm, aumentando a resolucdo com o aumento da
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magnificacdo. A resolugdo do DIGORA foi dada por 6,5 pl/mm, a qual os observadores julgaram
adequada para tarefas clinicas. A escala dinamica e a detectabilidade do sistema de PSPL se revelaram
superiores as do filme.

VANDRE et al. (1997) realizaram uma comparagdo entre os sistemas CDR, DEXIS,
DIGORA, RVG-4, SAR, SIDEXIS e VIXA-2. Foram analisados a MTF e SNR. Chegou-se a conclusio
que os sistemas CDR, DEXIS e RVG-4 teriam maiores resolucoes.

ARAI et al. (1997) estudaram a sensibilidade do sistema DIXEL em relacdo ao filme Kodak
E-speed. Segundo o estudo o sistema DIXEL seria de duas a trés vezes mais sensivel que o filme. Em
outro estudo conduzido por YOSHIURA et al. (1999-b; 1999-c) um phantom constituido de sete
degraus de aluminio com sete furos por degrau foi utilizado para avaliar 6 sistemas diferentes,
incluindo filmes e sistemas baseados em CCD e PSPL. Os observadores foram capazes de detectar
mais furos nos sistemas digitais.

OLIVEIRA (1999) realizou um estudo comparativo entre a qualidade de imagem,
sensibilidade e escala dindmica dos sistemas SAR, DIGORA e CDR em relagao ao filme Kodak E-
speed e arquivos digitalizados do filme Kodak Espeed. A autora concluiu que o sistema DIGORA
(PSPL) tem melhor qualidade de imagem, seguido pelo filme Kodak E-speed, sistema CDR e filme
digitalizado. O sistema CDR demonstrou a melhor sensibilidade e 0 DIGORA a maior escala dinamica.

O sistema DIGORA requer uma pré-calibragcdo para a maxima exposicdo a ser utilizada.
Através deste procedimento, este sistema otimiza a quantizacdo do sinal. HAYKAWA er al. (1998)
estudaram como a calibragdo para a dose mdaxima interferia na relacdo sinal/ruido da imagem,
concluindo que ndao havia degradacdo significativa sobre uma larga faixa de ajustes e exposicoes.
Através de um ajuste conveniente, os autores conseguiram uma redugdo de 90% da dose necessdra em

relacdo a um filme Kodak D-Speed.
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CONOVER et al. (1996) utilizaram um phantom constituido de marcadores igualmente
espacados de forma a medir a distor¢ao geométrica no sistema DIGORA e em um filme Kodak D-
speed. Os autores chegaram a conclusio que a distorcdo geométrica ndo era significativamente
diferente nos dois sistemas.

A Tabela 2 apresenta um quadro resumo dos trabalhos supracitados. Pode-se observar, dentro
de um contexto geral, que a literatura afirma que os filmes apresentam resolucao superior aos sistemas
de PSPL, contudo os sistemas de PSPL tém maior qualidade de imagem que os filmes. Este resultado é
um indicador que a resolugdo espacial pode ndo ser o parametro mais robusto para caracterizar a
qualidade da imagem. Também € possivel observar que os sistemas de PSPL t€ém maior escala

dinamica e os CCD possuem maior detectabilidade em baixo contraste.
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Tabela 2 — Panorama atual de avalia¢des de qualidade em sistemas radiograficos.

Resolucdo Distorcao Detectabi-
Autor Resolugdo | espacial x | DQE | Lineari| geomé- | Redugédo Escala | Qualidade | lidade de
espacial contraste -dade trica nadose | dindmica de baixo
imagem | contraste
KASHIMA et PSPL=
al., 1994. Filme.
KASHIMA, PSPL=
1995. Filme.
LIPPS, 1990. 90%
FURKART et PSPL=
al., 1992. Filme.
WENZEL et PSPL=
al., 1990. Filme.
GOSHIMA et CCD>
al., 1996. PSPL.
HILDEBOLT PSPL> PSPL>
et al., 2000. Filme Filme
digitali- digitali
zado. -zado.
BRETTLE et| Filme> Filme> PSPL 90%
al., 1995. PSPL. PSPL. >
Filme.
CONOVER et PSPL=
al., 1996. Filme.
LIM & LOH| Filme> 53% PSPL> PSPL>
1996. PSPL. filme Filme.
BORG & PSPL> PSPL>
GRONDAL Filme. Filme.
1996. PSPL> PSPL>
CCD. CCD.
HUDA et al,| Filme> PSPL> PSPL> PSPL>
1997. PSPL. Filme. Filme. Filme.
HAYKAWA et 90%
al., 1989.
YOSHIURA et PSPL>
al., 1999-a; Filme.
1999-b; 1999-c.
VANDRE et| CCD> CCD>
al., 1997. PSPL. Filme.
ARAI et al,| CCD= CCD> CCD>
1997 Filme. Filme. Filme.
OLIVEIRA, PSPL> PSPL> CCD>
1999. Filme. Filme. PSPL.
PSPL> PSPL>
CCD. CCD.
PSPL>
Filme
digitali-
zado.
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Capitulo 04 — Material e Métodos

4.1 — Sistema integrado de avaliacao

De acordo com nossos Objetivos (Capitulo 02), este trabalho enfocou o desenvolvimento de uma
ferramenta de andlise automadtica da qualidade de sistemas de radiologia digital. Esta avaliacdao presume
um ensaio ndo-destrutivo (NDT - non-destrutive testing) de hierarquia N1 (ver secdo 3.4). A
metodologia proposta consiste em avaliar sistemas comercialmente disponiveis através de arquivos de
imagem exportados, adquiridos a partir de phantoms padronizados. Desta forma, a ferramenta proposta
consiste de um sistema integrado composto por:

1) Um conjunto de phantoms especificos.

2) Um pacote computacional.

Avaliacao do Sistema de I magem

Phantom
especifico

Exposicao
com raio-X

Arquivo de

Sistema Pacote

radiogréfico

) computacional
convencional

imagem

Figura 17 — Processo de avaliag¢do de sistema de imagem utilizando o sistema integrado proposto.

A Figura 17 ilustra simplificadamente o processo de avaliacdo pelo sistema integrado
proposto. No 1° passo, os phantoms sdao expostos a um aparelho de raios-X convencional, sendo a
imagem de transmissdo resultante adquirida, revelada e digitalizada pelo sistema odontolégico em

analise.
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No 2° passo, as imagens resultantes sdo exportadas em arquivos de imagem em formatos
comerciais. Estes arquivos sdo fornecidos como parametros a um pacote computacional (software) que

realiza a andlise da qualidade e gera relatérios com os resultados obtidos.

4.2 — Fonte de raios-X

Todas as exposi¢des foram realizadas com a unidade de raios-X GE 1000 (General Electric
Company, Milwaukee, WI), vista na Figura 18, operando na condi¢cdo de 60 kV,, 10 mA e filtro
inerente de 2,7 mm de Al (/n: GE, 1998). A distancia foco-receptor (FRD — Focus to receptor distance)

foi mantida em 32 cm. Os tempos de exposicdo utilizados foram 0,2, 0,3, 0,4, 0,5 ¢ 0,6 s.

Figura 18 — Unidade de raio-X GE 1000.
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4.3.1 - Caracterizacao da fonte de raios-X

De forma a caracterizar a unidade GE 1000 foi medida a sua caracteristica dosimétrica, ou
seja, a relacdo entre dose e tempo de exposicdo. Esta caracteristica foi levantada em funcdo de
variacoes entre diferentes aparelhos de raios-X. Também foram conferidos os tempos de exposi¢cdo e

tensdo de tubo, a fim de constatar se o equipamento estava calibrado.

4.2.1.1 — Tensao de pico aplicada ao tubo de raios-X

Para avaliacdo da tensdo de excitacdo do tubo de raios-X, utilizou-se o medidor “KVp Meter
9002” (Unfords, New York, NY). O medidor “KVp Meter” foi posicionado na regido correspondente
ao centro do feixe, préximo a extremidade do cilindro localizador. A tensdo nominal de 60 kVp foi

testada com 10 mA.

4.2.1.2 — Tempo de exposicao

A fim de avaliar dos tempos de exposi¢cdo, utilizou-se o medidor “RX Timer 07-457”
(Victoreen, New York, NY). O “RX Timer” foi posicionado na regido correspondente ao centro do
feixe, proximo a extremidade do cilindro localizador. Foram selecionados os tempos de 0,2, 0,3, 0,4,
0,5 e 0,6s. As exposicdes foram repetidas quatro vezes para cada tempo. As leituras foram feitas com

60 kVp e 10 mA.

4.2.1.3 — Dose de entrada

Para este cdlculo, posicionou-se a camara de ionizagdo “Victoreen 06-526” (Victoreen, New
York, NY) na regido correspondente ao centro do feixe, com distancia foco-receptor de 32 cm. Esta
camara de ionizacdo somente fornece a taxa de dose incidenteD(uGy/s). Foram repetidas quatro
leituras de taxa de dose sobre um tempo de exposicdo de 1,5 s. A caracteristica da dose de entrada

(Dincidente X t) foi obtida para diversos tempos, considerando taxa de dose incidente (D) constante:
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Dincidente (t) = D‘t (73)

A caracteristica dosimétrica obtida € vista na Figura 19 e uma tabela com os dados numéricos

¢ fornecida no Apéndice 5.

Dose de entrada em fungéo do tempo de exposigao

5 % -/"'Jll
3 i

© z
8 1 000 P RN SRS S S-S -E.................. S-S X KT S SO DU S .-%-........ .
o /, 2o —=—GE 1000
s : . 60 KV
< - 10 mA .
y & DFR32cm |

LSRR
100 i 1 |

0,1 1 10

Tempo de exposicao (s)

Figura 19 — Curva dosimétrica da unidade GE 1000 operando com 60 kVp, 10mA e FRD 32 cm.

4.2.1.4 — Camada Semi-Redutora

De forma semelhante a curva dosimétrica, a camada semi-redutora foi calculada a partir da
curva de atenuacdo do feixe primdrio por filtros de cobre (ver secdo 3.1.4). A curva de atenuacgdo é
dada pela razdo entre a dose absorvida do feixe primdrio e do feixe secundério em funcdo da espessura
do filtro de cobre utilizado. Os filtros foram gradativamente posicionados junto ao tubo e o detector de
radiag@o foi mantido na regido correspondente ao centro do feixe, com distincia foco-receptor de 140

cm, de forma a desprezar todas as componentes de radiacao espalhada (ATTIX, 1986; JANHS, 1983).
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Observa-se na Figura 20 a curva de atenuacdo obtida juntamente com o ajuste dos dados experimentais
por um decaimento exponencial (ATTIX, 1986).
As camadas semi-redutoras foram calculadas diretamente por interpolacdo da curva de

atenuagdo (ATTIX, 1986). Os resultados obtidos estdo disponiveis na Figura 21.

0,9 [ USRS ) W, i
0,8 [ USSR (U, WS

“| GE1000- 60 KV,, 10 mA, FRD 1,40 m |

D/D,

0,00 0,05 0,10 0,15 0,20 0,25 0,30
mm de Cu

Figura 20 — Caracteristica de atenuagao utilizando filtros de cobre (60 kVp, 10mA e FRD 140 cm).

A camada semi-redutora de primeira ordem (HVL,) e de segunda ordem (HVL,) foram
estimadas respectivamente em 0,0736 mm de Cu e 0,2446 mm de Cu. Utilizando as relagdes
experimentais levantadas por SEELENTAG et al. (1979) vistas na Figura 1 (ver secdo 3.1.1),
determina-se graficamente a energia equivalente dos fotons como aproximadamente 3 KeV, o

equivalente a uma camada semi-redutora de 2,7 mm de Al.
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D/D,

mm de Cu

Figura 21 — Camadas semi-redutoras de cobre (60 kVp, 10mA e FRD de 140 cm).

Conseqiientemente, estima-se o coeficiente de homogeneidade pela equagao 74:

HVL, 00736 _
HVL, 02446

CH.= 0,30 (74)

Com este resultado, percebe-se que o feixe primario ndo € monocromético. Portanto adotar-se-
a o feixe atenuado por 0,1 mm de Cu. Nesta condi¢do o feixe secunddrio é atenuado para 42,2% de sua
dose primaria. A camada semi-redutora do feixe filtrado (HVLp,) € definida como a camada de cobre
capaz de reduzir o feixe filtrado a metade de sua dose, ou seja, 21,1% do feixe nao-atenuado. Seguindo
esta analogia, as camadas semi-redutoras do feixe filtrado de primeira ordem (HVLg) e de segunda
ordem (HVLg,) foram estimadas respectivamente em 0,1855 mm de Cu e 0,3463 mm de Cu
Graficamente (Figura 1), determina-se a energia equivalente dos fétons como aproximadamente 3,5

KeV, o equivalente a uma camada semi-redutora de 3,0 mm de Al. Conseqiientemente:
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cp - HVL _ 01855

HVL, 03463

=0,53=0,5

(75)

Baseado neste resultado, observa-se que o feixe atenuado por 0,1 mm de Cu pode ser

aproximado por monocromatico. Os resultados obtidos sao resumidos na Tabela 3.

Tabela 3 — Resumo dos resultados das camadas semiredutoras.

Feixe sem atenuacao Feixe atenuado (0,1 mm de CU)
HVL,; (Cu) 0,073 mm 0,185 mm
HVL, (Cu) 0,244 mm 0,346 mm
HVL,; (Al) 2,7 mm 3,0 mm
CH 0,30 0,53
Monocromatico Nao Sim
€ 3 KeV 3,5 KeV

4.3 — Phantoms

Os phantoms ou corpos de prova servem de meio a obtencdo de imagens padronizadas no
sistema de imagem, das quais se possam extrair parametros (In: ECRI: Phantoms, 1998). A construcio
conveniente do phantom assegura o conhecimento da imagem de transmissdo (YOSHIURA et al.,
1999-b). Dado o conhecimento do phantom e da imagem radiogrifica, pode-se determinar as
caracteristicas do sistema de imagem. Este enfoque se fundamenta na modelagem por sistemas lineares,
onde € possivel caracterizar plenamente um sistema, através do conhecimento de sua entrada e de sua
saida (HAYKIN, 1989).

Nesta andlise, os phantoms sdao considerados ideais. Qualquer defeito de construgio,
imperfeicdo geométrica ou nao-homogeneidade do phantom serd considerada imperfeicao do sistema
de imagem. Desta forma, optou-se pela minima manipulacio mecanica durante a confeccdo dos
phantoms, a fim de garantir a precisdo mecanica necessdria. Os phantoms foram confeccionados a
partir da simples sobreposi¢do de fatias de cobre (Cu) (Nuclear Associates, New York, NY) com

espessura de 0,1 mm (0,5% de planicidade) e 99,999% de pureza. A escolha do cobre (usualmente
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utilizado em exposi¢cdes com maiores energias) definiu-se na adequagdo da atenuagdo proporcionada
pelas fatias de cobre (Cu) em relacdo aos pré-requisitos de construcdo dos phantoms (radiagcdo
monocromédtica ap6s filtragdo com 0,1 mm de Cu = HVL,)).

Outros materiais, tais como o aluminio (Al) e o ouro (Au) poderiam ser empregados, porém
ndo minimizando o custo de confeccdo do sistema integrado. Como serd discutido posteriormente
(secdo 4.6.3), foi possivel contornar a manipulacdo com mecénica de precis@o com o uso do cobre.

As exposigdes foram realizadas com a unidade GE 1000 (ver secdo 4.2) posicionada em um
suporte acrilico, que garante a distancia foco-receptor e o alinhamento com o centro do feixe, como

visto na Figura 22.

Tubo de Raios-X

Suporte
Acrilico

Phantom

Detector

Figura 22 — Diagrama esquematico e fotografia do suporte acrilico posicionador utilizado nas
exposicoes.
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Os phantoms foram posicionados no suporte acrilico, entre o tubo de raios-X e o detector de
radiacdo do sistema de imagem. Como discutido na se¢do 3.5, os phantoms se dividem em trés grupos:

1) Phantom de linearidade,

2) Phantom de uniformidade,

3) Phantom de resolugao.

Cada phantom estd associado a um parametro fisico correspondente, onde as imagens

resultantes sdo analisadas em médulos igualmente especificos.

4.3.1 — Phantom de Linearidade

O phantom de linearidade, visto na Figura 23, consiste na justaposi¢do de fatias de cobre com
0,1 mm de espessura e comprimentos diferenciados, de forma a compor 12 degraus de absorcdo
crescentes espacados uniformemente (0,3 mm). Este phantom € posicionado diretamente sobre o
detector de radiacdo (dimensdo de 32 x 42 x 22 mm) e estd diretamente relacionado a medida da curva

sensitométrica (ver segcdo 4.5.3).

Figura 23 — Imagem fotografica do phantom de linearidade.
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Os sistemas radiograficos analisados neste estudo dispdem de um controle de ganho, de forma
a ajustar a amplificac@o do sinal detectado. Nos sistemas baseados em PSPL o ajuste é baseado em uma
leitura prévia (pre-scan) e os sistemas baseados em CCD dispdem de controle automatico de ganho
(AGC - Automatic Gain Control). Em termos de processamento de imagem, este procedimento
também ¢é conhecido por escalonamento de histograma (GONZALEZ, 1992). Esta rotina otimiza a
quantizacdo do sinal e maximiza o contraste na imagem resultante, porém perde a relacdo entre a dose
exposta e a intensidade da imagem resultante em niveis de cinza (BRETTLE et al., 1996).

Desta forma, ndo € possivel estimar diretamente a curva sensitométrica (relacdo niveis de
cinza em fun¢do da dose) simplesmente pela aquisicao de imagens uniformes em fun¢ao da dose, pois a
faixa de variacdo da dose de radiagdo serd ajustada a escala de cinza, ou seja, a imagem resultante serd
sempre uma distribui¢do em torno do valor médio em niveis de cinza (G=127), independentemente da
dose (BRETTLE et al., 1996; STAMATAKIS et al., 1999). Para contornar este problema, o phantom
de linearidade conta com trés regides diferenciadas, que podem ser vistas na imagem radiogréfica do
phantom na Figura 24:

1) Area de Interesse: Regido da justaposicao de fatias de cobre (Regido A)

2) Marcador de absorc¢ao: Constituido de 5 x 42 x 1 mm de Cobre (Regiao B).

3) Marcador de exposicao: Espaco sem absor¢ao de 27 x 4 mm (Regido C).

Os marcadores geram, respectivamente, uma regido (B) radiopaca (feixe quase totalmente
atenuado) e uma regido (C) radiotransparente (sem atenuacdo do feixe). Desta forma o ganho da pré-
calibragdo € necessariamente ajustado para a faixa entre a dose nula e maxima (STAMATAKIS et al.,
1999).

Na regido (A), a justaposi¢ao de camadas de cobre gera uma série de niveis intermedidrios de
absor¢do, onde cada graduacdo de cinza corresponde diretamente a uma determinada dose pré-

estabelecida.
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(B)

(A)

Figura 24 — Imagem radiogréfica do phantom de linearidade.

A Figura 25 mostra a calibrag@o entre a atenuagdo proporcionada por cada regido de absor¢do
em funcdo da espessura da camada de cobre, para a condi¢cdo do aparelho de raios-X GE 1000
operando em 60 KV, e 10 mA.

A curva sensitométrica € dada diretamente através da relacdo entre o nivel de cinza médio e a
dose irradiada em cada regido. A dose irradiada em cada regido € dada diretamente pelo produto da
relacio da Figura 25 pela dose maxima. Desta forma, € possivel obter diretamente a curva
sensitométrica apenas com uma tnica imagem deste phantom.

O sistema DIGORA ainda requer uma pré-calibracdo para a mdxima exposi¢do a ser utilizada,
a partir da qual, seleciona novamente o ganho dentro desta faixa pré-calibrada para cada exposi¢cdo
(BRETTLE et al., 1996; STAMATAKIS et al., 1999). Isto significa que o sistema DIGORA deve ser
primeiramente calibrado para a dose maxima antes da utilizagdo do phantom de linearidade.

Observa-se na Figura 25 que as camadas de 0,1 mm de cobre proporcionam uma atenuagao
em torno da metade da dose incidente. Devido a este fato, ver-se-a adiante que a atenuacao exponencial
das camadas de cobre sucessivamente justapostas torna as medidas da curva sensitométrica igualmente

espacgadas no espago logaritmico.
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Curva de Atenuacado do Phantom de Linearidade I

B R RICr T REEETEE! SIPEERRE ERPRRRN

D/D,

| |
0,0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7
mm de Cu

Figura 25 — Curva de atenuacdo do phantom de linearidade.

A planicidade e a homogeneidade de cada camada de cobre sdao garantidas pelo fabricante das
placas de cobre (Nuclear Associates, New York, NY). Imprecisdes no corte ou na montagem do
phantom nao alteram a medida, pois somente serd tomado o nivel médio da regido interna de cada
camada, segmentada automaticamente, de modo que a forma de cada “degrau” ndo tem influéncia no
nivel médio. Por estes fatores, a simples montagem de fatias de cobre se revelou mais efetiva na
confeccdo deste phantom que moldar um bloco unico de aluminio (onde haveriam imprecisdes de
planicidade)

4.3.2 — Phantom de Uniformidade

O phantom de uniformidade constitui-se basicamente por uma unica fatia de cobre com 85,0

mm x 85,0 mm de drea e 0,1 mm de espessura (ver Figura 26). Este phantom também é posicionado
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diretamente sobre o detector de radiacdo (dimensdo 85 x 85 x 1,1 mm) e estd associado a medida do
ruido, ou seja, a estimativa de densidade espectral de ruido (NPS) (ver se¢do 3.5.6). Sua imagem
resultante (ver Figura 27) consiste basicamente em uma regido uniforme (Regidao A) e dois marcadores
(Regioes B e C), cujas fungdes serdo discutidas adiante.

A atenuagdo proporcionada pela camada de 0,1 mm de cobre na regido uniforme (A) delineia
trés fungdes basicas:

1) Servir de espalhador (uniformizador), de forma a gerar radiacdo espalhada.

2) Proporcionar um feixe aproximadamente monocromatico.

3) Aumentar a qualidade do feixe, de forma a aproximd-lo da situacdo clinica.

No caso do posicionamento de filtros préximos ao detector, tem-se a presenca de radiagdo
espalhada JANHS, 1983). Esta condi¢do se aproxima da condi¢do clinica, pois o objeto clinico em

estudo consiste de um espalhador.

Figura 26 — Imagem fotografica do phantom de uniformidade.
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(A)

(B)

Figura 27 — Imagem radiografica do phantom de uniformidade.

Operando uma unidade Siemens Heliodent MD (Siemens, Alemanha) com filtro inerente de
1,5 mm de Al, BRETTLE et al. (1996) utilizaram uma filtracdo extra de 4,5 mm de Al que, segundo os
autores, tornaria a qualidade do feixe comparavel a situag@o clinica. Assim, a filtracdo total utilizada
por estes pesquisadores foi de 6 mm de Al

Neste estudo utilizou-se a unidade GE 1000 (General Electric Company, Milwaukee, WI)
com filtro inerente de 2,7 mm de Al e filtracio extra de 0,1 mm de Cu. Esta conformacio seria
equivalente a filtracdo total utilizada por BRETTLE et al. (1996). No entanto, este resultado é
aproximado devido a possiveis diferengas entre os espectros de emissdo dos tubos de raios-X dos
sistemas.

No caso de filtragdo proxima ao detector € necessdria uma camada de cobre de 0,83 mm para
atenuar o feixe a metade da dose (devido a radiacdo espalhada). A razdo entre camada para meia dose e
camada para quarto de dose € 0,58. Essa estimativa indica que o feixe filtrado préximo ao detector

continua sendo aproximadamente monocromatico.
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Como foi discutido na secdo 4.3.1, é necessario compensar a pré-calibracio de ganho
fornecida pelos equipamentos em estudo, pois de outra forma, a variacdo de niveis de cinza em torno
da média ndo guardara relacao direta com as variagdes locais de detec¢do de dose de radiacao.

Desta forma, o phantom de uniformidade também conta com dois marcadores:

1) Marcador de absorcao: Constituido de 3 x 5 x 1 mm de Cobre (Regido B).

2) Marcador de exposicao: Constituido de furos de 3 mm de didmetro (Regiao C).

Estes marcadores geram, respectivamente, uma regiao B) radiopaca (feixe quase totalmente
atenuado) e uma regido (C) radiotransparente (sem atenuagdo do feixe). Desta forma, as medidas de
ruido (variagdes dos niveis de cinza em torno da média na regido uniforme A) (ver secdo 3.5.6) sao
devidamente adquiridas sobre a mesma calibracdo da curva sensitométrica, o que torna possivel a
posterior estimativa do DQE (ver secdo 3.5.7).

O marcador de absor¢ao € ainda utilizado para estimar o tamanho do pixel (pixel pitch).

De modo semelhante ao phantom de linearidade, o sistema DIGORA deve ser primeiramente
calibrado para a dose maxima antes da utilizagdo do phantom de uniformidade (BRETTLE et al., 1996;

STAMATAKIS et al., 1999).

4.3.3 — Phantom de Resolucao

Os phantoms de resoluc¢do sao constituidos por um degrau de absorcao inclinado (1,1 mm de
Cu), sobre um fundo de 0,1 mm de Cu (ver Figuras 28 e 29). Estes phantoms também sao posicionados
diretamente sobre o detector de radiacao (dimensao 45,0 x 32,0 x 1,1 mm) e estdo associados a medida
da MTF (ver secdo 3.5.1.3). Suas imagens resultantes (ver Figura 30) consistem de uma regido de
interesse (Regido A), onde temrse um degrau em niveis de cinza (G), um marcador de absorcdo
(Regiao B), de 3 x 5 x I mm de cobre, utilizado para estimativa do tamanho do pixel (pixel pitch) e um

marcador de exposi¢ao (Regidao C), de 3 mm de didmetro.
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O phantom de resolugio foi confeccionado em trés versoes: inclina¢do de 5° com a horizontal,

inclinacdo de 5° com a vertical e inclinagdo de 45° com a horizontal.

Figura 28 — Imagens fotogréficas do phantom de resolug@o nas versdes de (A) inclinagdo de 45° com a
horizontal e (B) inclinagdo de 5° com a vertical.

Figura 29 — Imagem fotografica do phantom de resolucédo na versdo de 5° com a horizontal.
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Figura 30 — Imagem radiografica do phantom de resolugdo.
4.3.4 — Phantom de Barras

O phantom de barras, visto na Figura 31, foi adquirido da Nuclear Associates, New York,
NY. Este phantom constitui-se de um material radiopaco, onde sdo montadas seqiiéncias de pares de
linhas com freqii€ncias entre 5 pl/mm e 20 pl/mm. Sua imagem radiogréfica € vista na Figura 32. Este
phantom também € posicionado diretamente sobre o detector de radiacdo (dimensao 30 x 15 x 0,1 mm)

sendo utilizado na estimativa visual da freqii€ncia espacial e da MTF (Regiao A).

Figura 31 - Imagem fotogréfica do phantom de barras.
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Figura 32 — Imagem radiografica do phantom de barras.
Este phantom dispde ainda de um marcador de posicdo (Regido B), representado por uma
retangulo radiotransparente de 2 x 5 mm. Este marcador pode ser segmentado para detec¢do da

orienta¢do do phantom na imagem e para estimativa do tamanho do pixel (pixel pitch).

4.4 — Sistemas radiograficos

Embora haja uma grande variedade de sistemas de imagem atualmente disponiveis
comercialmente para fins de radiologia digital odontoldgica intra-oral direta (ver apéndice 4), todos sdao
baseados em duas tecnologias distintas de transducdo: matrizes de CCD ou placas de PSPL (In: ECRI:
Radiography Units, Dental; Radiography Systems, Digital, Dental, 1998). Dentro deste universo,
seleciona-se quatro sistemas para avaliacdo, sendo tomados dois a dois como representativos de cada

tecnologia.

4.3.4.1 - Sistemas baseados em matrizes CCD
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4.3.4.1.1 - Sistema CDR

O sistema CDR, visto na Figura 33, foi lancado em 1995 pela Schick Technologies Inc., Long
Island City, NY (www.schicktech.com). O transdutor deste sistema € baseado em um cristal cintilador
acoplado a uma matriz CCD por meio de fibras Oopticas (ver secdo 3.3) (In: SCHICK
TECHNOLOGIES INC, 1995). O sistema ainda inclui um computador, programa especifico com base
de dados para imagens, uma interface externa para isolamento elétrico e amplificacdo do sinal e pedais
de acionamento (opcional).

O sensor utilizado (sensor n° 2), visto na Figura 34, tem dimensdes de 36,5 x 25,2 x 5 mm, no
qual temrse uma drea ativa de deteccao de 34,5 x 23,2 mm, composta por uma matriz de 720 x 400
transistores, com area ativa de 48 x 48 wm. Segundo o fabricante, o sistema apresenta uma resolucdo de
10 pl/mm. As imagens disponibilizadas por este sistema em 300 dpi sdo compostas de 720 x 400 pixels
com 8 bits para quantizagdo de niveis de cinza (/n: SCHICK TECHNOLOGIES INC, 1995). Cada

imagem, exportada em formato TIFF (Targa Interlaced File Format) ocupa 184,0 kB.

Figura 33 — Imagem fotografica do sistema CDR.
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Figura 34 — Fotografia do (A) sensor e (B) conector ao médulo externo do sistema CDR.
4.3.4.1.2 — Sistema SENS-A-RAY 2000

O sistema SENS-A-RAY 2000, foi lancado em 1991 pela Regam Medical System, Sudsvall,
Suécia (www.dent-x.com). Vé-se na Figura 35, o médulo externo para conexao com o computador do
sistema SAR. O transdutor deste sistema é baseado em um cristal cintilador acoplado diretamente a
uma matriz CCD (ver segdo 3.3) (In: REGAM MEDICAL SYSTEM, 1995). O sistema ainda inclui um
computador, programa especifico com base de dados para imagens e uma interface externa, para
isolamento elétrico e amplificacdo, conversdo A/D e pré-processamento do sinal.

O sensor utilizado (sensor n° 2), visto na Figura 36, tem dimensdes de 30,0 x 25 x 1,7 mm, no
qual tem-se uma drea ativa de detec¢do de 27,6 x 23,5 mm, composta por uma matriz de 576 x 385
transistores com drea ativa de 44 x 44 pum. Segundo o fabricante, o sistema apresenta uma resolucdo de
10 pl/mm. As imagens disponibilizadas por este sistema em 300 dpi sdo compostas de 576 x 385 pixels
com & bits para quantizacdo de niveis de cinza (/n: REGAM MEDICAL SYSTEM, 1995). Cada

imagem, exportada em formato TIFF (Targa Interlaced File Format) ocupa 219,0 kB.
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Figura 35 — Imagem fotografica do médulo externo do sistema Sens-A-RayY 2000.

Figura 36 — Fotografia do (A) sensor e (B) conector do médulo externo do sistema Sens-A-Ray.
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4.3.4.2 - Sistemas baseados em placas de armazenamento de fésforo (PSPL)

4.3.4.2.1 - Sistema DIGORA

O sistema DIGORA, foi lancado em 1994 pela Soredex, Helsink, Finlandia
(www.soredexusa.com). Na Figura 37 € vista a leitora a laser do sistema Digora. Os transdutores deste
sistema, vistos na Figura 38, sdo placas de armazenamento de fésforo (PSPL) (ver secdo 3.3) (In:
SOREDEX, 1995).

As placas de armazenamento de fésforo do sistema DIGORA sdo montadas a partir do
substrato de bério-fluorohalogenado dopado com Eurépio do filme FUJI HR-V (In: FUIJIL, 1999). Esse
substrato € depositado sobre uma placa de metal ferromagnético e revestido com um encapsulamento
plastico rigido (COWEN et al.,1993).

As placas s@o expostas dentro de um invélucro de plastico negro lacrado, de forma a evitar
contaminacao e exposi¢do a luz. Apds a exposi¢do aos raios-X, as placas sdo levadas a uma pequena
guilhotina, onde € recortado o invélucro. Somente entdo, a placa € posicionada manualmente dentro da
leitora a laser (ver Figura 37), onde € atraida por um pequeno magneto. Assim o invélucro somente €
retirado dentro da leitora a laser.

Para iniciar o processamento da placa, que no total dura cerca de 20 s, basta fechar a
portinhola na entrada da placa da leitora. Ao fim do processo a placa é automaticamente apagada por
uma luz halogénia no interior do equipamento. O sistema somente tem capacidade para processar uma
placa por vez. No sistema DIGORA fmx (2* geragdo), o processo de retirada do invélucro e
posicionamento da placa € realizado automaticamente (/n: SOREDEX, 2000).

Além das placas e da leitora a laser, o sistema ainda inclui um computador e um programa

especifico com base de dados para imagens.
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Figura 37 — Imagem fotogréfica da leitora a laser do sistema Digora.

A placa utilizada (placa n° 2) tem dimensdes 45,0 x 35,0 x 1,7 mm, na qual tem-se uma 4rea
ativa de detec¢do de 40,0 x 30,0 mm, o que o torna equivalente a um filme intraoral n° 2. Operando na
resolucdo de 300 dpi, o tamanho equivalente do pixel € estimado em 71 x 71 wm (/n: SOREDEX,
1995).

Segundo o fabricante, o sistema apresenta uma resolucdo de 6 pl/mm nesta condi¢do. As
imagens disponibilizadas por este sistema sdo matrizes de 540 x 416 pixels com 8 bits para quantiza¢ao
de niveis de cinza (In: SOREDEX, 1995). Cada imagem, exportada em formato TIFF (Targa

Interlaced File Format), ocupa 228,0 kB.
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Figura 38 — (A) Frente e (B) verso da placa de armazenamento de fésforo do sistema Digora.

4.3.4.2.2 — Sistema DENOPTIX

O sistema DENOPTIX foi lancado em 1997 pela Gendex Dental System, Mildo, Itdlia
(www.gendexxray.com). Na Figura 39 € vista a leitora a laser do sistema Denoptix. Os transdutores
deste sistema, vistos na Figura 40, sdo placas de armazenamento de fésforo (PSPL) (ver secdo 3.3) (In:
GENDEX DENTAL SYSTEM, 1997).

As placas de armazenamento de fosforo do sistema DENOPTIX também sdo montadas a
partir do substrato de bdario-fluorohalogenado dopado com Eurépio do filme FUJI HR-V (In: FUJIL
1999). Esse substrato € depositado sobre uma pelicula plastica flexivel.

As placas sdo expostas dentro de um invélucro plastico, de forma a evitar exposicao a luz.
ApOs a exposicao aos raios-X, as placas sdo retiradas manualmente do invélucro e posicionadas em um
carrossel com capacidade para até 29 placas. Entdo o carrossel € inserido dentro da leitora a laser (ver
Figura 39). Ao fim do processo € necessdrio apagar manualmente as placas através da exposicao a luz

de um negatoscopio por um minimo de dois minutos.
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Figura 39 - Imagem fotogréfica da leitora a laser do sistema Denoptix.

A placa utilizada (placa n° 2) tem dimensdes 41,1 x 31,2 x 1,0 mm, na qual tem-se uma 4rea
ativa de deteccdo de 41 x 31 mm, o que a torma equivalente a um filme intraoral n° 2. Este sistema é
capaz de operar nas resolucdes de 150, 300 e 600 dpi, onde os tamanhos equivalentes dos pixels sdo
estimados, respectivamente, em 170 x 170 um, 85 x 85 um e 42 x 42 um (/n: GENDEX DENTAL
SYSTEM, 1997).

Segundo o fabricante, o sistema apresenta resolucdes de 4 pl/mm (150 dpi), 6 pl/mm (300
dpi) e 9 pl/mm (600 dpi). As imagens disponibilizadas por este sistema sdo matrizes de 242 x 183
pixels (150 dpi), 485 x 367 pixels (300 dpi) e 970 x 734 pixels (600 dpi) com 8 bits para quantizacdo de
niveis de cinza (/n: GENDEX DENTAL SYSTEM, 1997). Cada imagem, exportada em formato TIFF

(Targa Interlaced File Format) ocupa 87 kB (150 dpi), 180 kB (300 dpi) e 348 kB (600 dpi).
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Figura 40 — (A) Frente e (B) verso da placa de armazenamento de fésforo do sistema Denoptix.
Na Figura 41 vé-se a lateral dos sensores dos sistemas CDR e SAR, comparados com um
filme radiografico n° 2 e as placas de armazenamento de fésforo dos sistemas Denoptix e Digora. Para
fins de padronizagdo entre os sistemas, todas as medidas realizadas neste estudo foram realizadas

utilizando a resolu¢cao nominal de 300 dpi.

Figura 41 - Vista lateral dos sensores dos sistemas (A) CDR, (B) SAR, (C) filme radiografico n° 2, (D)
Denoptix e (E) Digora.
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4.6— Métodos de estimativa de parametros

Segundo as descri¢des na secao 4.1, as exposi¢des foram realizadas no aparelho GE 1000 (ver
secdo 4.2) e reveladas por cada sistema de imagem em anélise.

De acordo com as restricdes consideradas na secdo 3.5, todos os recursos de pos-
processamento de software como filtros de imagem, ajustes de contraste e caracteristica de
transferéncia (fator gama) foram desabilitados ou ajustados para uma caracteristica linear.

Este procedimento implica em avaliar diretamente a deteccdo de dados, representando a
qualidade do processo de obtenc¢do de informacdo e eficiéncia na representacdo do objeto em estudo
pelo instrumento (HART & SMITH, 1992). Desta forma, desconsidera-se o processamento e exibicao
de dados, pois as amplas possibilidades de ajustes nesta etapa sdo relativas a otimizar tarefas ou
situacdes clinicas especificas. Todas as imagens resultantes foram exportadas para arquivos em formato

TIFF de 8 bits sem compressao.

4.6.1 — Métodos de estimativa dos parametros de resolucao

4.6.1.1 — Medida da resolucao espacial pelo phantom de barras

Como primeira estimativa da resolucdo espacial (R) tem-se a observacdo visual direta da
imagem do phantom de barras (ver secdo 4.5.2). Esta andlise consiste em determinar o menor par de
linha resolvivel visualmente (HUDA & SLONE, 1994 ). Devido a subjetividade da técnica
(dependéncia de operador humano), toma-se como resolvivel o par de linha tal que se perceba alguma
variagdo em seu perfil de niveis de cinza (BRETTLE et al., 1996). Ambos os procedimentos descritos
sdo ilustrados nas Figuras 42 e 43, onde observa-se que a andlise do perfil de niveis de cinza parece ser

um critério mais robusto.
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5.7 B

Figura 42 — Zoom na imagem radiografica do phantom de barras, adquirida no sistema Digora. Nota-
se visualmente alguma variacdo até a freqiiéncia de 7 pl/mm.
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Figura 43 — Perfil de niveis de cinza da imagem da Figura 43. Observa-se mais claramente a resolugdo

em 7 pl/mm.
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4.6.1.2 — Medida da MTF pelo método da modulacao

O phantom de barras ainda pode fornecer uma andlise da funcdo de transferéncia de
modulacdo (MTF) pela medida direta da modulacdo (M), entre a intensidade dos sinais de entrada e

saida nos pares de linha, introduzida por COLTMAN, 1954. Este método se baseia na razdo da

amplitude do sinal de saida A(v) para uma onda quadrada de amplitude de entrada A,e freqiiéncia v:

(76)

MTF W) =i(A(v)+ A) _AV) | A(W)...j
4A, 5 7

Sendo a MTF nula para valores maiores a V., pode-se simplificar o equacionamento de
COLTMAN, 1954 para:

MTF ) = “22;)

V> V? (77)

Isto se deve a que, em freqiiéncias superiores a V., ndo existem termos de ordem superior na
série da Equacdo (76). Porém, a medida direta da amplitude pode ser dificil experimentalmente em
decorréncia da presenca de ruido na imagem. DROEGE & MORIN (1982) sugerem relacionar estas
amplitudes (A e Ay) as variancias dos niveis de cinza da imagem (G e G) para cada par de linhas de

deteminada freqiiéncia v. Seja uma onda quadrada de amplitude A, e periodo A (A=1/v). Sua variancia

A
G, = AR (v) = /%IAO%DL:AO (78)
0

Para uma onda senoidal amplitude A e periodo A. Sua variancia (c) é dada por:

(0y), € dada por:

A (79)

S

A
o=A"w)= J}%jAz.senz(zm)dx =
0
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Substituindo as Equacdes (78) e (79) na Equacgdo (77), temrse a Equacdo de COLTMAN

(1954) simplificada, que relaciona a MTF(v) a varianica do par de linha de freqiiéncia v:

MTFW) = %G(")

v V? (80)

0

Pode-se implementar uma correcio para o valor da varidncia medida em uma imagem real,

Gzexpeﬂmemal, sujeita a ruido aleatdrio aditivo:

2 2

exp erimental -

c’=0 > (81)

ruido
onde 67,0 é dada pela variancia dos niveis de cinza em uma regido uniforme do phantom. Para a
estimativa de o, tem-se:

_ |G1_G2|

5 (82)

Gy

onde G, representa o nivel de cinza médio em uma regido uniforme do phantom e G, representa o nivel
de cinza médio em uma regido uniforme do fundo da imagem, onde as duas amostras contém o mesmo
nimero de pixels. As regides segmentadas no phantom de barras utilizadas na estimativa da MTF pelo

método de COLTMAN (1954) podem ser vistas na Figura 44.

Regiao do fundo. o _
Estimativa: G, Regiado de pares de linhas.

X T4 2
Estimativa: Gexperimental

Regiéo’

|
Uniforme
Estima-
tiva:

0_(22 ? Marcador da Direcédo de
jRt posicio do orientacio do

phantom phantom

Figura 44 — Regides do phantom de barras.
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4.6.1.3 — Medida da MTF pelo método da resposta ao degrau (ERF)

A formulacdo para medida da funcdo de transferéncia de modulagao (MTF) pela anélise da
resposta ao degrau de absor¢do (ERF - edge response function) (XINHUA et al., 2000; JUDY, 1979;
SCHNEIDERS & BUSHONG, 1980) foi discutida anteriormente na secao 3.5.1.3. Esta secdo aborda a
discussao de um algoritmo que reconstitui a ERF unidimensional a partir da imagem bidimensional da
borda, obtida pelo phantom de resolugdo, visto na sec¢ao 4.3.3.

Tipicamente, nos sistemas de imagem radiograficos de transmissdao, a amostragem direta do
degrau de absor¢do costuma ser grosseira, pois o espalhamento pontual (FHWM) costuma ser da
mesma ordem de grandeza da dimensdao do pixel (Ax) (JUDY, 1979). Vé-se na Figura 45 uma
ilustracdo deste problema: observa-se que, em qualquer coluna, ndo € possivel amostrar mais de quatro
pontos entre a regido radiopaca e a regido radiotransparente. Um método para amostrar a resposta ao
degrau em intervalos (Ar) muito inferiores a dimensao do pixel (Ax) foi proposto por JUDY, 1979.

Esta técnica consiste em ajustar uma reta a borda (pontos de valor médio entre a maxima
absorcdo e a maxima transmissao) e reconstituir um vetor unidimensional de acordo com a distancia
euclidiana dos pontos a borda. Como referéncia, JUDY (1979) realizou medidas com uma inclinacio
da borda com a horizontal (0) de 1,2° e conseguiu melhorar a amostragem em aproximadamente 50

vezes. Esta secdo discute um algoritmo mais preciso e eficiente computacionalmente, apresentado

primeiramente por XINHUA et al., 2000.

065 | 083 | 092 | 096
006 | 012 | 025 | 050 | 075
000 | 000 | 002 | 004 | 008
000 | 000 | 000 | 000 | 000

Figura 45 — Exemplo de matriz de imagem com niveis de cinza de uma borda, com amostragem
grosseira da ERF.
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Na implementacdo utilizada neste trabalho temrse como passo inicial a segmentagio
automadtica da borda do phantom. Para tanto sdo utilizados algoritmos de morfologia matematica,
segundo a notagao de HARALICK et al. (1987).

Para desempenhar esta tarefa, inicialmente aplica-se o gradiente discreto da imagem, através
da convolucdo discreta com as mdascaras de Sobel, vistas na Figura 46, e deteccdo de limiar
(thresholding) sobre o resultado de forma a obter uma imagem bindria (GONZALEZ, 1992). A borda é

segmentada de outros objetos pela abertura rotacional da imagem resultante, definida por:

Ao B, = UA © B(e,L) (83)

Oc[—7t/2,70/ 2]
onde Bpy) = {(x1.x0) € EMN| x; € [0,L.cos(B) + 0.5] e x = [x;.tan(B) + 0.5]} (84) é um elemento
estruturante constituido de uma linha de tamanho L pixels e inclinagdo 6 (GOUTSIAS & BATMAN,

1999).
Um elemento estruturante linear de 50 pixels foi utilizado. Todo o processo de segmentacio

da borda € resumido na Equacao (85):

-1 10]-1 -1]-20-1
Sgy= |-2]0|-2 U S=101]0
-1 10(-2 1121

Figura 46 — S, e S, - Mdscaras de Sobel (operador de gradiente discreto)
1
Borda = ((\f*SH\ ulf* S, |)> Emax(‘f*SH‘ u\f*sv\)]om B, (85)

Os pontos resultantes sdo utilizados para o ajuste de uma reta pelo método dos minimos
quadrados. Através do ajuste da reta (y=a.x+b) obtém-se a inclinacdo da borda (0 = tg'l(a)) (86), de
forma precisa sem a necessidade da aplicacdo da transformada de Hough (GONZALEZ, 1992).
Somente pontos numa regido de 20 pixels ao redor da borda sdo considerados. Desta forma, ndo ocorre
influéncia dos marcadores.
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A préxima etapa consiste em reconstituir a ERF(r) a partir da regido de interesse selecionada
nos passos anteriores f(x,y). A formulagdo matemadtica completa deste algoritmo € disponivel em
ALBUQUERQUE & COSTA (2001).

Observa-se na Figura 47, que € possivel reconstruir a ERF(r) ponderando f(x,y) segundo sua
distancia euclidiana a borda. Este método recebe o nome de reconstrug¢ao por projecdo da borda, pois
reconstitui a ERF(r) combinando as projecdes da borda bidimensional e realizando a média nas regides
de sobreposicao. O periodo de amostragem da borda reconstruida € dado por:

Ar = Ay.senO (87)

Observe que se 0 for pequeno (2° a 10°), entdo Ar<<Ay:

ERF(k)

v

Figura 47 — Imagem amostrada da borda e suas projecdes discretas da ERF.

J|® e ep0 © 0 @
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Portanto ndo € necessario calcular as distancias euclidianas de cada f(x,y). A ponderacdo das
projecdes da borda é realizada implicitamente, pelo algoritmo interativo expresso através da Equacado
(89). A interpretacdo geométrica da Equacdo (89) pode ser visualizada na Figura 48. A ERF ¢
reconstituida pela média das colunas da imagem deslocadas de um incremento igual a taxa de

amostragem Ar. O algoritmo pode ser descrito sucintamente nas Equagdes 88, 89 e 91.

ESF(k)
sobreposigao

k1%

v

Figura 48 — Diagrama da sobreposicdo das projecdes das colunas da imagem da borda no algoritmo de
reconstrucao interativo da ERF.

Inicializa-se o algoritmo com a primeira coluna da imagem:

ERFO(k)=f(0,j), para  jke [O.N-1] (®%
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Repetindo o procedimento da Equacdo (89) para cada coluna (i):

ESF'(k) kel0,k, —1]
ESF "V (k) + f(i,k —k,)

ESF (k) = 5 kelk, k_, +N-1] (89)
fl,k—k;) kelk_ +N,k,+N—1]
onde: k,=INT|i Axc—os6+ 0,5]| (90) e INT(x) denota o menor inteiro.
Aysen©

A ERF € totalmente reconstituida na dltima coluna (i=M-1):
ERF(r) = ERF™ (k) (91)

A Figura 49 mostra esquematicamente uma interacao do algoritmo.

0 K N- Kk;+N-1
ERF' = £(0,j) | 000 {000 ] 000 [ 000 [ 000 000 ] 000 012] 086 100] 100] 100 | 13)0
£(1,j) 000 [ 000 000 000[ 000 016] 96 | 100 | 100 | 100] 100 [ 100] 100
ERF" 000 [000] 000 [ 000 [000] 000]000] 006 043] 058 098] 100 100 100] 100 | 100] 100
A =ERF" B = (ERF(0) + f(1,j))/2 C =1(1,j)

Figura 49 — Representacdo esquemadtica do método de obten¢do do intervalo de amostragem (AS) da
funcao de resposta ao degrau (ERF) menor que as dimensdes do pixel (Ax).

Na implementacdo utilizada neste estudo, a varredura da borda € realizada segundo o sistema
de coordenadas (horizontal ou vertical) que proporcione melhor desempenho (menor 0).

Usualmente, uma grande quantidade de ruido € reconstituida com a ERF(r). Desta forma, é
necessaria a implementacao de um filtro passa-baixas de forma a reduzir este ruido. No entanto, este
filtro deve ser eficiente tanto na remog¢ao de ruido quanto na preservagao da borda da ERF(r).

Inicialmente sdo tomadas as médias dos extremos da ERF(r), correspondentes as regides de
alto e baixo nivel de cinza da borda. Posteriormente, localiza-se o ponto da borda que mais se aproxime
do valor médio das duas regides. Este ponto, melhor representante do valor médio da transi¢do da

borda de ERF(r), é tomado como ponto de referéncia (pivo).
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Foi implementado um filtro adaptativo onde cada ponto da ERF(r) é convoluido com uma
madscara gaussiana unidimensional, centrada sobre o mesmo ponto, de largura igual a distancia do
ponto ao pivo. Este filtro tem acdo acentuada nos pontos mais distantes da borda e a¢do mais suave nas
proximidades da transi¢ao da borda.

A funcdo de espalhamento de linha (LSF(r)) é obtida pela derivacdo numérica da ERF
discreta. O processo de diferenciacao € realizado, segundo a Equagdo (92), pela convolugdo discreta da

ERF(r) com a mascara de convolucao da Figura 50 (XINHUA et al., 2000):

M=[ 1 ] 1] 1[0 1] 1] 1]

Figura 50 — Méascara de convolugao utilizada na diferenciacao discreta da ERF(r).

LSF(r)z@z ERF(r)*M ,(r) 92)
r

Adicionalmente é tomado o médulo da LSF(r), e flutuagdes em torno de 0,5% de seu maximo
sdo desprezadas. A seguir € analisada a simetria da LSF(r) e esta é espelhada em relacdo a secdo
correspondente ao nivel alto da ERF(r), pois esta secao apresenta menos ruido de origem quéntica uma
vez que foi exposto a uma maior dose (STAMATAKIS et al., 1999). De forma a melhorar a
amostragem da MTF resultante, a LSF(r) é concatenada com um vetor nulo de forma a completar 2048
pontos. A escala de freqiiéncias é calculada em fun¢do da taxa de amostragem Ar, e as freqii€ncias
superiores a freqiiéncia de Nyquist (determinada por 1/2Ax) sdo desprezadas.

Finalmente, a funcdo de transferéncia de modulacdo € obtida pelo mdédulo da transformada

discreta de Fourier da LSF(r), normalizada com ganho unitério na freqiiéncia nula:

IS{LSF ()}

=)

jLSF(r)dr

MTF (v) = 93)
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4.6.1.4 — Medida da resolucio espacial através da LSF.

A resolucdo € obtida diretamente pelo critério de RAYLEIGH (HART & SMITH, 1992),

como descrito na se¢do 3.5.2, diretamente da Equacao (32):

1

R=—
FWHM (32)

4.6.2 — Métodos de estimativa dos pariametros de uniformidade

Os parametros de uniformidade sdo calculados sobre as imagens radiograficas do phantom de
uniformidade (secdo 4.3.2) com base nos principios descritos na secdo 3.5.5. Cada parametro foi
calculado pela média de sua estimativa em um conjunto de 60 a 100 imagens, utilizando uma regiao de
interesse (ROI) quadrada, centrada na origem, de 75 % da area total da imagem. Esta ROI € definida na
norma NEMA (HART & SMITH, 1992) por CFOV (Central Field of View).

Os parametros de uniformidade mensurados foram divididos entre parametros de primeira
ordem (representados por escalares numéricos) e de segunda ordem (representados por graficos

unidimensionais).

4.6.2.1 — Parametros de uniformidade de primeira ordem

4.6.2.1.1 — Uniformidade integral

Seja a modulacdo de uma fungdo, M(f), definida por:

Jax — S

M(Ff) =
o Somax F Sonin

(94)
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A uniformidade integral, como definida na norma NEMA, consiste no complemento da
maxima modulacdo de intensidade (S). Uma nova regido de interesse circular de didmetro igual a
regido de interesse (ROI) definida pela CFOV ¢ seliconada para esta estimativa:
Uniformidade Integral (U,) = {1—%]100% (95)
4.6.2.1.2 — Uniformidade diferencial
A uniformidade diferencial, consiste no complemento da modulacdo de intensidade (S) em
janelas quadradas (n) de 5 pixels de lado. Uma nova regido de interesse circular de didmetro igual a

regido de interesse (ROI) definida pela CFOV € seliconada para esta estimativa:

Uniformidade Diferencial (Ugg) = {1 —%JIOO% (96)
Irrllax + Irrllin

Como resultado, apresenta-se uma distribui¢cdo do campo de uniformidade diferencial. Ainda
conforme as defini¢des da norma NEMA, as uniformidades diferencial méxima e minima s3o dadas

como parametro de uniformidade.

4.6.2.1.3 — Espalhamento da uniformidade diferencial
O espalhamento da uniformidade diferencial € definido na Equagdo (97) através do
histograma da distribui¢do da uniformidade diferencial, como na Figura 51, calculado com duas casas

decimais de precisao:

iDU(a)z.n(a)

Espalhamento da uniformidade diferencial = 2= 97)

Y n(a)

onde n(a) € freqiiéncia de um valor de uniformidade diferencial da classe DU(a) do histograma e p € o

nimero total de classes (HART & SMITH, 1992).
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Figura 51 — Histograma da uniformidade diferencial.

4.6.2.1.4 — Coeficiente de variacao

O coeficiente de variagdo, é definido na Equacdo (192) pela razdo entre o desvio padrdo e a

média dos valores de intensidade (S):

Coeficiente de Variagdo = %.100% (98)

4.6.2.1.5 — Granulosidade de Selwyn
A granulosidade de Selwyn (S,,) (SELWYN, 1935; EVANS, 1981; BARRET & SWINDELL,

1981; DAINT & SHAW, 1976) € definida como uma relacdo entre o desvio padrdo dos valores de

intensidade (S) e drea de abertura (A = N.Ax.Ay).
Sy =C4/2A 99)

4.6.2.1.6 — Relacao sinal/ruido integral
A Relacdo sinal/ruido (SNR) integral (HART & SMITH, 1992) ¢ definida pela razao entre a

média e o desvio padrdo dos valores de intensidade (S):
(100)

Q| uy

Relagdo sinal/ruido integral =

Usualmente, a relagdo sinal/ruido € expressa em decibéis (dB), onde:
SNR ,; =10.1og,,(SNR) (101)
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4.6.2.2 — Parametros de uniformidade de segunda ordem

4.6.2.2.1 — Densidade Espectral de Ruido (NPS) ou Espectro de Wiener

A densidade espectral de ruido € referida na literatura como o melhor descritor genérico de
ruido de um sistema de imagem (AUFRICHTIG et al., 2001,; BRETTLE et al., 1996; WORKMAN &
BRETTLE, 1997; BARRET & SWINDELL, 1981; DAINT & SHAW, 1976). De forma similar aos
parametros de ruido de primeira ordem, a estimativa da NPS (ver secdo 3.5.6) foi calculada pela média
da densidade espectral de energia de amostras de figuras de ruido (n;), colhidas sobre um conjunto de

60 a 100 imagens uniformes, conforme a Equacdo (102):

a> n 1E 2
NPS(u,v)=—— — Y Sn (x,
() =75 = ZO,\ (n,(x, ) (102)

onde n;(x,y) é figura de ruido da amostra i;
n € o ndmero de amostras;
a € dimensao do pixel ;
N € o tamanho da janela de amostragem (NxN);
3{} é o operador da transformada de Fourier.

O ajuste da unidade da NPS (mm?) é realizado multiplicando a curva resultante pelo quadrado
das dimensdes do pixel em mm (a) dividido pelo quadrado da dimensdo da janela de amostragem em
pixels (N). As amostras foram tomadas internamente a uma regido de interesse (ROI) definida pela
CFOV da norma NEMA, como uma secdo quadrada, centrada na origem, de 75 % da éarea total da
imagem. A corre¢do estatistica, devido ao nimero finito de amostras, é dada pelo fator n/(n-1)
(GRANFORDS & AUFRICHTIG, 2000).

Inicialmente, foram segmentados possiveis arranhdes nos sensores € os proprios marcadores

do phantom (como visto na Figura 66), de forma a desconsiderar pontos defeituosos (KENGYLICS et
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al., 1999). As amostras foram entdo selecionadas como regides quadradas com 64 pixels de lado, tal
que a amostra estivesse contida na regido de interesse (ROI) e ndo contivesse marcadores ou pontos
defeituosos.

A deteccdo de arranhdes foi realizada através de algoritmos de processamento de imagem e
morfologia matemdtica. Os marcadores de arranhdes foram selecionados pela deteccdo de limiar
(threshold) do médulo do gradiente discreto da imagem, obtido pela convolugdo discreta da imagem
com as mdscaras de Sobel (GONZALEZ, 1992). As méscaras de Sobel sdo vistas na Figura 46. Esta

etapa se mostrou eficiente na detec¢@o de arranhdes nas placas de PSPL.

Figura 52 — Imagem de regido de interesse (CFOV) do phantom de uniformidade, onde observa-se a
presenca de arranhdes e da invasdo dos marcadores. (Tela do software)

A imagem bindria resultante na etapa anterior foi unida com uma segunda detec¢do de limiar
sobre o médulo do desvio da imagem sobre a sua média, apds a aplicagdo do filtro passa-altas visto na
Figura 53 (GONZALEZ, 1992). A segmentacdo final foi obtida pela dilatacio morfolégica com
elemento estruturante quadrado de lado nove (Figura 53). Esta segunda etapa se mostrou eficiente na

detec¢@o dos marcadores e de arranhdes mais profundos.
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1|11 -1 (-1-1
111 -1 151
1|11 -1 (-1-1
B9 — Elemento estruturante de  PA; — Mdascara de convolucao
para dilatagdo com de um filtro passa-altas.

conectividade 8.
Figura 53 — Mascaras utilizadas na detec¢@o de arranhdes.

Todo o procedimento de segmentacdo de arranhdes e marcadores pode ser descrito pelas

Equacdes (103) e (104):

Fag =|f *Su|O|f*5Sy] (103)

Arranhoes = (( Sag > Limiar)u ( Sag * PA > Limiar))@ B9 (104)
onde o ajuste de ambos os limiares é realizado interativamente. O resultado final da segmentacdo da

Figura 52 € visualizado na Figura 54.

Figura 54 — Resultado da segmentacdo dos marcadores e arranhdes (verde) e da regido util (azul) (tela

do software)
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Uma vez selecionadas propriamente as amostras de figuras de ruido, deve-se estimar a sua
densidade espectral e energia. O enfoque mais simples consiste em calcular o médulo quadrético da
transformada de Fourier de cada imagem, e realizar uma média de todos os resultados obtidos. Esta
estimativa € denominada periodograma. Na medida que o nimero de amostras cresce, o periodograma
se aproxima assintoticamente da densidade espectral de energia verdadeira. No entanto, a variancia de
um periodograma € muito grande, sendo da ordem da densidade espectral de energia ao quadrado para
uma tnica amostra (In: MATHWORKS, 1999).

O método desenvolvido por WELCH (1967), consiste em dividir cada imagem em vérias
amostras de tamanho menor, que podem se sobrepor sobre um percentual varidvel de suas dreas, de
forma a aumentar o nimero de amostras e assim reduzir a variancia. Adicionalmente, sdo aplicadas
madscaras sobre as figuras de ruido antes da estimativa do periodograma, de forma a reduzir o efeito da
sobreposi¢do. Estas mascaras tendem a zero nas extremidades, reduzindo o ruido de alta freqiiéncia
gerado pelas descontinuidades de borda durante a transformada de Fourier (spectral leakage).

Através de uma escolha satisfatéria das mascaras (Hanning, Hamming ou Kaiser), taxas de
sobreposi¢cdo de metade do tamanho da amostra parecem reduzir significantemente a variancia do
periodograma.

Foram implementadas duas técnicas distintas para a estimativa das figuras de ruido. Os
enfoques disponiveis sdo conhecidos na literatura como método da subtracdo ¢ método da
normalizacido de ganhos (AUFRICHTIG et al., 2001,).

No primeiro enfoque, a figura de ruido de cada imagem é dada pela subtracdo de cada
imagem de intensidade (S) por uma segunda imagem, resultante da média de todo o conjunto de
imagens. A formulacdo completa para a estimativa da NPS, utilizando a técnica de WELCH (1967)

pelo método da subtragdo, € dada pela Equacgao (105):
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a2 n—1 1 n—1
NPS (u,v) = ———— S (6, )-=Y S (x,
(u,v) U ZO, 3| wix, )| S;(x,y) njza NEAD) (105)

onde Si(x,y) é a amostra de intensidade (S) do campo uniforme;
n € o nimero de amostras;
a € o tamanho do pixel;
N € o tamanho da janela de amostragem;
3{} é o operador da transformada de Fourier;

w(X,y) € a mascara utilizada para reducdo do ruido de alta freqii€éncia gerado por descontinuidades

de borda nas amostras (spectral leakage);

U € um fator de corre¢dao de ganho associado ao uso da mascara w(x,y), dado por:

1 N-1
— ) wx, )’ (106)
N x,y=0

U=
Pelo método da normalizacdo de ganhos, a figura de ruido de cada imagem ¢é dada pela
divisdo de cada imagem de intensidade (S) pela resultante da média de todo o conjunto de imagens,

normalizada pelo seu nivel médio. A formulagdo completa para a estimativa da NPS e o método da

normalizacdo de ganhos é dada pela Equacdo (107):

2 n—1 -
NPSuy)=—2 V|3 w(x, y).S,(x, y).S

n-DUN* =] 18 (107)
“V's (&,
nz& (x,)

onde Si(x,y) é a amostra de intensidade (S) do campo uniforme;
n é o ndmero de amostras;
a € o tamanho do pixel;

N € o tamanho da janela de amostragem:;
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3{} é o operador da transformada de Fourier;
w(X,y) é a mascara utilizada para reducdo do spectral leakage;

U € o fator de correcdo de ganho associado ao uso da mascara w(x.,y);

S é 0 nivel médio da imagem da média do conjunto de amostras, dado por:
_ 1 N-1 n—1
S=y L Y s, (108)
N* S\ nf=
Este estudo utilizou as mdscaras bidimensionais de Hanning, Hamming, Kaiser e retangular
(equivalente a ndo utilizacdo de mdscaras) (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989). No entanto, ¢ mais
usual a representacdo unidimensional da densidade espectral de ruido. A NPS(v) € estimada pela média
radial da NPS(u,v). Este procedimento, representado na Equacdo (109), pressupde sistemas isotropicos.
Este procedimento pode reduzir a varidncia da NPS por um fator de até 200 vezes, dependendo da
freqii€ncia.
1 21
NPS (v) = — [NPS(v,0)d® (109)
2 0=0
Finalmente, BARRET & SWINDELL (1981) fornecem uma relagdo para a estimativa do erro

padrdo na estimativa da NPS, dada por:

SE=_L __|P (110)

< n.Aw n.N

onde Aw € a resolugdo da freqiiéncia na medida da NPS (ALBUQUERQUE & COSTA, 2001).

4.6.2.2.2 — Energia espectral de ruido.
A Energia espectral do ruido (E,;q,) em determinada banda [v,v,] € calculada diretamente

pelo teorema de Parseval (HAYKIN, 1989):

v2
EuiViva= | NPSV)v (111)
vl
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4.6.3 — Métodos de estimativa dos parametros de linearidade

4.6.3.1 — Curva sensitométrica

A curva sensitométrica define a caracteristica de resposta a um nivel de entrada uniforme (ver
secdo 3.5.3). Em sistemas baseados em filmes, esta caracteristica € estimada diretamente pela
densidade 6ptica média obtida em funcao da dose absorvida para exposi¢cdes uniformes.

Entretanto, os sistemas de radiologia digital odontolégica utilizados neste estudo nao
permitem a aquisicdo da curva sensitométrica diretamente com campos uniformes. Tais sistemas
ajustam automaticamente as relacdes entre niveis de entrada e de saida de forma a expandir a0 maximo
a faixa permitida para representacdo da imagem na escala de niveis de cinza.

Como foi discutido na secdo 4.5.3, através da construcdo conveniente do phantom de
linearidade, este ajuste € contornado, pois o histograma da imagem adquirida ja estd previamente
escalonado. Desta forma a curva sensitométrica € dada diretamente pela relacdo entre o nivel de cinza
médio em cada “degrau” de absorcdo e a curva de atenuacdo do phantom de linearidade, previamente
difinida na Figura 25.

Portanto, a reconstru¢do automdtica da curva sensitométrica tem como meta a segmentacdo e
a obtencdo do nivel médio dos degraus de absorcao na imagem radiografica do phantom de linearidade.

Esta tarefa € realizada por andlise de histograma (GONZALEZ, 1992). Na Figura 55 observa-

se 0 histograma da imagem da Figura 24. Cada maximo local neste histograma corresponde a uma drea

da imagem com determinada exposi¢ao.
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Numero de
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G=255
S=0

G=0
S=255

Figura 55 — Histograma dos niveis de intensidade (S) da imagem do phantom de linearidade.
Devido ao fato do histograma se apresentar ruidoso, primeiramente aplica-se uma

“suavizacdo” através do filtro passa-baixas unidimensional de média mével, mostrado na Figura 56.

113 173 [1/3 |

Figura 56 — PB| — Mascara de convolucio do filtro de média mével passa-baixas utilizado para
suavizar o histograma.

onde o processo de suavizacdo do histograma € expresso na Equacgado (112):
Histograma Suavizado = PB, * Histograma (112)
Apo6s a filtracdo, os maximos locais sdo segmentados pela aplicacio de um limiar com
incremento linear sobre o logaritmo do histograma suavizado. Esta operagdo realga os miximos locais
e permite uma detec¢do mais eficiente dos niveis. O limiar utilizado na segmentacdo corresponde a
propria regressdo linear do histograma. Este procedimento € ilustrado na Figura 57. Finalmente, o

sistema conta quantos niveis distintos foram possiveis de segmentar, desconsiderando o ultimo nivel, e

realiza a média de cada regido segmentada.

101




Capitulo 04 — Material e Métodos
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Figura 57 — Segmentacdo de regides através de limiar linear
aplicado sobre o logaritmo do histograma.

Figura 58 — Resultado da segmentacdo dos degraus.

A Figura 58 ilustra, através de uma tabela de cores falsas, o resultado da segmentacdo dos
niveis baseado no histograma. Deve-se observar a estreita correlagdo entre os niveis detectados e a
imagem da Figura 24.

Tanto a curva de atenuacdo (Figura 25) como os niveis de intensidade médios (Figura 57)
apresentam um decrescimento exponencial. Portanto, a relacdo entre as duas caracteristicas se

apresenta aproximadamente linear (Figura 59).
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Figura 59 — Curva sensitométrica: S x D.

Usualmente, a curva sensitométrica € apresentada em um grifico logaritmo, log(S) x
logo(D). Nesta condicao (Figura 60), observa-se que os pontos da curva estdo igualmente espacgados,
implicando uma amostragem linear da curva sensitométrica. Este resultado, esperado durante a
confeccdo do phantom de linearidade, demonstra a sua adequacao. A curva sensitométrica final é dada

pela média entre as curvas resultantes de dez imagens distintas do phantom de linearidade.
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Figura 60 — Curva sensitométrica: log;o(S) x log;o(D).
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4.6.3.2 — Curva Gama e Fator Gama

A curva gama € definida pelo gradiente da curva sensitométrica (BRETTLE et al., 1996):

d(S)

= (113)
d(log,, D)

Na regido linear da curva sensitométrica, pode-se aproximar a curva gama por uma constante
(KENGYLICS et al., 1999):

logiyS =v.log;oD + C (114)

Nesta condicdo, a inclinagdo da reta log;o(S) x logo(D) na regido linear da curva

sensitométrica recebe o nome de fator gama (y). Este parametro representa a sensibilidade do sistema e

estd relacionado com o contraste da imagem. O parametro C indica a intersecdo da reta log;o(S) x

log;o(D) com o eixo log;«(S).

4.6.4 — Métodos de estimativa dos parametros derivados

4.6.4.1 — Ruido quantico equivalente (NEQ)

Como descrito no item 4.5.7, o NEQ (v) € definido pela relacdo entre o fator gama, a funcao

de transferéncia de modulacdo e a densidade espectral de ruido:

(y.log,, e.)’ MTF(V)?
NPS (W)

NEQ (V) = (159)

Portanto, a obtencdo do NEQ(V) consiste em operar pontualmente as fungdes discretas
MTE(v), NPS (v) e v. No entanto, as curvas MTF (v), NPS (v) e Y ndo necessariamente t€m a mesma

taxa de amostragem. Para contornar este problema, a funcdo de maior resolu¢do € aproximada por
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splines (LAU, 1995) em torno dos pontos da fun¢do de menor resolu¢do. Desta forma, pode-se realizar

a divisdo ponto a ponto sem necessidade de interpolacgdes.

4.6.4.2 — Eficiéncia na deteccao de quanta (DQE)

Como discutido na se¢do item 4.6.7, 0 DQE (v) € obtido diretamente do NEQ (v):

NEQ()

DQEWV) = (115)

onde @ representa a fluéncia de fotons. A estimativa da fluéncia de fétons é dada diretamente a partir

do espectro de emissdo de energia do aparelho de raios-X (HANAM, 1992):

®= Tw(hv )(ﬁ jdhv (116)
3 P

onde a grandeza W (hv) representa a fluéncia de energia em fétons de energia Av, denominada espectro
da radiacdo (ver se¢do 3.5.3).

Contudo, este enfoque implica na modelagem do espectro da radiagdo y(/4v). Neste trabalho
foi desenvolvido um método alternativo para a estimativa da fluéncia de f6tons, explicado a seguir.

Foi visto na secdo 4.3.1.4, que o feixe filtrado por 0,1 mm de Cu tem coeficiente de
homogeneidade HC=0,53, podendo ser considerado aproximadamente monocromatico, com HVL, =
0,186 mm de Cu e €y = 3,5 KeV.

De acordo com a se¢do 3.1.4, se €y < 1 MeV, entdo w/p = U /p (BARRET & SWINDELL,

1981). Assumindo atenuador de cobre (p = 8,96.10° kg/n® - JANHS, 1983):

2
[Hen J: In2) _ @) g5 (117)
p

p.HVL, 8,96.10%.186.107* kg

A fluéncia de fétons € estimada pela razdo entre a fluéncia de energia e a energia média de

fétons (BARRET & SWINDELL, 1981):
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ooV _ E, _DpHVL (118)
€, L, €,.In(2)
80. ?

Desta forma, obtém-se uma estimativa simples da fluéncia de fétons baseada apenas na dose

absorvida e na camada semi-redutora (gy = 3,5 KeV = 5,6.10°1 ):

o= DPHVL _ b 429,105 L2005 (119)
,.In(2) 56107 7.0,4159™ %g Gy.m

® =429.108 L2 _p, (120)
nGy.mm

Finalmente, a SNR(V) € definida a partir do NEQ(V), pela Equacao (72):

SNR (u,v) = c.A/| NEQ (u,v) (72)

onde o contraste (c) da imagem, pertencente ao intervalo entre O e 1.
4.6.5 — Métodos de estimativa do contraste

Segundo GONZALEZ (1992) a escala de niveis de intensidade luminosa aos quais o sistema
visual humano pode se adaptar é da ordem de 10" (10.000.000.000:1). No entanto, o sistema visual
nao pode operar simultaneamente ao longo desta escala, obtendo essa grande variacdo através do ajuste
de sensibilidades locais ao longo da curva de percepcao. A faixa de adaptagdo ao brilho, por sua vez, é
bastante limitada e depende da regido de operacdo. A capacidade do sistema visual para discriminar
mudangas de brilho em qualquer nivel de adaptacdo (contraste) é mais estrita ainda e depende do nivel

de iluminagao do fundo da vizinhanga (dada pela razao de Weber). Isto significa que, conforme o olho
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se desloca pela imagem, o fundo médio (background) varia, permitindo que um conjunto diferente de
mudangas incrementais seja detectado a cada novo nivel de adaptacao.

Dadas estas consideracdes, percebe-se a dificuldade de se modelar um parametro fisico que
represente de forma eficiente o contraste de uma imagem. No entanto, o contrate € um conceito
facilmente compreendido intuitivamente, ¢ de grande importancia clinica. De fato, o contraste esta
diretamente relacionado a percepcao visual de contornos, parte essencial da tarefa clinica de estimagao
de caracteristicas da imagem (HART & SMITH, 1992; BRICKLEY, 1998; ROHLIN & MILEMAN,
2000).

STAMATAKIS et al. (1999) definem o contraste do objeto (c) como a variacdo, em niveis de

cinza, do objeto em relacdo ao seu valor médio:

. G,
—ohjeto bt 1) (121)
G

G max min

c

objeto

min

onde G, representa o nivel maximo de intensidade do objeto, Gz,

objeto o nivel minimo. Esta defini¢do
¢ utilizada na estimativa da SNR (Equagao 72).
Uma das defini¢des mais comuns consiste na formulagao proposta por MASSOUMZADEH

(2000), que define o contraste do objeto em relacdo ao fundo (Cgyngo), cOMo a variacdo da média, em

niveis de cinza, do objeto, em relacdo a média do fundo :

G, -G,
€ pnao = —22=l" 100% (122)

G fundo

onde G representa o nivel de cinza médio no objeto emestudo e G,,,, representa o nivel de

objeto
intensidade média no fundo da imagem.
GONZALEZ (1992) define o contraste do histograma (cp;s) como a largura relativa do

histograma do objeto:
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G mz'lx _ Gmip
Chiy = 200 100% (123)
Gmax _ Gmm

min

. s ax min
objere © Nivel minimo, G™e G

onde G % representa o nivel maximo de intensidade do objeto, G

objeto
sdo, respectivamente, 0 maximo e o minimo valor representavel em G (255 e 0 para representagdo em 8
bits).

Adicionalmente, define-se a relagdo contraste ruido (CNR — Contrast to Noise Ratio) como

(MASSOUMZADEH, 2000):

G, —G.
CNR — objeto fundo (1 2 4)

\' G fundo

Com se pode observar, a obten¢do de parametros de contraste estd relacionada a segmentagao
do objeto em estudo de seu fundo. Esta segmentacdo € realizada por algoritmos de andlise de
histograma. A selecdo do limiar de detec¢do € realizada automaticamente pela minimizag¢ao do erro em
funcdo de ajustes gaussianos aos histogramas do fundo e da regido de interesse (GONZALEZ, 1992).
Finalmente, os contornos sdo suavizados por filtros morfoldgicos de abertura seguida de fechamento.
Observa-se na Figura 61 uma imagem contendo objetos de interesse (dentes) em um fundo escuro. A

segmentagao final € visualizada na Figura 62, onde os objetos de interesse sdo classificados pela regiao

verde (tons claros) e o fundo € representado pela regido azul (tons escuros).
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Figura 61 — Imagem radiografica original.

Figura 62 — Resultado da segmentacdo do médulo de andlise de contraste
(dentes verdes e fundo azul).
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5.1 — Pacote computacional

Conforme a segunda meta deste estudo, foi desenvolvido um pacote computacional (software)
para andlise automadtica de parametros fisicos de qualidade, baseada nas imagens radiograficas dos
phantoms previamente desenvolvidos.

O pacote computacional foi denominado LISIER - Sistema de Avaliacio Automatica de
Parametros Fisicos de Qualidade para Sistemas de Radiologia Digital Odontoldgica. Este pacote
foi desenvolvido para a plataforma Microsoft Windows™ de 32 bits (versdo 95 ou posterior) utilizando
como ambiente de desenvolvimento o pacote de programacio BORLAND INTERNATIONAL C++

BUILDER 3.7 Professional™, que pode ser visto na Figura 63.
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Figura 63 — Ambiente de desenvolvimento BORLAND C++ BUILDER 3.
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O BORLAND C++ BUILDER 3 consiste em um ambiente visual de programagdao C++ com
orientacdo a objeto. Adicionalmente, foram incluidas as bibliotecas de componentes visuais
TEEMACH SL TEECHART 3.0 VCL e ENCOMPS IMAGEEN 1.7.

As imagens radiogréaficas dos phantoms foram exportadas dos programas de aquisicao dos
equipamentos em arquivos TIFF (Targa Interlaced File Format) de 8 Bits (256 niveis de cinza). Estes
arquivos sdo fornecidos como parametros a um pacote computacional que realiza a anélise da qualidade
e gera relatérios com os resultados obtidos. O pacote € compativel com outros 9 formatos de arquivos
de imagem (ver Apéndice 3).

Conforme a secdo 3.5, a avaliagdo de qualidade proposta se subdivide em trés tarefas
principais: a) caracterizacio do ruido (NPS(v)), b) caracterizacio da sensibilidade (curva
sensitométrica) e c) caracterizacdo da resolucdo (MTF(v)). As trés tarefas basicas promoveram o
desenvolvimento de trés modulos associados, ordenando a estrutura do pacote desenvolvido

representado no diagrama de blocos na Figura 64.

Interface Principal '

> Médulo de Analise de Contraste '

— Médulo de Uniformidade '—
. . . Médulo de
—> Médulo de Linearidade —>
‘J Relatdrio I
—» Médulo de Resolucdo '—
Médulo de
Configuragdes ' Ajuda

Figura 64 — Diagrama de blocos do pacote computacional.

¢ Interface principal: Serve como provedor de janelas para os outros mddulos, que podem ser

autorizados ou desautorizados, pela inclusd@o de nimeros de série apropriados.
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Moédulo de uniformidade: Relacionado a caracterizagdo do ruido. Recebe como parametro
imagens do phantom de uniformidade (ver secdo 4.3.2) e realiza a andlise dos parametros
uniformidade integral, uniformidade diferencial, espalhamento da uniformidade diferencial,
coeficiente de variacdo, granulosidade de Selwyn, relacdo sinal/ruido integral, densidade
espectral de ruido (NPS(v)) e energia espectral do ruido.

Médulo de linearidade: Relacionado a caracterizagdo da sensibilidade. Recebe como
parametro imagens do phantom de linearidade (ver secdo 4.3.1) e realiza a andlise da curva
sensitométrica, curva gama e fator gama.

Moédulo de resolu¢do: Relacionado a caracterizacdo da resolucdo. Recebe como pardmetros
imagens dos phantoms de resolucao (ver secdo 4.3.3) e de barras (ver secdo 4.3.4), realizando a
andlise da funcdo de transferéncia de modulagao (MTF(v)) e resolucdo espacial.

Médulo de analise de contraste: Relacionado a andlise do contraste do sistema. Este médulo
recebe imagens de situacdes clinicas e analisa os parametros de contraste e relacdo
contraste/ruido.

Mboédulo de relatério: Apos a finalizagdo da andlise dos médulos de linearidade, resolugdo e
uniformidade, o médulo de relatério combina os parametros extraidos de forma a obter os
parametros derivados: o ruido quantico equivalente (NEQ(V) — noise equivalent quanta) e a
deteccdo efetiva de quanta (DEQ — detective quanta efficiency). Adicionalmente, este médulo
ainda gera um relatério completo da andlise do sistema, com formatacdo de texto em padrdao
RTF (Rich Text Formatr).

Mboédulo de configuracoes: Seleciona opgdes e pardmetros para a estimativa dos demais
moédulos do programa.

Moédulo de ajuda: Formado por conjunto de tutoriais em formato HTML (Hypertext Meta

Language).
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5.1.1 - Algoritmo FFT

Como pré-requisito ao desenvolvimento deste trabalho, se fez necessdrio desenvolver um
algoritmo para a transformada de Fourier discreta (FFT — Fast Fourier Transform). O algoritmo
implementado consiste em uma adaptacio em C++ do cédigo em FORTRAN descrito por
BERGLAND & DOLAN (1979) para um algoritmo FFT RADIX bidimensional de alto desempenho,
utilizando bases rdpidas de 8, 4 e 2 interagdes.

A eficiéncia do algoritmo implementado foi comparada a do algoritmo FFT disponivel no
MATHWORKS MATLAB ™ 5.3 (1999). A comparacdo (Figura 65) foi realizada pelo tempo
necessdrio para processar uma matriz NxXN em um computador pessoal, com processador Intel Pentium

® III @ 700 MHz, 128 MB RAM e 512 kB CASH.

-

11" a FFTMATLABS5.3

41 & BERGLAND & DOLAN, 1979
m
é A
o [ |
(o}
£ 104
(6]
= A

|
A
1 o Nibid
I ;
30 40 50 60 70 80 901(I)0 200 300 400 500 6(')0

Tamanho da imagem (NxN)

Figura 65 — Comparagao entre os algoritmo de FFT de BERGLAND & DOLAN (1979) e o disponivel
no MATLAB 5.3.

Observa-se que os dois algoritmos t€ém desempenhos comparaveis, sendo que a adaptacido do

algoritmo de BERGLAND & DOLAN (1979) se aproxima do algoritmo utilizado no MATLAB 5.3,
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z

quando a imagem se torna maior. Este resultado € esperado pois a segmentacio RADIX ¢é mais

eficiente para grandes matrizes.

5.1.2 — Médulos do pacote computacional

5.1.2.1 — Modulo de linearidade

O médulo de linearidade € ilustrado na Figura 66. Para a obtengao dos parametros relativos a
caracteristica de transferéncia macroscépica do sistema, basta selecionar a imagem do phantom de

linearidade pelo botao “Abrir Imagem”.

[®] Lisier 41.1.0

LRIFORMIDADE RESOLUGAD LINEARIDADS CONTRASTE RELATORIO COWFIE  AdlDs SOSHRE SR

LIN
L]

Lirrpar

GCuna Sensitormatnca

Abre Imaczm

Emonner
Eechar

Figura 66 — Tela do médulo de linearidade.
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5.1.2.1.1 - Validacao do médulo de linearidade

De forma a validar a anélise do médulo de linearidade, inicialmente foram testadas imagens
simuladas, com caracteristicas conhecidas (WANG et al., 2000). As imagens simuladas foram geradas
por um padrao de barras com intensidade (S) decrescente em poténcias de 2 (255, 128, 64, 32, 16, 8, 4).
A imagem resultante foi suavizada por um filtro de média mdvel passa-baixas, visto na Figura 67
(GONZALEZ, 1992), de forma a simular a perda de resolu¢do decorrente da MTF(v). A seguir foi

adicionado ruido gaussiano na imagem.

1/9(1/9] 1/9
1/911/9| 1/9
1/9(1/9| 1/9

Figura 67 — Méscara de convolugao do filtro passa-baixas.
O resultado final pode ser visto na Figura 68. Imagens simuladas foram geradas na auséncia e
na presenca de ruido gaussiano, com média nula e variancias 0,02, 0,002 e 0,0002. As imagens
simuladas foram gravadas em formato TIFF de 8 Bits. O mddulo de uniformidade teve a curva de

atenuacdo ajustada para poténcias decrescentes de 2 (1, 1/2, 1/4, 1/8, 1/16, 1/32, 1/64).

Figura 68 — Simulacao da imagem do phantom de linearidade (ruido gaussiano de média O e variancia
0,0002).
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O resultado final da andlise de linearidade das imagens simuladas é visto na Figura 69.
Observa-se que a técnica desenvolvida € pouco sensivel ao ruido da imagem, pois em todos os casos as
curvas sensitométricas foram reconstituidas com linearidade (R>0,999). Como se ilustra na Figura 70, a
condi¢ao de ruido gaussiano com variancia 0,02 apresenta uma degradacdo severa. Todavia, ainda foi

possivel analisar a curva sensitométrica com fidelidade.

Para garantir que ndo havia diferenca estatistica entre as curvas sensitométricas obtidas e os
niveis utilizados na geracdo da imagem simulada, utilizou-se a técnica de andlise de varidncias
(BETHEA & DURAN, 1995), resumida na Tabela 4. Em nenhum caso a diferenca estatistica foi maior

que 1%.

sem ruido: R=1

ruido gaussiano (var=0.0002): R=0,99984
ruido gaussiano (var=0.002): R=0,99973
ruido gaussiano (var=0.02): R=0,99972

4 pon

0,1 1
Atenuacao relativa (D/D,)

Figura 69 — Curvas sensitométricas obtidas com imagens simuladas.
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Figura 70 — Simulacio da imagem do phantom de linearidade (ruido gaussiano de média O e variancia
0,02).

Tabela 4 — Anélise de variancia dos curvas sensitométricas reconstituidas em relacdo a curva de
atenuacdo teodrica.

ANOVA Pontos F p Diferentes em 1%
Sem ruido 6 0 1 Nao
Var = 0,0002 6 1,10986.10” 0,99974 Nao
Var = 0,002 4 3,11210.10" 0,59220 Nao
Var = 0,02 4 3,11220.10™ 0,56010 Nao

5.1.2.2 — Modulo de uniformidade

O moédulo de uniformidade € ilustrado na Figura 71. As imagens do phantom de
uniformidade, utilizadas na estimativa da NPS(v) e dos parametros lineares de ruido, sdo selecionadas
pelo botdo “Abrir Imagens”. As imagens devem ter sido adquiridas nas mesmas condi¢des de
exposi¢do. Quase de imediato apds a abertura do arquivo de imagem, o operador pode visualizar as
figuras de ruido (Figura 72), o campo de uniformidade diferencial (Figura 73) e a detec¢do de

arranhdes de todas as imagens (Figura 54).
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[®] Lisier 41.1.0
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Figura 71 — Tela do médulo de uniformidade.

Figura 72 - Figura de ruido em tela do software (visualizacdo através de tabela de cores falsas).
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Se as amostras nao forem muito discrepantes, indicando algum erro durante os processos de

exposi¢ao ou aquisi¢do, basta o usudrio acionar o botdo “Analisar” e todos os parametros de ruido sao

automaticamente calculados.

)
es?

;

[

i
¥
Al

i

Figura 73 — Campo de uniformidade diferencial em tela do software (visualizagdo através de tabela de
cores falsas)

A estimativa da NPS(v) dispde de uma grande variedade de opgdes. As opcdes utilizadas na

estimativa dos parametros de ruido sdo ajustadas no médulo de configuracdes, ilustradas na Figura 74.
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Figura 74 — Menu de configura¢des do médulo de uniformidade
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Dentre estas opcoes disponiveis, discutidas na secdo 4.6.2.2.1, tem-se:
e Me¢étodo da subtracido ou normaliza¢do de ganhos;
e Selecao de mascara retangular (sem mascara), Hanning, Hamming ou Kaiser;
e Sensibilidade da detec¢do de arranhdes;
® Tamanho da matriz de amostragem;
e Taxa de sobreposi¢dao das amostras;
¢ Dimensao do pixel;
e Tamanho da regido de interesse;
¢ Faixa de freqiiéncias utilizadas na estimativa da energia do ruido;

e Disponibilidade dos parAmetros de 1" ordem e de intervalos de confianca.

5.1.2.2.1 — Validacao do modulo de uniformidade

De forma similar ao médulo de linearidade, a validagio do mdédulo de uniformidade foi
realizada pelo teste de imagens simuladas com caracteristicas conhecidas (WANG et al., 2000). As
imagens simuladas foram geradas através da adicdo de ruido gaussiano a uma imagem uniforme, como
na Figura 75. Todas as imagens simuladas foram gravadas com formatacdo TIFF. Para fins de
normalizacdo apenas, todas as andlises assumiram um tamanho de pixel “virtual” de 70 wm.

Na Figura 76 apresenta-se a estimativa da NPS(v) realizada a partir de 100 imagens (n) de
128 x 128 pixels (NxN), simuladas pela adicio de imagens uniformes de nivel médio 128 (G) a um
ruido gaussiano de média nula e variancias 0,02, 0,002, 0,0002 e 0,00002. As imagens simuladas foram
passadas como parametros ao médulo de uniformidade. A andlise foi realizada sem madscaras e sem
superposi¢do, onde cada imagem proporcionava uma unica amostra. Como resultado, observa-se a
sensibilidade da estimativa ao ruido aditivo, onde a energia espectral do ruido varia proporcionalmente

ao aumento da variancia do ruido gaussiano.
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Figura 75 — Simulacao da imagem do phantom de uniformidade (média nula e variancia 0,0002).

. NPS
10 ;
| — N=-128, n=100
Var=0.02
-4
10
Var=0.002
[aV} -5
e 10
€
Var=0.0002
-6
10
Var=0.00002
-7
10
1 2 3 4 5 6 7

Frequencia Espacial (ciclos/mm)

Figura 76 — Simulacdo da imagem do phantom de uniformidade (N = 128, n = 100).
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A Figura 77 apresenta uma comparacdo entre a estimativa da NPS(v) pelos métodos da
subtracdo e da normalizacdo de ganhos. Para cada estimativa foram geradas 80 imagens (n) de 128 x
128 pixels (NxN) (ruido gaussiano de média nula e varidncia 2.10°).

A andlise foi realizada no médulo de uniformidade sem mdscaras e sem superposi¢do, onde
cada imagem proporcionava uma Unica amostra. Os intervalos de confianca foram calculados
assumindo uma distribuicdo gaussiana, através da média e varidncia de um conjunto de 100 andlises
completas.

A Figura 78 mostra a energia espectral das estimativas da Figura 77 na faixa de 1 a 7
ciclos/mm. Percebe-se a convergéncia entre as duas técnicas, de forma que ndo se apresenta diferenca
significativa em uma ou outra abordagem. No entanto, o método da subtragdo aparenta possuir menor

€ITO.

" NPS

I
e |\|étodo da Subtracéo
— 99%
— 99%
e \étodo da Normalizagédo
—— 99%
— 99%

mm 2

— e = —

e
=l

n
w

4 5 6 7
Frequencia Espacial (ciclos/mm)

Figura 77 — Comparagdo entre os métodos da subtragdo e normalizagao para 80 imagens simuladas de
128x128 pixels (N = 128, n = 80).
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Energia espectral (1-7 ciclos/mm) (mm)

0,00

I
Subtracéo Normalizagao

Método

Figura 78 — Comparagao entre os métodos da subtracio e normaliza¢do para 80 imagens simuladas de
128x128 pixels (N = 128, n = 80).

Nas Figuras 79, 80, 81 e 82, observa-se o efeito do tamanho da janela de amostragem sobre a
faixa de confianca da estimativa da NPS(v). Para cada estimativa foram geradas 80 imagens (n) (ruido
gaussiano de varidncia 2.107), variando o tamanho da matriz de amostragem de 32x32 a 256x256
pixels (NxN). De forma similar ao item anterior, a andlise foi realizada sem madscaras e sem
superposi¢do, onde cada imagem proporcionava uma Unica amostra. Os intervalos de confianca foram
calculados assumindo uma distribuicdo gaussiana, através da média e variancia de um conjunto de 100

analises.
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Figura 79 — Estimativa da NPS(v) com 80 imagens simuladas de 32 x 32 pixels (N = 32, n = 80).
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Figura 80 — Estimativa da NPS(v) com 80 imagens simuladas de 64 x 64 pixels (N = 64, n = 80).
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NPS
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Figura 81 — Estimativa da NPS(v) com 80 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 80).
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Figura 82 — Estimativa da NPS(v) com 80 imagens simuladas de 256 x 256 pixels (N = 256, n = 80).
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A Figura 83 mostra a energia espectral das estimativas das Figuras 78, 79, 81 e 82 na faixa de
1 a 7 ciclos/mm. Percebe-se que, embora a energia espectral ndo se altere, o tamanho da janela de
amostragem influencia diretamente nos intervalos de confian¢a (desvio padrdo). A Figura 84 apresenta
o decrescimento dos erros obtidos em fun¢do do tamanho da janela de amostragem. Este resultado esta
de acordo com a Equacdo (110), onde o erro padrio € inversamente proporcional a raiz do tamanho da
janela de amostragem (N). Desta maneira, a estimativa da Figura 82 é mais precisa, embora assemelhe

ser mais ruidosa (apresente flutuacdes menos suaves) em relacdo a Figura 78.
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Figura 83 — Estimativa da NPS(v) com 80 imagens simuladas em fun¢ao do tamanho da imagem (N).
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Erro

0!01 6 S N PP
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Figura 84 — Erro encontrado na estimativa da NPS(v) em fun¢do de N com 80 imagens simuladas.

De forma similar, as Figuras 85, 86, 87 e 88 ilustram o efeito do nimero de amostras. Para
tanto, foram analisadas 3, 10, 30 e 100 imagens (n), de 128x128 pixels (NxN) (ruido gaussiano de

média nula e variancia 2. 10'3).

NPS

e N=128, n=3
— 99%

\ — 99%
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Figura 85 — Estimativa da NPS(v) com 3 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 3).
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NPS
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Figura 86 — Estimativa da NPS(v) com 10 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 10).

2.10

NPS

e N=128, n=30
— 99%
—— 99%

3 4

Frequencia Espacial (ciclos/mm)

Figura 87 — Estimativa da NPS(v) com 30 imagens simuladas (N = 128, n = 30).

129



Capitulo 05 — Resultados

NPS
2.10 T
e N=128, n=100
— 99%
— 99%

mm2

1 2 3 4 5 6 7
Frequencia Espacial (ciclos/mm)

Figura 88 — Estimativa da NPS(v) com 100 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 100).

A Figura 89 mostra a energia espectral das estimativas das Figuras 89, 90, 91 e 92 na faixa de
1 a 7 ciclos/mm. Percebe-se que um nimero reduzido de amostras pode comprometer a média da
estimativa da NPS(v). No entanto, o incremento do nimero de amostras converge assintoticamente a
estimativa da NPS(v) para o seu valor verdadeiro. Desta forma, € possivel estreitar os intervalos de
confianca e reduzir o erro absoluto na estimativa da NPS(v) através do incremento do numero de
amostras. Observa-se que a estimativa com N=256 e n=80 (Figura 82) tém intervalos de confianca
equivalentes a estimativa com N=128 e n=100 (Figura 88). No entanto, a dltima aparenta ser menos
ruidosa (flutuagdes mais suaves). A Figura 90 apresenta o decrescimento do erro em fun¢do do ndimero

de amostras. Este resultado também estd de acordo com a Equagdo (110).
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Figura 89 — Estimativa da NPS(v) em func¢do do nimero imagens simuladas (n) de 128 x 128 pixels.
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Figura 90 — Erro encontrado na estimativa da NPS(v) em func¢do do nimero imagens simuladas (n).

A Figura 91 ilustra o efeito da utilizacdo de amostras com 50% de sobreposicdo. A literatura

afirma que esta taxa de superposi¢do fornece melhor desempenho (AUFRICHTIG et al., 2001).

Percebe-se que a sobreposicdo melhora a convergéncia da estimativa. Isto se deve ao fato da

sobreposi¢ao de 50% aproximadamente dobrar o nimero de amostras.
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Figura 91 - Efeito da superposicao na estimativa da NPS(v) a partir de 100 imagens simuladas de 128
x 128 pixels (N = 128, n = 100).

As Figuras 92, 93 e 94 ilustram o efeito da aplicagdo de mdscaras na corre¢do do spectral
leakage (descontinuidades de borda) com 50% de sobreposicao. Foram experimentadas as mascaras de
Hanning, Hamming e Kaiser.

A Figura 95 apresenta a energia espectral das estimativas das Figuras 92, 93 e 94 na faixa de
1 a 7 ciclos/mm. Os melhores resultados foram obtidos pela aplicagdo das mdéscaras de Hanning e
Hamming. Estas mdscaras t€m a vantagem de serem independentes de parametros, sendo convenientes

para a utilizacdo em algoritmos automaticos (OPPENHEIM & SCHAFER, 1989).
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Figura 92 — Méscara de Hanning na correcdo do spectral leakage na estimativa da NPS(v) a partir de
100 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 100).
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Figura 93 — Mascara de Hamming na correc¢do do spectral leakage na estimativa da NPS(v) a partir de
100 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 100).
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Figura 94 — Mdscara de Kaiser na corre¢do do spectral leakage na estimativa da NPS(v) a partir de
100 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 100).
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Figura 95 — Efeito da méscaras de Hanning, Hanning e Kaiser na correcdo do spectral leakage na
estimativa da NPS(v) a partir de 100 imagens simuladas de 128 x 128 pixels (N = 128, n = 100).
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Através da andlise de imagens simuladas, pode-se estabelecer o melhor método para a

estimativa da NPS(v) com imagens reais. A primeira decisdo engloba o tamanho da janela de
amostragem.

Com a reducdo da janela de amostragem é esperado um aumento do nimero possivel de
amostras (AUFRICHTIG et al., 2001). Tanto o incremento do nimero de amostras quanto do tamanho
da janela t€tm o mesmo efeito na reducao do erro da estimativa (Equacdo 110).

No entanto, a Figura 96 mostra que uma reducdo da metade no tamanho da janela de

amostragem proporciona quatro vezes mais amostras.

« N > Amostra 01 Amostra 02
<« N2 p
1 Amostra Amostra 03 Amostra 04

Figura 96 — Relacio entre o niimero de amostras e tamanho da janela de amostragem.

Ademais, o tamanho da janela de amostragem ndo pode ser reduzido indefinidamente, pois
ocorre 0 comprometimento da amostragem da NPS(v). Lembre-se que o nimero de pontos na NPS
estimada é dado pela metade do tamanho da janela de amostragem (ALBUQUERQUE & COSTA,
2001).

Adicionalmente, a reducdo excessiva da janela de amostragem compromete a reducdo de
desvio proveniente do procedimento de média radial (AUFRICHTIG et al., 2001). Desta forma, o

tamanho ideal da janela de amostragem foi estimado em 64 x 64 pixels. A Figura 97 mostra o erro da
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estimativa em funcdo do ndmero de amostras para N=64. Utilizando janelas de 64 pixels de lado, o erro
se mostrou inferior a 0,1% para aproximadamente 4.000 amostras.

Adicionalmente, AUFRICHTIG et al. (2001) indicam que uma amostragem com sobreposi¢cao
de 50% tem a propriedade de obter a melhor reducdo do erro. Espera-se que a corre¢do dos efeitos da
descontinuidade de borda pela méscara de Hanning seja mais efetiva quando houver deficiéncia da

uniformidade da fonte de radiacao.

Erro

0,000 - : : : : : : : :
16 32 64 128 256 512 1024 2048 4096

n

Figura 97 — Erro em fun¢do do nimero de amostras, utilizando superposicao e correcio pela mascara
de Hanning (N = 64).
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5.1.2.3 — Médulo de resoluciao

O médulo de resolucgdo € ilustrado na Figura 98. Para a obtencdo dos parametros relativos a
resolucdo e a fung¢do de transferéncia de modulagdo, basta selecionar a imagem do phantom de

linearidade pelo botao “Abrir Imagem”.
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Figura 98 — Tela do médulo de resolugao.

5.1.2.3.1 — Validacao do médulo de resolucao

De forma similar aos mddulos anteriores, a validacdo do médulo de resolugdo foi realizada
pelo teste de imagens simuladas com caracteristicas conhecidas (WANG et al., 2000). As imagens

simuladas foram geradas através da convolucdo de uma borda ideal com inclinagdo de 2° por uma
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funcdo resposta impulsiva (PSF) gaussiana de média nula e variancia 0,02. A fun¢do de transferéncia

equivalente € vista na Figura 99.

Em seguida € adicionado ruido gaussiano na imagem da borda, resultando na imagem
simulada da Figura 100. Para fins de normalizagcdo apenas, todas as andlises assumiram um tamanho de

pixel “virtual” de 70 pm.

MTF|u

Figura 99 — Funcao de transferéncia gaussiana utilizada nas imagens simuladas.

Figura 100 — Imagem simulada de borda inclinada em 2°, suavizada por funcdo de transferéncia e com
ruido gaussiano adicionado.
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Na Figura 101 ilustra-se a resposta ao degrau, reconstituida através do método das projecdes
da borda. Neste caso foi possivel melhorar a resolucdo da estimativa em cerca de 300 vezes Ar =

Ay.senf = 2,45 um). Observe-se a intensa presenca do ruido gaussiano na borda reconstituida.

Borda Reconstituida
180

160

140

120

100

0 i i i
0 1 2 3 4 5 6
X (mm)

Figura 101 - Borda reconstituida pelo método das projecdes.
Na Figura 102 exibe-se o resultado da aplicacdo do filtro adaptativo na resposta ao degrau
reconstituida da Figura 101. Nota-se que o filtro desenvolvido € bastante robusto, sendo eficiente tanto

na remog¢ao de ruido quanto na preservacao da borda.

Borda Filtrada
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Figura 102 - Resultado da filtracao da borda resconstruida pelo filtro adaptativo.
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Figura 103 — PSF(x) obtidas (A) pela amostragem direta da resposta impulsiva em uma imagem
simulada sem ruido e pixel “virtual” de 70 um e (B) pela projecédo da borda inclinada de 2° em uma
imagem simulada com ruido gaussinano de variancia 0,002 e pixel “virtual” de 70 pm.

A Figura 103-B apresenta a resposta impulsiva, PSF(x), reconstituida pela derivacdo
numérica da Figura 102 (método da projecdo da borda) comparada com a resposta impulsiva obtida
pela amostragem direta da resposta impulsiva de uma imagem simulada sem adi¢do de ruido, (Figura
103-A). Ambas as imagens foram geradas admitindo pixel “virtual” de 70 um. A amostragem direta da
PSF(x) sem ruido se revela muito pobre para a simula¢do da resposta impulsiva escolhida, pois foi
possivel amostrar apenas 7 pontos. Como serd visto posteriormente, as imagens reais situam-se dentro

da condi¢do desta simulacdo, onde a FWHM ¢é da ordem do dobro das dimensdes do pixel. Desta

forma, o desempenho maximo da reconstituicdo da borda sem o método das proje¢des seria limitado a
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apenas 5 a 9 pontos para a PSF(x) em casos reais. Através do método da projecdo, este desempenho
pode ser incrementado de 90 a 300 vezes (respectivamente, para 6° a 2° de inclina¢do da borda).

A Figura 104 exibe uma comparacdo entre funcdes de transferéncias simuladas e os
respectivos resultados de suas reconstrucdes, reconstituidas pelo método das projecdes da borda

inclinada em 2°, mediante vérias freqiiéncias de corte e intensidades de ruido aditivo gaussiano.

T

—— MTF Simulada
........ Var=0.00002
_____ Var=0.0002
------ Var=0.002

Modulagao

\

Frequéncia Espacial (ciclos/mm)

Figura 104 — Comparacao entre MTF(Vv) original utilizada na gera¢ao de imagens simuladas e da
MTEF(v) reconstituida da mesma imagem em funcao da freqii€ncia de corte e da variancia do ruido
aditivo gaussiano.

Observa-se que as MTF(v) reconstruidas aproximam-se das MTF(Vv) originalmente simuladas.
Para garantir que ndo havia diferenca estatistica entre as fungdes de transferéncia simuladas e

reconstituidas, utilizou-se a técnica de andlise de varidncias (BETHEA & DURAN, 1995), resumida na

Tabela 5. Em nenhum caso a diferenca estatistica foi maior que 1%.
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Tabela 5 — Andlise de variancia da MTF(v) reconstituida em relacdo a MTF(v) simulada original.

(A) £.=9,5 cc/mm F p Diferentes em 1%
- Var =2.10" 0,04322 0,83794 Nao
- Var =2.10° 0,05641 0,81528 Nao
- Var = 2.10° 0,09828 0,75796 Nao

(B) £.=5,0 cc/mm F P Diferentes em 1%
- Var =2.10" 0,02548 0,87518 Nao
- Var = 2.10° 0,02843 0,86821 Nao
- Var = 2.10° 0,03700 0,84989 Nao

(C) £.=2,5 cc/mm F P Diferentes em 1%
- Var =2.10" 0,01514 0,90235 Nao
- Var =2.10° 0,01891 0,89325 Nao
- Var = 2.10” 0,02153 0,88518 Nao

(D) £.=1,0 cc/mm F p Diferentes em 1%
- Var =2.10" 0,00187 0,96605 Nao
- Var = 2.10° 0,00269 0,95928 Nao
- Var = 2.10° 0,00613 0,93855 Nao

onde f. representa a freqii€ncia de corte, F a distribuicdo F e p a probabilidade acumulada.

5.2 — Analise dos sistemas de radiologia digital

5.2.1 - Linearidade.

Os sistemas em estudo realizam o escalonamento de histograma, ajustando a curva
sensitométrica em funcdo da dose (BRETTLE ez al., 1996). De forma a manter a consisténcia de
unidades, foi estimada a curva sensitométrica e o fator gama na mesma calibracdo de dose primaria
utilizada na estimativa da densidade espectral de ruido (tempos de exposi¢do t =0,2, 0,3, 0,4, 0,5 € 0,6
S.).

A Figura 105 mostra a curva sensitométrica estimada para a dose de 560 uGy. Nas Tabelas 6,
7, 8, 9 e 10 percebe-se que todos os sistemas sdo extremamente lineares (R>0,995). Por conseguinte, a

curva gama consiste em uma constante, neste caso denominada fator gama ().
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Figura 105 — Curva sensitométrica dos sistemas avaliados para a calibragdo de 560 uGy.

As Tabelas 6, 7, 8, 9 e 10 mostram que os sistemas CDR, Denoptix, Digora e Sens-A-Ray
2000 apresentam, respectivamente, ordem crescente de intensidade do fator gama. Foi discutido que o
fator gama estd diretamente relacionado com o contraste da imagem, ou seja, a sensibilidade a
variagdes na dose de radiacdo. Assim, o fator gama serve como indicador direto da sensibilidade da
deteccdo utilizada pelo sistema em determinada dose. Isto significa que o sistema CDR tem maior

contraste inerente, seguido pelos sistemas Denoptix, Digora e SAR.
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Tabela 6 — Fator gama dos sistemas avaliados para a calibragao de 560 uGy.

Sistema Y Ay C AC R
CDR 0,87502 Gy' | 0,00281 Gy 0,25963 0,06460 0,99846
Denoptix 0,87025 Gy' | 0,00226 Gy 0,25913 0,05168 0,99992
Digora 0,86864 Gy | 0,00603 Gy 0,48346 0,13795 0,99944
SAR 0,86542 Gy ' | 0,01405 Gy 1,74538 0,32161 0,99684

Tabela 7 — Fator gama dos sistemas avaliados para a calibragdo de 840 uGy.

Sistema Y Ay C AC R
CDR 0,82804 Gy ' | 0,00254 Gy 0,32325 0,05165 0,99765
Denoptix | 0,82401 Gy | 0,00346 Gy 0,23259 0,01165 0,99986
Digora 0,82014 Gy ' | 0,00346 Gy 3,20155 0,46546 0,99954
SAR 0,82120 Gy ' | 0,00455 Gy 2,17541 0,36153 0,99677

Tabela 8 — Fator gama dos sistemas avaliados para a calibracdo de 1120 uGy.

Sistema Y Ay C AC R
CDR 0,78850 Gy' | 0,00124 Gy 0,19871 0,05476 0,99765
Denoptix | 0,78523 Gy | 0,00552 Gy 0,15745 0,08435 0,99845
Digora 0,77654 Gy ' | 0,00315 Gy 0,22156 0,14456 0,99765
SAR 0,77227 Gy' | 0,00165 Gy 0,97566 0,44654 0,99245

Tabela 9 — Fator gama dos sistemas avaliados para a calibracdo de 1400 uGy.

Sistema Y Ay C AC R
CDR 0,76450 Gy ' | 0,00565 Gy 0,25967 0,08786 0,99846
Denoptix | 0,76024 Gy | 0,01458 Gy 0,25916 0,08684 0,99548
Digora 0,75145 Gy ' | 0,00459 Gy 0,48344 0,15545 0,99884
SAR 0,74568 Gy ' | 0,00548 Gy 1,74538 0,35448 0,99754

Tabela 10 — Fator gama dos sistemas avaliados para a calibracdo de 1680 uGy.

Sistema Y Ay C AC R
CDR 0,74612 Gy' | 0,00281 Gy 1,04568 0,04565 0,99787
Denoptix 0,74387 Gy' | 0,00226 Gy 0,21566 0,05448 0,99978
Digora 0,74124 Gy | 0,00603 Gy 0,66565 0,19858 0,99647
SAR 0,74082 Gy | 0,01405 Gy 2,65454 0,32489 0,99488
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5.2.2 — Uniformidade.

Os parametros de uniformidade sdo calculados sobre as imagens radiograficas do phantom de
uniformidade (ver se¢cdo 4.3.2) com base nos equacionamentos da secdo 4.6.2. As doses primdrias
foram obtidas através dos tempos de exposicao t=0,2, 0,3, 0,4, 0,5 e 0,6 s. A atenuacdo relativa de 0,1
mm de Cu (ver Figura 25) é de 46,2%. Desta forma, as doses aplicadas primdria e secunddria ao
phantom de uniformidade, relativas a regido de interesse (0,1 mm de Cu), sdo dadas pela Tabela 11:

Tabela 11 — Valores de doses priméria e secundéria do phantom de uniformidade.

t (s) 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6
Dose Priméaria (nGy) 560 840 1120 1140 1680
Dose Secundiria (nGy) 258 387 517 646 776

5.2.2.1 - Parametros de primeira ordem

Cada parametro de ruido de primeira ordem foi calculado pela média de sua estimativa em um
conjunto de 60 a 100 imagens. Isto significa que foram realizadas cerca de 2.000 imagens uniformes
(100 imagens x 5 doses x 4 sistemas). A ROI utilizada consiste em uma regido de interesse circular,
centrada na origem, de 75% da é&rea total da imagem. Os resultados obtidos sdo apresentados
graficamente nas Figuras 106, 107, 108, 109, 110, 111 e 112.

A Figura 106 representa a uniformidade integral em fungdo da dose nos sistemas avaliados.
Espera-se que o sisttma menos ruidoso tenha uma imagem plana mais uniforme. Com base nesta
andlise, percebe-se que o sistema Digora é o menos ruidoso, pois apresenta maior uniformidade
integral, seguido pelos sistemas Denoptix, SAR e CDR.

As Figuras 107 e 108 apresentam a uniformidade diferencial mdxima e minima em funcdo da
dose nos sistemas avaliados. Percebe-se que, localmente, todos os sistemas apresentam regides
extremamente uniformes, fato indicado pela alta uniformidade diferencial méxima. Porém, os sistemas
mais ruidosos apresentam zonas de degradacdo local da uniformidade, como observado na

uniformidade diferencial minima.
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Figura 106 — Uniformidade integral em fun¢@o da dose nos sistemas avaliados.
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Figura 108 — Uniformidade diferencial minima em fun¢o da dose nos sistemas avaliados.
Na Figura 109 é observado o espalhamento da uniformidade diferencial. E desejado que um
sistema pouco ruidoso tenha o minimo espalhamento da uniformidade diferencial. Neste caso, o
sistema de melhor desempenho foi o sistema SAR. Observe que um pequeno espalhamento nio

significa necessariamente maiores valores de uniformidade.
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Figura 109 - Espalhamento da uniformidade diferencial em fun¢ao da dose.
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A Figura 110 apresenta o coeficiente de variagdo dos sistemas avaliados. E desejavel que os
sistemas disponham de coeficientes de variagdo reduzidos. Neste critério, o sistema Digora se revela

superior, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e SAR.
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Figura 110 - Coeficiente de variacdo em fungdo da dose nos sistemas avaliados.

A Figura 111 representa a relagio sinal/ruido integral dos sistemas avaliados. E desejavel que
os sistemas disponham de SNR(v) elevadas. Neste critério, o sistema Digora também se revela
superior, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e SAR.

A Figura 112 apresenta a granulosidade de Selwyn dos sistemas avaliados. Este parametro faz
analogia com a granulosidade de filmes radiograficos. Granulos pequenos sdo desejados. Neste critério,
o sistema Digora se revela superior.

Conclui-se que, embora nao haja plena concordancia entre os parametros de primeira ordem, o

sistema Digora se revelou superior na maioria dos casos.
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Figura 111 - Relacao sinal/ruido integral em fun¢ao da dose nos sistemas avaliados.
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5.2.2.2 — Densidade espectral de ruido (NPS(v))

Todas as medidas apresentadas nesta secdo foram estimadas pelo método da subtracio,
utilizando janelas de 64 x 64 pixels, sobreposicao de 50% e correcao com mascara de Hanning, em um
conjunto de 100 imagens, das quais foi possivel extrair entre 3500 e 5000 amostras. No total foram
analisadas 5 doses de 4 equipamentos, totalizando 2000 imagens. Segundo as simulagdes do item
5.1.2.2.1, o erro esperado nestas condi¢des é da ordem de 0,1%. De forma similar ao item 5.2.2.1, as
doses primarias foram obtidas através dos tempos de exposicdo t=0,2, 0,3, 0,4, 0,5 e 0,6 s. As doses
secunddrias ao phantom de uniformidade, relativas a regido de interesse, foram de 258, 357, 517, 646 e
776 uGy. Na Figura 113 vé-se a densidade espectral do ruido (NPS(u,v)) do sistema Sens-A-Ray 2000,

avaliado sobre a dose de 258uGy.

MRS (M - Sisterma SAR 2000 - 258Gy

10gI0[HPS) [mm

o i e o
R = e =
o ] gy P £ = B
v (ciclos/mm) :"‘-u_ G e ]

g inie -
T 2 d_:_,:-ﬂ—'_f 1 U [eicosimim)
A0 -

A0

Figura 113 - Densidade espectral de ruido do sistema Sens-A-Ray 2000 avaliado com 258uGy.
A Figura 114 representa a mesma funcao N(u,v) da Figura 113, representada por uma tabela
de tons de cinza. Apesar da presencga de ruido na estimativa, percebe-se uma simetria radial, verificavel
nas linhas isopletas (isolines) (GONZALEZ, 1992). A simetria radial da NPS(u,v) indica que o sistema

de imagem ¢é isotrépico quanto a geracdo de ruido, e portanto a NPS(u,v) € hermitiana, dando margem a
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sua representa¢do unidimensional através do processo de média radial. Para evidenciar esta tendéncia,
temr-se a estimativa do astigmatismo da medida. O astigmatismo é definido conforme a Equagdo (125),
pela razdo entre os desvios padrdes nos eixos horizontal e vertical DOUGHERTY & GIARDINA,

1987). Desta forma, um sistema idealmente isotrépico apresenta astigmatismo unitario:

(125)

MPS(u ) - Sisterna SAR 2000 - 255uGy

10

v (ciclos/mm)
=

-10

-10 5 a 5 10
u (ciclasimm)

Figura 114 - Linhas isopletas da densidade espectral de ruido do sistema Sens-A-Ray 2000, avaliado
com 258uGy.

Na Tabela 12, percebe-se que todos os sistemas nas condi¢des de estudo apresentam
astigmatismo préximo do ideal, o que confirma que os processos envolvidos em todas as condicdes

estudadas sdo predominantemente isotrépicos.
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Tabela 12 — Astigmatismo da NPS(u,v) dos sistemas de imagem avaliados.

Dose SAR 2000 CDR Digora Denoptix
253 nGy o = 1,0053 o =1,0161 o =0.9985 o =0.9962
385 unGy o = 1,0048 o =1,0152 o =0,9962 o = 00,9985
517 pGy o=1,0134 o = 1,0093 o =0,9893 o = 0,9865
646 nGy o = 1,0098 o = 1,0254 o =0,9966 o =0,9965
776 nGy o = 1,0105 o = 1,0032 o =0,9873 o =0,9854

As Figuras 115, 116, 117 e 118 mostram as estimativas da densidade espectral de ruido em
funcdo da dose secunddria para os sistemas em estudo. Observa-se que, em todos os sistemas, ocorre
uma reducdo da energia do ruido com o incremento da dose. BRETTLE ef al. (1996) referem que a
NPS(v) do sistema Digora decai com o aumento da freqii€ncia espacial. Os autores atribuem este efeito

primeiramente a influéncia da MTF(v) na estimativa da NPS(v).
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Figura 115 — Densidade espectral de ruido em funcao da dose no sistema Digora.

152



mm2

//f?'
7

Figura 116 — Densidade espectral de ruido em funcdo da dose no sistema Denoptix.

mm2

Figura 117 — Densidade espectral de ruido em fun¢do da dose no sistema CDR.
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Figura 118 — Densidade espectral de ruido em fun¢ao da dose no sistema Sens-A-Ray 2000.

Observa-se mais claramente na Figura 119 que o sistema Digora apresenta o menor nivel de
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Figura 119 — Comparagao entre a densidade espectral de ruido dos sistemas avaliados para 387uGy.
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5.2.3 - Resolucao

Inicialmente, foi avaliada a resolu¢do (em pl/mm) pela observacao direta do perfil de niveis
de cinza do phantom de barras, apresentado na Figura 121. Os resultados obtidos sdo apresentados na
Tabela 13, comparativamente as respectivas freqiiéncias de Nyquist e as resolucdes fornecidas pelos
fabricantes dos sistemas.

Tabela 13 — Comparagio entre as resolugdes dos sistemas avaliados estimadas através do phantom de

barras.
Sistema Ax (Lm) F nyquist Resolucao Resolucao
(ciclos/mm) (p/mm) (fabricante)
CDR 048 10,42 10 10
SAR 044 11,36 10 10
DIGORA 071 07,04 7 6
DENOPTIX (150 dpi) 170 02,94 <5 4
DENOPTIX (300 dpi) 085 05,88 7 6
DENOPTIX (600 dpi) 042 11,90 9 9

Observa-se a concordancia entre as estimativas da resolu¢do, medida diretamente pela
interpretacdo do phantom de barras, e a freqiiéncia de Nyquist. A tnica excecdo € dada pela medida do
sistema Denoptix em 300 dpi. A estimativa realizada neste caso se situa acima da freqii€ncia de
Nyquist, o que vai contra a teoria de sistemas lineares.

Deve-se lembrar que o critério de resolucao pela avaliacdo direta de pares de linhas € funcao
do ruido (HART & SMITH, 1992; BARRET & SWINDEL, 1981; HAUSS, 1985; WORKMAN &
BRETTLE, 1997). No caso em que houve discrepancia, a imagem analisada era bastante ruidosa. Pode-
se concluir que o ruido aleatdrio presente no par de linha de 7 ciclos/mm foi confundido pelo sistema
por detec¢do do par de linha. Observe que, embora haja deteccdo em 7 ciclos/mm, ndo ocorre resposta
em 6 ciclos/mm. Isto indica que o comportamento com 7 ciclos/mm pode ser decorrente de sub-

amostragem (aliasing) de ruido de alta freqii€ncia.
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Este resultado indica que a interpretacdo do phantom de barras pode induzir resultados
discrepantes em condi¢des de ruido intenso. Observa-se, ainda, que a medida da resolu¢@o do sistema
Denoptix em 150 dpi através da interpretacdo do phantom de barras ndo foi determinada precisamente
porque a freqiiéncia minima do phantom de barras € de 5 ciclos/mm. Desta observacao se obtém outro
resultado importante. E preciso confeccionar um padrio de barras para a andlise de cada freqiiéncia

especifica, pois a sua estimativa € realizada de forma discreta.
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ﬁ 5pl/mm 6pimm  7pymm  BPVMM - gopnm
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LV\;VW ST T
Denoptix 600 dpi A

5pl/mm Bpl/mm  75/mm  8pl/mm  9pVmm 10pymm 11pl/mm
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Figura 120 — Comparagao entre as resolugdes pela andlise do phantom de barras
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No segundo momento, foram estimadas as fung¢des de transferéncia de modulagdao dos
sistemas em estudo pelo método da borda, utilizando o phantom de resolugdo com inclina¢oes entre 2°
e 7° com as diregdes paralelas e perpendiculares ao eixo de extensdo dos sensores. Desta forma foi

possivel calcular o astigmatismo da MTF(v) dos sistemas avaliados (Tabela 14).

Tabela 14 — Astigmatismo da MTF(v) dos sistemas avaliados.

Dose SAR 2000 CDR Digora Denoptix (300dpi)
[ 1,0391 1,0457 1,0866 1,0905

Embora a resolucdo se apresentasse, via de regra, um pouco maior na horizontal que na
vertical, ndo foram verificadas diferencas significativas, indicando que os sistemas avaliados sdo
isotrépicos quanto a geragdo da imagem. BRETTLE et al. (1996) referem que a MTF(v) do sistema
Digora é virtualmente idéntica nas direcOes paralela e perpendicular a direcdo do comprimento da placa
de fésforo. Os nesmos autores afirmam que a resolucdo em sistemas de armazenamento de fésforo €
determinada, em grande parte, pelo espalhamento do laser de estimulacdo no interior da placa.

O resultado da andlise da MTF(v) € apresentado na Figura 121. Em todo o espaco de
freqii€éncia, os sistemas baseados em CCD apresentaram resolucdes compativeis, € superiores aos
sistemas baseados em PSPL. Dentre os sistemas baseados em placas de armazenamento de fésforo, o
sistema Digora apresentou maior resolu¢do que o sistema Denoptix em 300 dpi e menor que o sistema
Denoptix em 600 dpi.

A Tabela 15 ilustra a estimativa da resolugdo espacial através da largura meia altura (FWHM)
da LSF. Percebe-se que as resolucdes dadas por este método sdo compativeis com os dados fornecidos
pelos fabricantes e sempre inferiores a freqiiéncia de Nyquist. Também € apresentada a freqii€éncia de
corte da MTF(v) para todos os sistemas. Conclui-se que a avaliagdo da resolugdo espacial através da

FWHM € mais robusta por ser menos sensivel ao ruido.
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Figura 121 — Comparacao entra as funcao de transferéncia dos sistemas avaliados.

Tabela 15 — Comparacao entre as resolucdes dos sistemas avaliados estimada através do
phantom de barras.

Sistema Fayquist FWHM Resolucao Resolucao e
(ciclos/mm) (mm) (ciclos/mm) (fabricante) (ciclos/mm)

CDR 10,42 0,0960 10,42 10 4,06

Sens-A-Ray 11,36 0,0960 10,41 10 4,01

Digora 07,04 0,1412 07,08 6 2,49

Denoptix (300 dpi) 05,88 0.1862 05,37 6 1,93

Denoptix (600 dpi) 11,90 0,1682 08,56 9 3,52

Os resultados mostram que os sistemas CDR e SAR apresentam aproximadamente a mesma
resolucdo, apesar do sistema SAR possuir um pixel menor. Também € observado que os sistemas CCD

tém resolucdo superior ao sistema Denoptix em 600 dpi, mesmo possuindo pixels maiores.
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Nos sistemas Digora, Denoptix 300 dpi e SAR a proximidade das resolugdes apresentadas
pelos sistemas de suas respectivas freqii€ncias de Nyquist indicam que o fator limitante da resolucao
foi a fungdo de transferéncia de amostragem, determinada pelo tamanho do pixel. No caso dos sistemas
baseados em CCD, o tamanho do pixel é fortemente determinado pelas dimensdes dos transistores. Nos
sistemas baseados em PSPL, o tamanho do pixel é fortemente determinado pela abertura focal do laser.

No entanto, os sistemas Denoptix 600 dpi e SAR apresentam resolucdes abaixo da freqii€ncia
de Nyquist, o que indica que outros processos degradativos de formacdo e detec¢do da imagem (ver
secdo 3.5.1.3) sao predominantes sobre a funcdo de transferéncia de amostragem. Percebe-se, ainda,
que a contribuicdo de processos ndo diretamente relacionados as dimensdes do pixel € muito mais
determinante no sistema Denoptix 600 dpi.

A Figura 122 apresenta uma comparacdo entre as MTF(v) estimadas pelos métodos da
projecdo da borda (linhas continuas) e da modulacio de Coltman (marcadores discretos). Mesmo
utilizando-se correcdes para a normalizacdo do ruido de fundo, as estimativas obtidas pelo método da
modulacdo de Coltman apresentam maior divergéncia em relagdo aos resultados encontrados na
literatura BRETTLE et al., 1996; STAMATAKIS et al., 1999). Atribui-se este desvio a sensibilidade
do phantom de barras ao ruido. Desta forma, o método da reconstrucio filtrada das proje¢des da borda
se revelou mais eficiente.

Devido ao fato dos sistemas Digora, CDR e SAR disponibilizarem suas imagens em 300 dpi,
as comparagdes com o sistema Denoptix seguiram a mesma especificacdo. Portanto, deste ponto em
diante o sistema Denoptix 300 dpi serd referido apenas por Denoptix.

Adicionalmente, a MTF(v) pode ser linearizada pela formulacido inicialmente descrita por

NICKOLOFF & RILLEY (1985). Para tanto, deve-se assumir a MTF(v) como uma gaussiana:

MTF W) =e X (126)
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. 1 j—
Logo: /Ln(m) =av +b (127)
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Figura 122 — Comparacao entra as MTF(v) obtidas pelos métodos da borda e da modulagao.

A linearizagdo das fungdes de transferéncia de modulag@o dos sistemas avaliados € vista na
Figura 123. Note que maior serd a resolucdo do sistema quanto menor for a inclinacido da reta, pois
A=K 2

Observa-se que os sistemas baseados em CCD apresentam caracteristica de transferéncia
gaussiana (R>0,995) enquanto os sistemas baseados em PSPL apresentam um desvio desta
caracteristica. No entanto, os sistemas baseados em PSPL também parecem convergir para uma
caracteristica gaussiana em freqiiéncias superiores a 2,5 ciclos/mm, indicando que sua caracteristica

possa ser gaussiana por partes.
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Figura 123 — Comparacao entra as fungdes de transferéncia linearizadas dos sistemas avaliados.

5.2.4 — Parametros derivados

5.2.4.1 - Ruido quantico equivalente (NEQ(V))

O ruido quantico equivalente, NEQ(V), é determinado diretamente através da Equacdo (155). Para
tanto, € necessdria a prévia estimativa dos parametros Y (ver secdo 5.2.1), NPS(V) (ver secdo 5.2.2) e
MTE(v) (ver secdo 5.2.3). As Figuras 124, 125, 126 e 127 apresentam o NEQ(V) dos sistemas
avaliados em funcdo da dose de radiag¢do. Foi observado um aumento do NEQ(V) em todos os sistemas
com o aumento da dose.

Percebe-se uma clara conexdo entre a redu¢dao do NPS(Vv) e aumento do NEQ(Vv) para todos os

sistemas. Tal observagao indica uma predominancia do ruido de origem quantica em todos os sistemas.
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O sistema Digora apresenta maior NEQ(V) para qualquer dose, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR
e SAR. Desta forma, o sistema Digora possui maior habilidade para discriminar estruturas de baixo
contraste (BRETTLE et al., 1996).

A maior faixa de variagdo do NEQ(V) em fun¢do da dose também foi obtida no sistema Digora, o
que indica que este sistema € mais sensivel ao ruido quantico, ou seja, tem menor contribuicdo de ruido

de outras fontes, tais como ruido eletronico.
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Figura 124 — NEQ(v) em funcdo da dose no sistema Digora.

No entanto, a relacdo sinal/ruido quadratica dos sistemas baseados em PSPL ¢ comprometida em
altas freqii€éncias pelo decaimento da MTF(v). Isto significa que estes sistemas podem perder sua
propriedade de detectabilidade de baixo contraste de estruturas finas (alta freqii€ncia espacial). O
NEQ(v) tende a zero nos sistemas Digora e Denoptix, respectivamente, em 7 e 6 ciclos/mm, contra 11

ciclos/mm para os sistemas baseados em CDD.
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Figura 125 — NEQ(v) em fun¢o da dose no sistema Denoptix.
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Figura 126 — NEQ(v) em funcdo da dose no sistema CDR.
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Figura 127 — NEQ(V) em funcdo da dose no sistema SAR.

5.2.4.2 - Eficiéncia na deteccao de quanta (DQE(V))

A eficiéncia na detec¢do de quanta, DQE(V), é determinada através da Equacgao (156). Para

tanto, € necessdria a prévia estimativa dos parametros ruido quantico equivalente (NEQ(V)) (ver secdo

5.2.4.1) e da fluéncia de fotons (@). A fluéncia de fétons € determinada diretamente através da dose,

utilizando a Equacdo (120). Os resultados obtidos sdo vistos na Tabela 16.

Tabela 16 — Relacao entre dose e fluéncia de fétons.

Dose (uGY) ® (fétons/mm?)
258 1,106.10°
387 1,660.10°
517 2,218.10°
646 2,771.10°
776 3,329.10°
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As Figuras 128, 129, 130 e 131 apresentam o DQE(v) dos sistemas avaliados em fun¢ao da
dose de radiacdo. Foi observada uma reducdo do DQE(v) em todos os sistemas com o aumento da dose.

Percebe-se claramente que o sistema Digora apresenta maior DQE(V) para qualquer dose,
seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e SAR. Desta forma, o sistema Digora possui a melhor imagem
para doses baixas e conseqiientemente a maior habilidade de reducao da dose (BRETTLE et al., 1996).

No entanto, a Figura 132 mostra que o sistema Digora apresenta DQE(V) superior em
freqiiéncias inferiores a 4,7 ciclos/mm. A partir desta freqiiéncia, os sistemas CCD apresentam maior
eficiéncia na deteccdo de quanta, sendo eficientes em freqii€éncias de até 10 ciclos/mm. O sistema
Denoptix apresenta-se como um intermedidrio para baixas freqiiéncias, tendo eficiéncia sempre inferior

ao sistema Digora, mas superior aos CCD até a freqiiéncia de 3,1 ciclos/mm.
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Figura 128 — DQE(v) em funcdo da dose no sistema Digora.
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Figura 129 — DQE(v) em func¢ao da dose no sistema Denoptix.
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Figura 130 — DQE em func¢ao da dose no sistema CDR.
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Figura 131 — DQE(v) em fun¢ao da dose no sistema SAR.
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5.2.4.3 — Relacao sinal/ruido (SNR(v))

A relacdo sinal/ruido, SNR(v), é determinada através da Equagdo (72). Para tanto, é
necessdria a prévia estimativa do parametro ruido quantico equivalente (NEQ(V)) (ver secdo 5.2.4.1).
As Figuras 133, 134, 135 e 136 apresentam a SNR(V) dos sistemas avaliados sobre a dose de radiacdo
de 517 uGy, e contraste de 2%, 4%, 6%, 8% e 10% em relagdo ao sinal médio. O sistema Digora

possui SNR(V) superior para qualquer contraste escolhido. Desta forma o sistema Digora apresenta a
maior habilidade para discriminar estruturas de baixo contraste. Em seqii€ncia, foram obtidos maiores

SNR(V) nos sistemas Denoptix, CDR e SAR.
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Figura 133 — SNR(V) para o sistema Digora, com exposic¢ao de 517 uGy, e contraste de 2%, 4%, 6%,
8% e 10% em relacao ao sinal médio.

168



SNR

[ A

Z/%/

30

25

20

Capitulo 05 — Resultados

SNR

—_—

—

—_—

—

contraste=
contraste=
contraste=
contraste=
contraste=
Denoptix (3

517 uGy

02%
04%
06%
08%

10%
00dpi)

AN

S

RN
—

N
IS

o

8

Frequéncia espacial (ciclos/mm)

Figura 134 — SNR(Vv) para o sistema Denoptix, com exposi¢do de 517 UGy e contraste de 2%, 4%, 6%,
8% e 10% em relacao ao sinal médio.
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Figura 135 — SNR(V) para o sistema CDR, com exposi¢ao de 517 uGy e contraste de 2%, 4%, 6%, 8%
e 10% em relacdo ao sinal médio.
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Figura 136 — SNR(V) para o sistema SAR, com exposi¢ao de 517 uGy e contraste de 2%, 4%, 6%, 8%
e 10% em relacdo ao sinal médio.

5.2.5 — Contraste

O Contraste nao constitui um parametro fisico de imagem bem estabelecido e definido
(BARRET & SWINDEL, 1981). Desta forma, a estimativa de diferentes critérios de contraste ndo é
apontada neste trabalho como o principal parametro de desempenho na avaliacdo geral da qualidade de
imagem. A titulo de ilustracdo e valida¢do do pacote computacional, foram analisados os pardmetros de
contraste das imagens de trés objetos clinicos, adquiridas pelos sistemas Digora e Denoptix (sistemas
de melhor desempenho na avaliacdo geral de qualidade), em condi¢des equivalentes de exposi¢ao para
a dose de 560 uGy. Os objetos clinicos (imagens do sistema Denoptix) e suas respectivas segmentagdes
sdo apresentados nas Figuras 137, 138 e 139. Os parametros de contraste relativos aos mesmos objetos

sdo relacionados nas Tabelas 17,18 e 19.
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¢ Objeto Clinico 1

Tabela 17 — Comparagao entre o contraste da imagem do objeto clinico 01, adquirida nos sistemas

Denoptix e Digora.

Sistema c Cundo Chisto CNR
Denoptix 01,27 % 10,25 % 53,76 % 37,56 (15,74 dB)
Digora 01,13 % 04,26 % 46,01 % 22,41 (13,50 dB)

Figura 137 — (A) Imagem de objeto clinico 01 (B) e sua segmentac¢io
(dentes em verde e fundo em azul).

¢  Objeto Clinico 2

Tabela 18 — Comparagao entre o contraste da imagem do objeto clinico 02, adquirida nos sistemas
Denoptix e Digora.

Sistema C Cundo Chisto CNR
Denoptix 01,30 % 06,19 % 60,47 % 30,97 (14,91 dB)
Digora 01,07 % 03,17 % 51,79 % 20,51 (13,11 dB)

Figura 138 — (A) Imagem de objeto cinico 02 (B) e sua segmentacao
(dentes em verde e fundo em azul).
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¢ Objeto Clinico 3

Tabela 19 — Comparagao entre o contraste da imagem do objeto clinico 03, adquirida nos sistemas
Denoptix e Digora.

Sistema C Cundo Chisto CNR
Denoptix 01,33 % 05,66 % 53,07 % 27,73 (14,43 dB)
Digora 01,19 % 03,23 % 46,25 % 19,57 (12,91 dB)

-

(A) (B)

Figura 139 — (A) Imagem de objeto cinico 03 (B) e sua segmentagcao
(dentes em verde e fundo em azul).
Percebe-se que o sistema Denoptix aparenta possuir maior contraste em todos os objetos
clinicos avaliados. No entanto, ndo se pode considerar estes objetos como representativos de toda a
situacdo clinica. Percebe-se ainda que o contraste é dependente do objeto em estudo e ndo sendo

somente fun¢do do sistema de imagem.

5.3 — Aplicacoes do sistema desenvolvido

De forma suplementar ao trabalho realizado, foram desenvolvidos estudos para quantificar
influéncias de radia¢des ambientais e de condi¢des de operacdo sobre sistemas de imagem baseados na
tecnologia de PSPL. O enfoque utilizado para estimar a degradacdo da imagem por influéncias
ambientais ou por manipula¢do das placas foi medir variagcdes na densidade espectral de ruido da

imagem de sistemas submetidos a condi¢des especificas. Este exemplo de aplicagdo do sistema
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desenvolvido ilustra a sua utilidade no aprimoramento de rotinas de controle de qualidade, uma vez
que, pela restricdo das condicdes de degradagdo, pode-se proporcionar uma melhora geral da
performance do sistema. Foram realizadas cerca de 2.500 imagens uniformes para a realizacao destes

trabalhos.

5.3.1 - Analise da influéncia das condicoes ambientais sobre a degradacao da
imagem.

Neste experimento (COSTA et al., 2001), mediram-se as influéncias da luz ambiente e da
radiacdo de monitores de video no acréscimo de ruido dos sistemas Digora (Soredex Orion
Corporation, Helsinki, Finlandia) e Denoptix (CEDH Gendex Dental System, Mildo, Itdlia). Placas de
ambos os sistemas foram expostas ao phantom de uniformidade wilizando a unidade GE 100 (General
Electric Company, Milwaukee, WI), operando em 60KV, 10 mA, 32 cm FRD e tempo de exposi¢ao
de 0,3 s, resultando em uma dose priméria de 840 uGy. Nestas condic¢des, a dose secunddria a regido de
interesse do phantom de uniformidade € de 387 uGy. O sistema Digora foi previamente calibrado para
a dose primadria de 840 uGy.

As imagens resultantes foram utilizadas na estimativa de NPS(v) através do médulo de
uniformidade. Antes de serem reveladas, as placas de PSPL foram expostas a fontes de radiacdo
eletromagnética encontradas no ambiente clinico. Inicialmente, foi comparada a revelacdo das placas
em ambientes “iluminados” e em ambientes “escuros”. Na segunda parte deste experimento, foram
comparadas placas apds serem posicionadas a 10 cm de distancia da tela (Figura 140) e das laterais
(Figura 141) de um monitor de video de 17 polegadas, por 5, 10, 15, 20, 25 e 30 minutos. As placas
foram protegidas contra a luz por um invélucro pléstico (Figura 142).

A estimativa da NPS foi realizada a partir de 30 imagens para cada situacdo com sobreposi¢ao
e mascaras de Hanning. Na primeira parte do experimento, a andlise revelou um aumento da energia

espectral do ruido no processamento das placas do sistema Denoptix processadas em ambientes
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“iluminados” em relagdo a placas processadas em ambientes “escuros”. A mesma degradag¢do ndo foi

detectada no sistema Digora (Figura 143).

Maria Lo
e

Figura 140 — Exposi¢do das placas de armazenamento a 10 cm da tela de um monitor de 17”.

Figura 141 — Exposic¢do das placas de armazenamento a 10 cm da lateral de um monitor de 17 .
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Figura 142 - Placas de armazenamento dos sistemas (A) Digora e (B) Denoptix, com seus respectivos
involucros plésticos.

5 NPS - Influéncia da luz ambiente no processamento das placas dos sistemas Digora e Denoptix
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Figura 143 — Densidade Espectral de Ruido (NPS) dos sistemas Digora e Denoptix com placas
processadas imediatamente apds a exposicdo, em ambientes “claro” e “escuro”.
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As placas de armazenamento de fosforo de ambos os sistemas sdo sensiveis a luz. A diferenca
foi atribuida a forma de utilizacdo das leitoras a laser dos sistemas. Os inv6lucros plésticos do sistema
Digora somente sdo removidos quando as placas sdo posicionadas internamente a leitora a laser, de
forma que a exposi¢ao da placa de PSPL a luz € muito reduzida.

A leitora a laser do sistema Denoptix demanda que sejam retirados os invélucros plasticos das
placas para que possam ser posicionadas, uma a uma, em um tambor rotativo (carrossel). O tambor
rotativo comporta até 29 placas. Desta forma, a quantidade de luz exposta as placas do sistema
Denoptix ndo pode ser desprezada. Portanto recomenda-se o uso deste sistema em ambientes pouco
iluminados.

Na segunda parte do experimento, a anélise revelou um aumento da energia espectral do ruido
apods posicionamento das placas nas proximidades do monitor de video. Esta degradacdo foi atribuida a
radiacdo emitida pelo CRT do monitor. A degradacdo se revelou mais intensa no sistema Denoptix
(Figura 144).

Foi verificada uma maior degradagdo das placas posicionadas nas laterais do um monitor em
relacdo as placas posicionadas na tela (Figura 144). O superior incremento do ruido nas laterais do
monitor de video foi atribuido a uma emissdo de radiacdo mais intensa nesta dire¢do, pois modernos

monitores de video dispdem de sistemas de prote¢do contra radia¢do nas telas.

5.3.2 — Estimativa do tempo de apagamento

As placas de PSPL do sistema Digora (Soredex Orion Corporation, Helsinki, Finlandia) sao
automaticamente “apagadas” de residuos da imagem latente, através de uma luz halogénia de brilho
intenso, pela leitora a laser apds o seu processamento. No sistema Denoptix (CEDH Gendex Dental

System, Mildo, Itdlia), este processo deve ser realizado manualmente pela exposicdo das placas de
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PSPL a luz de um negatoscdpio. O fabricante do sistema Denoptix recomenda, em seu mais recente
modelo, um tempo de 2 minutos de exposicdo a um negatoscépio comum. No entanto, a reducdo do
tempo de apagamento pode aumentar a rotatividade das placas.

Em estudo de ALBUQUERQUE et al. (2001) foi realizada a exposicao das placas de PSPL do
sistema Denoptix, intermediados pelo phantom de uniformidade, a um campo de radiagdo uniforme de
280 uGy, 560 uGy, 700 uGy, 840 uGy e 980 uGy utilizando a unidade GE 100 (General Electric
Company, Milwaukee, WI), operando em 60KV, 10 mA, 32 cm FRD. Depois de expostas aos raios-X,
as placas foram posicionadas em quatro negatoscopios de intensidades luminosas de 1700, 2200, 2400
e 2700 lux (275, 316, 474 e 502 mW/cnr’). O tempo de apagamento foi definido como o menor tempo
em que a placa, exposta aos raios-X, deve ser posicionada, em determinado negatoscépio, tal que o
sistema Denoptix ndo seja mais capaz de processar a placa, considerando-a apagada.

Através deste procedimento foi verificado que o tempo de apagamento das placas de PSPL do
sistema Denoptix obedece a uma relagdo logaritmica com a intensidade do negatoscépio e linear com a
dose inicial de radiacdo. A caracteristica geral do tempo de apagamento das placas do sistema Denoptix
€ apresentada na Figura 145.

Observou-se que seria possivel reduzir o tempo de apagamento para 90 segundos com a utilizacao
de negatoscépio de 2700 lux (redugdo de 25 %). Adicionalmente, foi analisado o processo de redugdo
da intensidade do sinal nas placas em tempos inferiores ao apagamento, e concluiu-se que o processo
de apagamento das placas pela luz do negatoscépio era determinado por uma distribuicdo de Poisson.
Com base nesta andlise, foram propostos tempos de apagamento parcial, onde se admitia a presenca de

ruido residual clinicamente aceitavel.
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Figura 144 — Densidade Espectral de Ruido (NPS) com placas processadas apds a exposicao durante 5,
10, 15, 20 e 30 min a 10 cm de um monitor de 17, nos sistemas (A) Digora (frente do monitor), (B)
Digora (lateral do monitor), (C) Denoptix (frente do monitor) e (D) Denoptix (lateral do monitor).
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Figura 145 — Tempos de apagamento das placas do sistema Denoptix em fun¢do da dose e da
intensidade luminosa do negatoscopio.
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A avaliagdo de qualidade de imagem na presente pesquisa foi baseada na estimativa
automdtica da deteccdo efetiva de quanta (DQE(v)). Como comentado na secdao 3.5, o ICRU
(International Commission on Radiation Units and Measurements) recomenda a descricdo da curva
sensitométrica, das propriedades de resolugdo espacial e das propriedades de ruido para a especificagdo
técnica de um sistema de imagem. Todos estes parametros foram avaliados separadamente neste
estudo. No entanto, o DQE(V) apresenta uma combinacdo destas caracteristicas normalizada em fungdo
da dose.

Por conseguinte, a literatura converge em apontar 0 DQE(V) como o melhor pardmetro fisico
de qualidade independente do objeto em estudo, sendo o “padrdo ouro” para comparagdo de sistemas
de imagem radiograficos.

Impulsionada pelos recentes avancos e latente maturagao da tecnologia de detectores digitais
de radiacdo (XINHUA et al., 2000; KNUPFER et al., 1999), cresce a necessidade de avaliar e
comparar sistemas e tecnologias concorrentes. Este esforco de desenvolvimento aparentemente nao foi
acompanhado pela disponibilizacdo de pacotes de avaliagdao. Cada autor desenvolve seus proprios
algoritmos e métodos de estimativa do DQE(V), e a falta de padronizacdo entre as diferentes técnicas
termina por dificultar as comparacdes entre os sistemas.

WANG et al. (2001) desenvolveram um sistema integrado para a avaliacdo automatica de
parametros fisicos de qualidade em sistemas radiograficos digitais baseados em PSPL. O sistema
desenvolvido (toolkit) consiste em um phantom e um pacote computacional. O pacote proposto por
WANG et al. (2001) se resume a estimativa de pardmetros de primeira ordem, como resolugdo espacial
(em pl/mm), resposta a dose, uniformidade e nivel de ruido (dado diretamente pelo desvio padrdo de
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uma ROI uniforme). O sistema descrito ndo era capaz de avaliar automaticamente a curva
sensitométrica, fator gama, ou quaisquer parametros de segunda ordem.

Na literatura revista, ndo foi encontrada a descri¢do de um sistema de avaliagdo automatica
com a abrangéncia do sistema proposto neste estudo: capaz de estimar o DQE(V) e analisar contraste.
As doses e a qualidade do feixe foram selecionadas dentro da faixa de trabalho utilizadas em situacdes
da prética clinica (BRETTLE et al., 1996).

Em julho de 2000 foi criado, na reunido IEC/SC62B da International Electrotechnical
Commission, um grupo de trabalho (work group 33) com o objetivo de desenvolver, pela primeira vez,
uma norma IEC especificamente para a estimativa do DQE(v) em sistemas de radiologia digital. A
medida da MTF(v) foi sugerida pelo método da resposta a borda e da NPS(v) pelo método da
subtracdo. As qualidades e doses padrdes ainda ndo foram definidas. No entanto, esta norma nao devera
englobar os sistemas digitais dindmicos (fluoroscépicos), mamograficos e odontoldgicos, que deverdo
ser avaliados por normas especificas, a serem desenvolvidas posteriormente (HOESCHEN, 2001).

KAWASHITA & ISHIDA (2001) desenvolveram um pacote computacional € um phantom
para a estimativa automdtica da MTF(v) em sistemas de radiologia digital pelo método da resposta a
borda. O algoritmo implementado utilizou o método da projecdo da borda, aumentando a resolug¢do da
estimativa (XINHUA et al., 2000). A estimativa da inclinacdo do phantom foi determinada a partir da
segmentacdo da borda por métodos derivativos. Citando KAWASHITA & ISHIDA (2001): “O método
automatico € de facil uso e preciso o suficiente para a avaliacdo quantitativa das propriedades de
resolucdo de sistemas de radiologia digital”.

No entanto, a filtragem da ESF reconstituida se revela determinante nesta técnica. A falta de
padronizag¢do no projeto de filtros com este fim dificulta a avaliacdo da performance do algoritmo. A
validagdo proposta por KAWASHITA & ISHIDA (2001) consiste em comparar os resultados obtidos

por outros métodos.
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Sobre esta visao, a validacao proposta neste estudo foi enfocada nas seguintes tarefas:

® Andlise de imagens simuladas, com caracteristicas conhecidas;

e Comparacao dos resultados avaliados por métodos alternativos;

e Andlise de um sistema amplamente descrito na literatura (Digora) e comparagdao dos

resultados.

6.1 — Curva Sensitométrica

Através da andlise de imagens simuladas, observou-se que o algoritmo implementado é pouco
sensivel ao ruido da imagem, pois em todos 0s casos as curvas sensitométricas foram reconstituidas
com linearidade (R>0,999).

Em nosso estudo, a andlise das curvas sensitométricas revelou que todos os sistemas eram
lineares, em escala logaritmica, dentro da faixa de dose em estudo (R>0,995). Desta forma, implica-se
ainda a causalidade dos sistemas. STAMATAKIS et al. (1999) promoveram um estudo sobre a curva
sensitométrica do sistema DIGORA independentemente da calibragdo de dose maxima utilizada.
Através de protocolo préprio, os investigadores concluiram que a resposta do DIGORA ¢ linear
independentemente de seus ajustes. Desta forma, o presente estudo concorda com o trabalho de
STAMATAKIS et al. (1999) para o sistema Digora.

Segundo HILDEBOLT et al. (2000) os sistemas de armazenamento de fésforo apresentam
respostas lineares em uma faixa de 0 a 10.000 uGy. Os mesmos autores referem que baixas doses, da
ordem de 0,005 mR (0,004 uGy) podem ser detectadas em sistemas baseados em PSPL. A Fuji Photo
Film Company demonstrou que suas placas de armazenamento de fosforo possuem sensibilizacdo
linear em uma faixa de variacdo de 4 ordens de grandeza de exposicdo (10.000:1). Para fins de

comparacao, os filmes radiograficos convencionais apresentam propriedades lineares em apenas duas
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ordens de grandeza (100:1). Percebe-se que os sistemas de armazenamento de fésforo possuem uma
larga faixa de trabalho. A banda de radiacdo em que o sistema de imagem nao apresenta saturagdo €
referida na literatura clinica como escala dindmica.

OLIVEIRA (1999) desenvolveu um estudo avaliando a escala dindmica de imagem de
sistemas radiogréficos digitais. A escala dinamica foi definida como a faixa de exposi¢ao de radiacdo
em que o sistema foi capaz de fornecer imagens radiograficas de boa qualidade. O resultado apontou
que o sistema Digora ofereceu a maior escala dinamica, seguido pelos sistemas CDR e Sens-A-Ray. Na
secdo 3.6 foi discutido que a literatura aponta os sistemas baseados em PSPL como tendo maior escala
dindmica que os filmes radiogréficos e sistemas baseados em CCD (LIM & LOH, 1996; BORG &
GRONDAL, 1996; HUDA et al., 1997).

Os sistemas CDR, Denoptix, Digora e Sens-A-Ray 2000, embora compativeis, apresentam,
respectivamente, ordem crescente de intensidade do fator gama. Foi discutido que o fator gama estd
diretamente relacionado com o contraste da imagem, ou seja, a sensibilidade a variacdes na dose de
radiacao (HILDEBOLT et al., 2000). Isto indica que o sistema CDR tem maior capacidade de fornecer

contraste na imagem e menor latitude, seguido pelos sistemas Denoptix, Digora e SAR.

6.2 — Resolucao

Medicoes basicas de resolugdo baseados na matriz da imagem, tais como nimero total de
pixels, nimero de pixels por polegada (dpi) ou nimero de pixels por centimetro (dpc), provém
definicdes inadequadas da qualidade da imagem (COWEN et al., 1993). Citando os mesmos autores:
“Isto ocorre porque estas defini¢des desprezam fatores que influenciam a capacidade de resolucdo de
pixels como entidades discretas, tais como a relac@o sinal/ruido, ou seja, a sensibilidade ao contraste”.
Adotando a densidade de pixels como critério de resolucdo, todos os sistemas teriam a mesma

performance (300 dpi).
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Observou-se que o critério de resolu¢do através da interpretacdo do phantom de barras
mostrou freqii€ncias superiores a freqii€ncia de Nyquist. Deve-se lembrar que o critério de resolucio
pela avaliagdo direta de pares de linhas é funcdo do ruido (HART & SMITH, 1992; BARRET &
SWINDEL, 1981; HAUSS, 1985; WORKMAN & BRETTLE, 1997). A Figura 146 ilustra a andlise de
duas amostras do phantom de barras, realizadas no sistema Digora, sob as mesmas condi¢des de
exposicao. Percebe-se que a primeira amostra indica a resolu¢cdo de 6 pl/mm enquanto a segunda indica
7 pl/mm . Estes resultados indicam que a interpretacdo do phantom de barras pode induzir resultados
discrepantes em condi¢des de ruido intenso. Estas discrepancias sao devidas principalmente ao ruido
aditivo. Também foi observado que os padrdes de barras oferecem valores discretos de freqii€ncia.

No entanto, a andlise do phantom de barras se mostrou razoavelmente efetiva em condigdes
de baixo ruido. BRETTLE et al. (1996) referem, através da andlise de um phantom de barras, que a

resolucdo do sistema Digora é de 7,1 ciclos/mm.

Digora - Amostra 1

R=6pl/mm

*

Digora - Amostra 2

R=6pl/mm

f

Figura 146 — Diferencas na andlise da resolucio pelo phantom de barras.
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Ademais, os resultados obtidos pelo método da FWHM da LSF aparentam ser mais coerentes
com as freqii€ncias de Nyquist e as resolu¢des fornecidas pelos fabricantes dos sistemas. Este resultado
era esperado, dado que este método é mais robusto em relacao ao ruido da imagem.

BRETTLE et al. (1996) referem que a MTF(v) do sistema Digora € virtualmente idéntica nas
direcdes paralela e perpendicular a direcao do comprimento da placa de fosforo. Este resultado entra
em concordancia com as medidas de astigmatismo realizadas em nosso estudo, classificando os
sistemas avaliados como isotrépicos em relagcdo as caracteristicas de transferéncia.

O algoritmo implementado neste trabalho se mostrou eficiente e pouco sensivel ao ruido na
reconstrucdo da MTF(v) em imagens simuladas. Este desempenho foi possibilitado pela utilizacdo do
algoritmo de projecao da borda (XINHUA et al., 2000) e pela adequagdo do projeto do filtro adaptativo
para a suavizacdo da LSF. Uma filtragem adequada nao seria possivel se a LSF fosse obtida com uma
amostragem muito baixa. Através do algoritmo de projecdo da borda, o nimero de amostras sobre a
LSF foi incrementado de 90 a 300 vezes. Deve-se perceber que a FWHM dos sistemas avaliados € da
ordem do dobro das dimensdes do pixel para todos os sistemas avaliados. Desta forma, ndo seria
possivel amostrar devidamente a LSF sem a utilizacdo do algoritmo proposto. A estimativa da MTF(v)
pelo método da modulagdo de Coltman revelou-se menos precisa que o método da reconstrugdo filtrada
das projecdes da borda. Atribui-se este pior desempenho a sensibilidade do phantom de barras ao ruido.

Nos sistemas Digora, Denoptix 300 dpi e SAR as resolugdes dos sistemas tendem as suas
freqiiéncias de Nyquist, indicando que o processo degradativo majoritéario foi a fun¢do de transferéncia
de amostragem, determinada diretamente pelo tamanho do pixel. Isto indica que a abertura focal da
unidade de raios-X e o espalhamento do campo de radiagdo secunddria tiveram pouca influéncia na
resolucdo destes sistemas. No caso dos sistemas baseados em CCD, o tamanho do pixel é fortemente
determinado pelas dimensdes dos transistores. Nos sistemas baseados em PSPL, o tamanho do pixel ¢é

fortemente determinado pela abertura focal do laser.
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No entanto, os sistemas Denoptix 600 dpi e SAR apresentam resolucdes abaixo da freqii€ncia
de Nyquist. Como estes sistemas apresentam altas resolugcdes, pode-se cogitar que a abertura focal da
unidade de raios-X e o espalhamento do campo de radiacdo secunddria possam ter passado a exercer
influéncia predominante. No entanto, a degradacdo € muito acentuada no sistema Denoptix 600 dpi,
que indica que processos degradativos relacionados a detec¢do da imagem possam estar sendo
majoritarios.

BRETTLE et al., (1996) desenvolveram um estudo avaliando a MTF(v) do sistema Digora.
Os resultados obtidos apresentam grande concorddncia com os apresentados em nosso estudo. Os
mesmos autores referem que a freqiiéncia de corte do sistema Digora € de 2,5 ciclos/mm. A conclusdo
do estudo de BRETTLE aponta que a resolucio em sistemas de armazenamento de fésforo é
determinada, em grande parte, pelo espalhamento do laser de estimulacdo no interior da placa.
STAMATAKIS et al. (1999) também avaliaram a MTF(v) do sistema Digora e obtiveram resultados
semelhantes.

No caso dos sistemas baseados em CCD, pode-se concluir que a resolucdo é fortemente
determinada pelas dimensdes dos transistores. COWEN et al. (1993) apontam os principais fatores
limitantes da resolugd@o nos sistemas radiograficos baseados em PSPL.:

e Abertura focal do feixe da leitora a laser;

e Espalhamento do laser internamente a placa de armazenamento de fésforo;

e Espalhamento da emissao de luz estimulada pelo laser internamente a placa de

armazenamento de fosforo;

e Espalhamento e reabsorcio dos foétons de raios-X internamente a placa de

armazenamento de fosforo;

¢ Processamento do sinal analdgico e digital;

¢ Intervalo de amostragem digital;
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Os mesmos autores referem que a principal fonte de degradacdo da resoluc@o nos sistemas de
fosforo é o espalhamento do laser internamente a placa de armazenamento de fésforo. Este mesmo
estudo constatou a estimulagdo na placa de PSPL de pontos remotos a posi¢do da abertura focal do
laser (COWEN et al., 1993). Como segundo fator, é referido o espalhamento da emissao de luz
estimulada pelo laser internamente a placa de armazenamento de fosforo.

KASHIMA (1995) desenvolveu um estudo visando determinar qual a faixa de freqiiéncias
espaciais que permitiriam o diagndstico visual. Para tanto, o autor aplicou um filtro passa-baixas ideal
em imagens de um phantom de uma mandibula. A imagem de referéncia foi adquirida por um sistema
radiografico com resolucdo de 10 ciclos/mm. As imagens adquiridas foram filtradas nas freqiiéncias de
corte de 1, 1,2, 1,5, 2, 2,5, 3, 4, 5, e 8 ciclos/mm, e a seguir analisadas por 10 avaliadores, segundo a
qualidade de diagndstico para a estrutura morfoldgica geral, espaco periodontal na regido apical,
lamina dura, osso trabecular mais espesso, osso trabecular de registro mais sutil, borda do esmalte,
nivel 6sseo do septo interdental, canal pulpar na regido apical, farame mental e furca. Os resultados
mostraram que freqiiéncias de corte abaixo de 2 ciclos/mm ndo permitem adequada avaliacdo de
estruturas anatOmicas diminutas. Entretanto, as dez estruturas anatdomicas avaliadas se apresentaram
aproximadamente equivalentes para freqiiéncia de corte acima de 5 ciclos/mm. Este resultado indica
que a faixa de freqiiéncia portadora da informacdo clinicamente util € o intervalo de 2 a 5 ciclos/mm.
Desta forma, sistemas com resolu¢cao de 5 ciclos/mm seriam completamente capazes de proporcionar
um diagnéstico adequado.

Estes resultados entram em concordancia com nossos resultados, pois os sistemas Denoptix e
Digora apresentam melhor avaliacdo geral de qualidade de imagem que os sistemas baseados em CCD.
No entanto, estes sistemas apresentam resolugdes de, respectivamente 5 e 7 ciclos/mm, contra 10

ciclos/mm para os sistemas baseados em CCD.
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A resolu¢do costuma ser uma importante ferramenta de propaganda dos fabricantes de
sistemas radiograficos. No entanto, o incremento de resolucdo ndo parece trazer beneficios para a
qualidade da imagem ou para a precisao do diagndstico.

A Figura 147 apresenta a linearizacdo das funcoes de transferéncia de modulacdo dos sistemas
Digora e Denoptix. Sobre esta normalizacdo percebe-se que as MTF(V) sdo lineares por partes. Desta
forma pode-se supor que a resolucdo destes sistemas é aproximadamente uma composi¢do de dois
processos gaussianos de degradacdo distintos.

Percebe-se que a caracteristica de resolucdo destes sistemas melhora depois de 2 ciclos/mm
(menor inclinagdo das retas). Desta forma, parte-se da suposicdo da existéncia de um processo
gaussiano de degradacdo “A” em toda a faixa de freqiiéncias. Este processo gaussiano “A” &

acumulado a um segundo processo gaussiano “B”, que deixa de atuar para freqii€ncias superiores a 2

ciclos/mm.
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Figura 147 — MTF(v) linearizada dos sistemas radiograficos baseados em PSPL.
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A regressao linear de ambas as MTF(v) linearizadas dos sistemas Digora e Denoptix, na faixa
de freqiiéncias superiores a 3 ciclos/mm (Processo “A”), resultaram no mesmo coeficiente angular
a=0,2190. Desta forma, a componente da MTF(v) determinada pelo Processo “A” é a mesma para
ambos os sistemas (Figura 148).

KASHIMA (1995) refere que ambas as placas de armazenamento de fésforo dos sistemas
Digora e Denoptix sdo montadas a partir do filme PSPL HR-III, adquirido da Fuji Corporation. Por
conseguinte, o processo “A”, comum aos dois sistemas, provavelmente se deve as propriedades de
espalhamento do laser e da luz estimulada internamente a placa, que depende diretamente do material.

A Figura 149, ilustra a determinacdo das componentes da MTF(v) relativas ao processo de

degradacao “B”, dado pela subtracdo da MTF(v) dos sistemas pela componente da MTF(v) relativa ao

processo “A”.
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Figura 148 — MTF(v) reconstituida do processo A para os sistemas Digora e Denoptix (300 dpi).
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A Figura 150 apresenta a reconstru¢ao das componentes da MTF(v) relativas ao processo “B”
de ambos os sistemas. Observa-se que o processo “B” tem acdo mais intensa no sistema Denoptix,
condicionando a sua resolu¢do final. Pode-se concluir que a degradacio do processo “B” ¢é
independente das placas de armazenamento e, logo, deve estar relacionado com a propria leitora a
laser.

Pode-se supor que, nestes casos, o fator determinante na perda da resolucdo seria a abertura

focal do laser. Conseqiientemente, € possivel melhorar a resolucdo destes sistemas diminuindo a

abertura focal do laser.

0.45

0.4

0.35

0.3

0.25

0.2

015

0.1

0.05

Figura 149 — MTF(v) reconstituida do processo B para os sistemas Digora e Denoptix (300 dpi).
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Figura 150 — MTF(v) reconstituida do processo B para os sistemas Digora e Denoptix (300 dpi).

Finalmente, conclui-se que a formacdo da imagem nos sistemas baseados em CCD ¢é
determinada por um processo gaussiano puro € nos sistemas baseados em PSPL pela composi¢ido de
dois processos gaussianos distintos.

Seguindo esta andlise, percebe-se que a resolucdo do sistema Denoptix 600 dpi foi fortemente
determinada pelo espalhamento de luz internamente a placa de armazenamento de fosforo. Neste caso,
a reducdo da abertura focal do laser ndo traria incremento de resolucdo. Desta forma, o espalhamento
de luz internamente a placa de PSPL consiste no principal fator tecnicamente limitante ao incremento
da resolugdo destes sistemas. No entanto, uma otimizacdo da abertura focal do laser melhoraria a

relacdo custo/beneficio destes sistemas, dentro da faixa de relevancia ao diagnoéstico clinico.
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6.3 — NPS(v)

Através da andlise de imagens simuladas, foi observada a sensibilidade dos algoritmos
desenvolvidos na estimativa do ruido aditivo, onde a energia espectral do ruido varia
proporcionalmente com o incremento do ruido aditivo gaussiano. Nao foi observada diferencga
significativa quando a NPS(v) foi estimada, em imagens simuladas, pelos métodos da subtracdo e da
normalizacdo de ganhos. A precisao da andlise depende do tamanho da janela de amostragem e do
numero de amostras. A convergéncia da técnica foi assegurada pela escolha do tamanho da janela de
amostragem que possibilitasse erro minimo. Também foi utilizada a sobreposi¢io de amostras e
correcdo pela mascara de Hanning. Dentro destas condi¢des, o erro estimado por imagens simuladas foi
da ordem de 0,1%.

Embora ndo haja plena concordancia entre os parametros de ruido de primeira ordem
analisados em imagens uniformes reais, o sistema Digora revelou caracteristicas superiores na maioria
dos casos. A literatura afirma que a forma mais rigorosa de representar o ruido é a NPS(v) (COWEN et
al., 1993).

Em nossa andlise, a andlise do astigmatismo da NPS(u,v) revelou que os sistemas avaliados
eram isotropicos em relacdo a geracdo de ruido em todas as doses em estudo. Esta consideragdo é
necessdria para a estimativa da NPS(v) pelo método da média radial. Como foi determinado que os
mesmos sistemas também sdo isotrépicos em relacdo a MTF(v), pode-se concluir que a funcdo de
transferéncia macroscopica T(v) seja hermitiana e, desta forma, a preservacdo da relacio sinal/ruido e a
deteccao de quanta sejam igualmente processos isotrépicos.

Conforme COWEN et al. (1993) e GRANFORDS & AUFRICHTIG (2000) apontam-se os

principais fatores de gerag¢ao de ruido nos sistemas radiograficos:
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¢ Ruido quantico primario: O ruido quantico primario é dado pela variagcdo aleatéria de
fétons incidentes em um detector de radiacio (HUDA & SLONE, 1994). O ruido quantico
¢ a fonte majoritaria de ruido na imagem radiogrifica e € unicamente dependente do
numero de fétons utilizados para gerar a imagem e decresce com a raiz quadrada do
acréscimo da intensidade de radiacao.

e Ruido quantico secundario: Os fétons de raios-X sio convertidos em fétons de luz
visivel através de cristais cintiladores antes de sua detec¢do pelas matrizes de CCD. De
forma semelhante, os sistemas de PSPL realizam a deteccdo da luz estimulada pelo laser.
Estes estdgios intermedidrios, onde a imagem € carreada através de luz visivel também
possuem um ruido quantico associado. Usualmente este ruido tem menor influéncia pois,
em todos os sistemas, € obtida uma grande quantidade de fétons de luz para cada féton de
raios-X incidente.

¢ Ruido de origem eletronica: Esta parcela do ruido engloba diversas fontes de ruido
associadas a flutuagdes na eletronica dos sistemas de imagem. Nos sistemas baseados em
CCD, este ruido esta associado basicamente ao ruido do sistema de controle automatico de
ganho. Nos sistemas baseados em PSPL, este ruido estd associado a flutuagdes na
eletronica da leitora e instabilidades do laser.

e Heterogeneidade na estrutura do detector: Variacdes estatisticas da homogeneidade
dos filmes de foésforo e nos cristais cintilograficos dos sistemas CCD, depende
basicamente dos materiais e dos métodos de fabricacao destes componentes.

¢ Ruido de quantizacao: Esta parcela do ruido estd associada ao fato do sinal adquirido em
sistemas digitais ser quantizado em um ndmero finito de niveis de representagao.

Os mesmos autores referem que a fonte majoritaria de ruido em baixas doses é o ruido

quantico primdrio. Entretanto, com o aumento da dose, os ruidos de origem eletronica e a
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heterogeneidade na estrutura do detector (noise mottle), tornamrse componentes cada vez mais
importantes. Os resultados de nosso trabalho indicam uma predominancia do ruido quantico em todos
0s sistemas, pois em todos os casos ocorreu redugdo da energia do ruido com o aumento da dose.

BRETTLE et al. (1996) observaram que a densidade espectral de ruido do sistema Digora
reduz sua intensidade com o aumento da dose. Desta forma, pode-se supor que o ruido mensurado esta
fortemente relacionado com o ruido quantico, que é diretamente dado pelo nimero de quanta. O
mesmo autor também refere que a NPS(Vv) do sistema Digora decai com o aumento da freqii€ncia
espacial, atribuindo este efeito primeiramente a influéncia da MTF(v) na estimativa da NPS(v).

A Figura 151 apresenta a NPS(v) estimada em todas as doses utilizadas neste estudo. O
sistema Digora apresentou o menor nivel de ruido, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e SAR.

Observa-se na Figuras 151, uma tendéncia linear de reducdo da energia de ruido em fun¢ao da
dose. Esta caracteristica era esperada para o ruido quantico, pois a modelagem da sec¢do 3.5.5 indica
que o ruido quantico reduz-se com a raiz quadrada da dose, e a energia do ruido € dada pelo médulo
quadratico do ruido. Desta forma, é possivel ajustar linearmente a caracteristica da Figura 151 em
funcdo da dose e assim extrapolar a NPS(v) na dose nula para os sistemas avaliados (Figura 152). Esta
condicdo estd diretamente relacionada a méaxima intensidade de ruido quantico. Pode-se estimar o
coeficiente de variacdo da energia do ruido quintico com a dose por -1600 (mm%Gy) no sistema
Digora. Da mesma forma, estima-se um coeficiente de -800 (mm?Gy) no sistema Denoptix, -1300
(mm*Gy) no sistema SAR e -4600 (mm*Gy) no sistema CDR.

Nao foi observada dentro da faixa de exposicdo empregada neste estudo, a saturagdo da
reducdo da NPS(Vv) com a dose. Através da saturacdo da NPS(v) (obtenc@o dos valores minimos de
ruido), situacdo em que o ruido quantico seria desprezivel, seria possivel separar a componente da
NPS(v) devida ao ruido quantico das componentes de origem eletronica e heterogeneidade na estrutura

do detector (noise mottle).
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Figura 151 — NPS(v,D) nos sistemas avaliados.
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Figura 152 — NPS(v) maxima nos sistemas avaliados (extrapolada para dose nula).
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6.4 — NEQ(Vv)

A Figura 153 apresenta os ruidos quanticos equivalentes dos sistemas avaliados neste estudo em
funcdo da dose. O sistema Digora apresenta maior NEQ(V), seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e
SAR. Desta forma, o sistema Digora possui maior habilidade para discriminar estruturas de baixo
contraste. No entanto, a relagdo sinal/ruido quadratica dos sistemas baseados em PSPL é comprometida
em altas freqiiéncias pelo decaimento da MTF(v). Isto significa que estes sistemas perdem a
detectabilidade de estruturas finas. O NEQ(V) tende a zero nos sistemas Digora e Denoptix,
respectivamente, em 7 e 6 ciclos/mm, contra 11 ciclos/mm para os sistemas baseados em CCD.

BRETTLE et al. (1996) realizaram um estudo comparativo do sistema Digora com o filme
radiografico E-Speed e concluiram que o sistema baseado em PSPL apresentava NEQ(V) superior ao
filme radiografico em baixas freqii€ncias espaciais. No entanto, os autores referem que o NEQ(v) do
sistema Digora decai a praticamente zero em freqii€éncias superiores a 4 ciclos/mm, tornando-se inferior
ao filme. Também foi observado um aumento do NEQ(V), tanto no filme como no sistema Digora, com
o aumento da dose. Este aumento foi atribuido ao decréscimo da densidade espectral de energia do
ruido de origem quantica. Os autores ainda advertem que a reducdo do NEQ(Vv) em altas freqii€éncias do
sistema Digora pode comprometer a visualizacdo de pequenos detalhes e estruturas finas na imagem
resultante, se comparada com o filme radiografico E-Speed corretamente exposto. Estes resultados sdo

compativeis com os obtidos por HUDA et al. (1997).
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Figura 153 — NEQ(v,D) nos sistemas avaliados.

6.5 - DQE(v)

Em nosso estudo ndo foi necessario modelar o espectro de radiacdo da unidade utilizada nas
exposicoes de forma a obter a fluéncia de fétons para cada dose. Esta medida foi extrapolada a partir da
medida da dose e da camada semi-redutora, utilizando feixes monocromdticos. O sistema Digora se
revelou mais eficiente na detec¢do de quanta, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e Sens-A-Ray.

BRETTLE et al. (1996) realizaram um estudo comparativo do sistema Digora com o filme
radiografico E-Speed e concluiram que o sistema baseado em PSPL apresentava DQE(V) superior ao
filme. O DQE(v) de ambos os sistemas se reduziu com o aumento da dose. Esta reducdo foi atribuida a

presenca de um padrdo de granulosidade fixa na estrutura da placa de absorcdo de fosforo. Com a
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reducdo do ruido quantico, através do aumento da dose, este ruido proveniente da heterogeneidade na
estrutura do detector se tornaria dominante.

Nas Figuras 133, 134, 135 e 136 (Capitulo de Resultados) ilustra-se o DQE(v) em funcio da
dose para os sistemas avaliados. Em acordo com o trabalho de BRETTLE ef al. (1996) observa-se
reducdo do DQE com a dose, porém esta redugdo tem seu efeito diminuido com o aumento da dose.

GRANFORDS & AUFRICHTIG (2000) apontam as principais fontes de degradacdo do DQE
em sistemas de radiologia digital:

¢ Eficiéncia na absorcao de quanta: Apenas uma fracdo dos fétons da radiacdo secunddria
efetivamente € absorvida pelo dispositivo de deteccdo. Parte da fluéncia de fétons ainda é
absorvida por outros materiais, como invélucros e encapsulamentos.

e Variacoes espaciais de ganho: Variacdes espaciais do ganho, como as geradas pela
heterogeneidade do detector, podem degradar o DQE(V).

¢ Sub-amostragem de ruido (noise aliasing): Componentes de ruido acima da freqii€ncia
de Nyquist podem ser sub-amostradas para baixas freqiiéncias durante o processo de
amostragem. A literatura refere-se a sub-amostragem de ruido de alta freqiiéncia como a
principal fonte de degrada¢io do DQE(v). E referido que o uso de cintiladores em
sistemas baseados em CCD pode reduzir este efeito, pois o espalhamento gerado pelo
cintilador atua como um filtro passa-baixas, reduzindo a sub-amostragem do ruido.

e Fator de Swank: O fator de Swank quantifica a reducdo do DQE(V) pela degradacdo da
curva sensitométrica, devido ao fato de fétons de diferentes freqiiéncias fornecerem
diferentes incrementos de sinal.

e Efeito de Lubbert: De forma similar ao fator de Swank, o efeito de Lubbert descreve a
reducdo do DQE(V) pela degradagao da MTF(v), devido ao fato de foétons de diferentes

freqiiéncias resultarem em diferentes fungdes de espalhamento de ponto (PSF).
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¢ Ruidos de origem quantica, eletronica e ruido de quantizacao.

Em nosso estudo, utiliza-se radiacio monocromatica, o que significa que nao houve influéncia
do fator de Swank e do efeito Lubbert em nossa estimativa.

A literatura afirma que os sistemas digitais, baseados em CCD e em PSPL, possuem DQE(V)
superior em relacdo aos filmes radiograficos convencionais (ver se¢do 3.6). Também ¢é referido que o
DQE(v) dos sistemas baseados em PSPL € superior aos sistemas baseados em CCD, devido a uma
maior absor¢do de quanta no sistema de PSPL pelo aumento do efeito fotoelétrico BRETTLE et al.,
1996; STAMATAKIS et al., 1999; ARAl et al., 1997 ).

A literatura afirma que o DQE(V) é o parametro que melhor estd relacionado a qualidade da
imagem (BRETTLE et al., 1996; WORKMAN & BRETTLE, 1997; BARRET & SWINDELL, 1981;
DAINT & SHAW, 1976; STAMATAKIS et al., 1999).

OLIVEIRA (1999) desenvolveu um estudo avaliando a qualidade de imagem de sistemas
radiogréficos digitais. A avaliacdo foi conduzida através de notas, no intervalo de 0 a 4, conferidas por
seis avaliadores a imagens de objetos clinicos e metdlicos. Foram avaliadas doses de 85 a 8000 uGy. O
resultado geral apontou uma melhor qualidade do sistema Digora (nota média 3,25), seguido dos
sistemas CDR (nota média 1,67) e Sens-A-Ray 2000 (nota média 1,47).

Estes resultados da estimativa do DQE(V) de nosso estudo concordam com o estudo de
OLIVEIRA (1999) e com os trabalhos de LIM & LOH (1996), HUDA & SLONE (1994) e HUDA et
al. (1997).

OLIVEIRA (1999) desenvolveu um estudo avaliando a minima dose em que seis avaliadores
considerassem as imagens de objetos clinicos e metélicos adequadas ao diagndstico. Foram avaliadas
doses de 85 a 8000 uGy. As doses minimas obtidas foram comparadas com os resultados obtidos para

o filme Kodak Ektaspeed Plus EP 21 (Eastman Kodak Company, New Jersey, NY). O resultado
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apontou que o sistema CDR ofereceu uma reducdo de 60% em relacdo a dose minima requerida pelo
filme. Os sistemas Digora e Sens-A-Ray ofereceram, respectivamente, 53% e 48% de reducao.

BRETTLE et al. (1996), LIPPS (1990) e HAYKAWA et al. (1998) estimaram a possivel
redugdo da dose de sistemas baseados em PSPL em relacdo a filmes radiograficos da ordem de 90%.
LIM & LOH (1996) obtiveram uma reducgdo de 53 % para a mesma condicao.

A Figura 154 apresenta o DQE(V) dos sistema avaliados em nosso estudo em funcdo da dose.
De forma similar a extrapolagdo realizada na medida da NPS, € possivel realizar ajuste de curvas as
caracteristicas da Figura 154, em fun¢do da dose. Por conseguinte, é possivel extrapolar os valores do
DQE(v) maximo e minimo, desconsiderando a satura¢iao dos sensores. O menor erro foi obtido por um
ajuste exponencial, onde os erros maximos, segundo a distribui¢iio de probabilidade acumulada chi?,

sdo apresentados na Tabela 20.
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Figura 154 — DQE(v,D) nos sistemas avaliados.
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Tabela 20 — Erros maximos, segundo a distribui¢io chi®, para o ajuste exponencial do DQE(v) em
funcao da dose.

Sistema Digora Denoptix CDR SAR
Chi” 1,876.10° 5,691.10™" 3,947.10~ 9,041.10™"

Desta forma, sdo apresentados as extrapolagdes para os valores tedricos maximos € minimos
do DQE(Vv) dos sistemas avaliados, desconsiderando a existéncia da saturagdo dos sensores. A condicao
do DQE(V) méximo € obtida para a dose nula (Figura 155), enquanto a condi¢do do DQE(V) minimo é

obtida para altas doses (Figura 156).

DQE para dose nula
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Figura 155 — Maximo DQE(V) oferecido teoricamente para os sistemas avaliados (dose nula).
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DQE para altas doses
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Figura 156 — Minimo DQE(V) oferecido teoricamente para os sistemas avaliados (dose infinita).

Essa extrapolacdo ndo considera a saturacao dos sensores, tanto para doses altas como baixas,
condi¢do em que o DQE(V) tenderia a zero. No entanto, esta estimativa serve para ilustrar a tendéncia
do comportamento da DQE(V) dentro da faixa em que a curva sensitométrica se apresenta linear.

Observando as Figuras 155 e 156 percebe-se que, embora os sistemas de PSPL apresentem
DQE(v) superior na faixa estudada (258uGy a 776 uGy), os CCD tém uma tendéncia de apresentar
desempenhos compativeis ao sistema Denoptix em altas doses. Pode-se atribuir este resultado a um
superior ruido eletronico da leitora a laser e heterogeneidade dos sensores nos sistemas baseados em

PSPL em relacdo ao ruido eletronico do controle de ganho dos sistemas baseados em CCD.
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6.6 — SNR(v)

Parametros fisicos de qualidade, condicionados a tarefa de estimagdo, podem ser utilizados
como funcdo de custo para um classificador Bayesiano. A formulacdo do observador ideal admite um

classificador Bayesiano que minimiza a rela¢do sinal/ruido da imagem ponderada por uma funcio de

custo (HART & SMITH, 1992; ROHLIN & MILEMAN, 2000):
SNR2, = j |Afv)|* SNR(W)|” dv =2 j |Afv)|” NEQ(v)dv (128)
0 0

onde Af(v) é a funcdo de custo e descreve uma tarefa particular em termos da freqiiéncia espacial, o

termo SNRy4., representa a relagdo sinal/ruido para o observador ideal.

Entre as formulagdes de observadores nao-ideais, o observador NPWMF (Non-Prewhitening
Matched Filter) € sugerido como melhor preditor da performance humana (observador real) que a

formulac@o do observador ideal:

v 2
[ | |Af(v)|2.|SNR(v)|2dv}
SNR oy = -

. (129)
[|Af)f MTF?v).NPS(v)dv

onde SNRypw, representa a relacdo sinal/ruido para o observador NPWMF.

Ambas as formulacdes associam a relacdo sinal/ruido a informacao clinica. Desta forma, o
contraste (c) e o NEQ(V) sdo determinantes para a eficiéncia do sistema de imagem em uma tarefa
clinica especifica, definida por Af(v).

Nosso estudo apontou que o sistema Digora possui maior SNR(V) para um dado contraste (c).

STAMATAKIS et al., 1999 desenvolveram um estudo avaliando as propriedades fisicas do sistema
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Digora, e concluiram que objetos pequenos e detalhes finos continuavam distinguiveis em baixos
contrastes.

No entanto, observa-se nas Figuras 133, 134, 135 e 136 (Capitulo de Resultados) que os
sistemas podem apresentar diferentes desempenhos relativos se operarem em contrastes distintos. A
Figura 157 ilustra o caso particular da SNR(V) para os sistemas Digora e Denoptix , com exposi¢ao de

517 puGy e respectivamente contrastes de 4% e 8%. Nestas condicdes, o sistema Denoptix oferece

maior SNR(V) e, portanto, serd potencialmente mais efetivo ao diagnostico, oferecendo melhor
qualidade de imagem. De fato, se as imagens do sistema Denoptix possuirem contraste 2,41 vezes
superior ao sistema Digora, os sistemas apresentardo, em média, qualidade de imagem equivalente (ver
secdo 5.2.4.3).

Deste modo, o pds-processamento e a visualizacdo da imagem sdo tdo importantes quanto a
qualidade da deteccdo da informacdo (NEQ(V)). Através do pds-processamento e de um sistema de
visualizagdo adequado, pode-se maximizar o contraste da imagem. Baseados nestas consideracdes, 0s
sistemas de radiologia digital Siemens DLR e Philips Graphics Compact IIE, que utilizam filme de
PSPL Fuji série 7000, utilizam algoritmos de reconhecimento de padrdes para identificar os dados mais
importantes da imagem durante a pré-aquisicao (pre-scan), de forma a otimizar a curva sensitométrica
para a obten¢cdo do maximo contraste nas estruturas de interesse (COWEN et al., 1993). No modo de
operacdo automatico, estes sistemas podem reconhecer picos de exposi¢do externos as estruturas
anatomicas, ajustando a sensibilidade e a latitude do sistema para uma 6tima visualizacdo. Os ajustes
de sensibilidade e latitude selecionados sdo impressos nas imagens finais.

Novos sistemas de visualizagdo tendem a compensar a ndo-linearidade da curva de
sensibilidade luminosa do olho humano através do ajuste automatico da GSDF (Gray Scale Density
Function) (In: DATA-RAY, 2001). Estes sistemas combinam alto brilho com maximizagao local de

contraste.
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No entanto, maximizar as varia¢des de brilho em relagdo ao fundo local para o objeto de
interesse dentro de uma faixa de luminosidade 6tima de percep¢do humana € uma tarefa muito
complexa. Deve-se ressaltar que a funcdo da maximizacdo do contraste é permitir ao observador a
percepgao de contornos do objeto de interesse de forma a possibilitar a extragdo de parametros (HART
& SMITH, 1992; BRICKLEY, 1998; ROHLIN & MILEMAN, 2000). Nesta tese propde-se uma
abordagem alternativa: a visualizacdo da intensidade de sinal diretamente por contornos, ao invés de
niveis de intensidade de brilho. Desta forma a representacdo conveniente dos contornos ja estd

garantida de antemao.

SNR
15 I I I
— Digora - 517 uGy - Contraste = 4 %
\ —— Denoptix - 517 uGy - Contraste = 8 %
Denoptix
N c=8%
10 \\\/
Digé'ra
o c=4%
p4
)
5 \ N\
\\
0

0 1 2 3 4 5 6 7
Freqiéncia espacial (ciclos/mm)

Figura 157 — SNR(Vv) para os sistemas Digora e Denoptix , com exposi¢do de 517 uGy e
respectivamente contraste de 4% e 8% em relacdo ao sinal médio.
Esta implementacdo € ilustrada no filtro da Figura 158, desenvolvido para realce de canais
dentérios. Este filtro consiste da renderizacdo da interpolacdo bictubica de um filtro passa-baixas
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7z

gaussiano. Através desta abordagem, o contraste € representado diretamente pelos contornos da
renderizacdo. Observa-se que € mais facil perceber detalhes na imagem reconstituida (Figura 158-B)
que na imagem original (Figura 158-A), embora a imagem filtrada tenha uma menor resolu¢do

(resultado da aplicacdo do filtro passa-baixas).

Figura 158 - (A) Imagem original representada em niveis de intensidade e (B) resultado de filtragem
passa-baixas com renderizacao.
Deve-se lembrar que os sistemas avaliados apresentam diferentes algoritmos de
processamento € pds-processamento de imagem, resultando em diferentes tratamentos para a
otimizacdo do contraste. BORG et al. (2000) referem que o sistema Denoptix possui maior indice de

contraste que o sistema Digora com os algoritmos de ajuste de contraste desativados. Com a habilitacdo
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dos procedimentos de otimizacdo de contraste, o sistema Digora oferece maiores indices de contraste
que o sistema Denoptix. Os mesmos autores afirmam que € requerida a manipulacido de contraste para a
percepc¢ao de detalhes finos no sistema Digora em baixas doses.

Dentre os sistemas avaliados, o0 DIGORA € o tnico sistema que requer uma pré-calibracao
para a maxima exposicdo a ser utilizada. Todas as medidas fisicas foram precedidas da calibracdao do
sistema Digora para a dose em estudo. HAYKAWA et al. (1998) estudaram como a pré-calibragdo para
a dose méaxima do sistema Digora interferia na relagdo sinal/ruido da imagem, concluindo que ndo

havia degradacao significativa sobre uma larga faixa de ajustes e exposicoes.

6.7 — Saturacao dos sistemas CCD

Na avaliagdo realizada neste estudo, ndo foi verificada a saturagao dos sistemas em estudo, na
faixa entre 258 UGy e 776 uGy. Isso pode ser percebido pela linearidade das curvas sensitométricas
obtidas. No entanto, foi verificada a saturacdo (reducio de contraste) de algumas imagens nos sistemas
CCD. Todas estas imagens pertenciam ao phantom de barras. Nao foi verificada saturacdo nas imagens
dos outros phantoms para as mesmas condi¢des de exposi¢ao (Figura 159).

Observa-se uma tendéncia do sistema CDR de degradar a imagem do phantom de barras em
direcdo a saturacdo médxima (imagem escura), enquanto o sistema SAR tende a imagem do phantom de
barras em direcdo a saturacdo minima (imagem clara).

Este comportamento ndo foi verificado com os sistemas baseados em PSPL. Deve-se lembrar
que os phantoms confeccionados forneciam a dose méxima através do marcador de exposi¢do, de area
limitada, enquanto o phantom de barras fornece a dose maxima em uma grande por¢do da drea do
detector. Conclui-se que a saturacdo dos sistemas baseados em CCD ndo € disparada por um nivel

maximo de exposi¢cao, mas por uma energia integral maxima na drea do sensor.
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Figura 159 — Regides de phantoms expostos em 646 LWGy: (A) phantom de resolugao no sistema CDR,
(B) phantom de barras no sistema CDR, (C) phantom de resolucdo no sistema SAR, (D) phantom de
barras no sistema SAR.

Como os casos clinicos ndo apresentam a dose maxima em uma area limitada, pode-se esperar
eventos de saturacdo nos sistemas CCD nao descritos pela andlise quantitativa. Os mecanismos

envolvidos na saturacao dos sistemas CCD nao foram devidamente esclarecidos neste estudo.
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Capitulo 07 — Conclusoes

¢ Foi desenvolvido um sistema integrado, para avaliacdo de parametros fisicos quantitativos da
qualidade de imagem, constituido de: 1) um conjunto de phantoms especificos para sistemas de
radiologia digital odontoldgica intra-oral direta e 2) um pacote computacional para andlise

automatica das imagens geradas com estes phantoms.

¢ O sistema integrado desenvolvido foi capaz de realizar estimativas da densidade espectral de
ruido (NPS) com 0,1% de erro em um conjunto de 100 imagens simuladas. Desvios menores de
1% foram determinados para reconstrucao da fungdo de transferéncia de modulacdo (MTF) e da

curva sensitométrica (s) para imagens simuladas em condi¢des de ruido intenso.

e O sistema integrado desenvolvido foi validado por sua utilizagdo na andlise comparativa de
imagens geradas por quatro sistemas comercias de radiologia digital odontoldgica e com

imagens simuladas;

¢ Foi desenvolvida uma técnica para estimativa da fluéncia de f6tons, dispensando estimativas do

espectro do feixe de raios-X;

e O sistema desenvolvido se mostrou robusto para a avaliacdo automdtica de qualidade,
necessitando de um minimo de interferéncia do operador (somente passagem das imagens como

parametro);
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O sistema CDR evidenciou um fator gama ligeiramente superior, indicando sua maior
capacidade de fornecer contraste na imagem e menor latitude. Em seguida ofereceram maior

gama os sistemas Denoptix, Digora e SAR.

Os sistemas radiogréaficos com sensores baseados em PSPL apresentam resolugdes inferiores
aos sistemas radiograficos com sensores baseados em CCD. A menor resolu¢do nos sistemas
baseados em PSPL € provavelmente devida a abertura focal do laser das leitoras do sistema e ao

espalhamento de luz internamente as placas de armazenamento de fésforo.

O sistema Digora apresenta uma caracteristica sinal/ruido (NEQ(V)) superior aos outros
sistemas para freqii€ncias inferiores a 4 ciclos/mm. O melhor desempenho geral quanto a ruido
quantico equivalente é obtido no sistema Digora, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e
Sens-A-Ray 2000. Desta forma, o sistema Digora possui maior capacidade de detec¢do de

detalhes finos em baixos contrastes.

O sistema Digora também apresenta a melhor eficiéncia na deteccao de quanta (DQE(Vv)), tendo
maior capacidade de reducdo da dose de radiacdo. Em seguida, apresentam melhor eficiéncia os

sistemas Denoptix, CDR e Sens-A-Ray 2000.

Apesar de apresentar resolucao inferior, o sistema Digora apresenta a melhor qualidade geral de

imagem, seguido pelos sistemas Denoptix, CDR e Sens-A-Ray 2000.

A qualidade de imagem para objetos especificos apresenta estreita dependéncia com o contraste

que, por sua vez, depende do pds-processamento e visualizacao adequados.
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Apéndices

VII - Apéndices

Apéndice 01 — Definicoes

Causalidade: Propriedade de um processo de dois ou mais eventos ou estados, onde um evento
provoca ou produze ao outro. Um evento € a causa de outro se o evento acontece antes ao
efeito, hd uma conjuncio invariante entre os dois eventos € hd um mecanismo ou estrutura fisica
que atesta a necessidade da conjunc¢do entre os eventos.

Densidade Espectral de Energia ou Espectro de Poténcia: Médulo quadratico do espectro de
um sinal (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989).

Densidade Espectral de Ruido (NPS(Vv) - Noise Power Spectrum): Espectro de poténcia do
Ruido (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989).

Distancia Foco Receptor (FRD): Distancia entre o tubo de raios-X e o receptor. Em sistemas
de filme, esta distancia é usualmente referida como distancia foco-filme (DFF).

Energia de um sinal: Integral do espectro de poténcia de um sinal (OPPENHEIM &
SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989).

Espectro: Funcdo que caracteriza a distribui¢do de energia de um sinal em funcdo de seus
componentes em freqiiéncia. Transformada de Fourier de um sinal de energia (OPPENHEIM &
SCHAFER; 1989; HAYKIN, 1989).

Figura de Ruido: Variacdes em torno da média de uma imagem uniforme de um sistema
sujeito a ruido aditivo.

Funcio de Espalhamento de Ponto (Point Spread Function - PSF): Resposta impulsiva de

um sistema de imagem (GONZALEZ, 1992).

223



Apéndices

Funcio de Transferéncia: Resposta impulsiva no dominio da freqiiéncia de um sistema linear
e invariante a translacdo (HAYKIN, 1989). Usualmente consiste de uma funcdo complexa, cujo
moédulo é comumente referido por ganho, e fase referida por atraso. Em Optica é comum a
denominacdo de fungdo de transferéncia de modulacdo para o moédulo da fungdo de
transferéncia.

Funcao de Transferéncia de Modulacao (Modulation Transfer Function - MTF): médulo da
funcao de transferéncia de um sistema 6ptico.

Ganho DC: Valor do médulo da funcdo de transferéncia na freqiiéncia nula (HAYKIN, 1989).

Isopleta: Curva em que determinado parametro de um gréfico € constante.

fmax B fmin
fmax + fmin

Modulacao (M): Define-se modulacdo de uma funcio por: M (f) =
Par de Linha: Define-se par de linha como uma estrutura formada pela inclusdo adjacente de
um espago opaco e uma linha radiotransparente (BARRET & SWINDEL, 1981; HAUSS, 1985;
WORKMAN & BRETTLE, 1997). O comprimento do par de linha (periodo espacial ou ciclo) é
definido como a distancia entre duas regides radiopacas adjacentes em uma composicao de
pares de linhas igualmente dimensionados HART & SMITH, 1992; BARRET & SWINDEL,
1981; HAUSS, 1985).

Pares de Linhas por Milimetro (pl/mm): Unidade de resolu¢cdo. A Resolu¢do em pl/mm ¢é
definida pelo inverso do comprimento do menor par de linha resolvivel em alto contraste
(BARRET & SWINDEL, 1981).

Relacao sinal/ruido (SNR - Signal to Noise Ratio): Razdo entre a intensidade do sinal e a
intensidade do ruido.

Resolucao: Define-se a resolugdo espacial pela habilidade de um sistema de imagem de

resolver duas estruturas adjacentes como entidades discretas (HUDA & SLONE, 1994 ),
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quantificada pelo o inverso do comprimento do menor par de linha resolvivel visualmente em
alto contraste (BARRET & SWINDEL, 1981). Alternativamente, a resolugdo € definida pelo
critério de RAYLEIGH, pelo inverso da largura em meia altura da LSF(x) (HART & SMITH,
1992). Este pardmetro igualmente pode ser descrito pelas nomenclaturas de resolucdo de alto
contraste e resolucdo espacial.

Ruido: Toda fonte de erro, distirbio ou deformagao da fidelidade na transmissao ou geragdo de
uma mensagem de informacao.

Ruido proveniente da heterogeneidade do filme (Film Mottle): Ruido em radiografia
convencional causado por variagdes na estrutura granulosa das emulsdes dos filmes (HUDA &
SLONE, 1994 ). Este conceito pode ser estendido a radiologia digital pelo ruido proveniente da
heterogeneidade da estrutura do detector digital.

Ruido proveniente da heterogeneidade da tela intensificadora (Screen Mottle): Ruido em
radiografia causado por heterogeneidade na construcao da tela intensificadora. Esta degradacao
persiste em sistemas digitais que utilizem cintiladores (HUDA & SLONE, 1994 ).

Ruido Quantico (Quantum Mottle): Variacdo aleatéria de fotons incidentes em um detector de
radiacdo (HUDA & SLONE, 1994 ). O ruido quantico € a fonte majoritaria de ruido na imagem
radiogréfica e é unicamente dependente do nimero de fétons utilizados para gerar a imagem e
decresce com a raiz quadrada do acréscimo da intensidade de radiagao.

Sinal: Suporte fisico ou energético de uma mensagem, ou seja, qualquer grandeza que, em
conformidade com as regras de um cddigo, transporta informacido e entra na composi¢dao de
uma mensagem.

Sinal de energia: Sinal de energia limitada (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990;

HAYKIN, 1989).
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Sistema de Fase Minima: Sistema cuja fase da funcao de transferéncia é linear (OPPENHEIM
& SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989).

Sistema Invariante com Deslocamento: Sistema invariante a translacdo.

Sistema Invariante a Translacdo: Sistema em que a resposta impulsiva independe de sua
posicdo (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989).

Sistema Isotrépico: Sistema que apresenta as mesmas propriedades fisicas em todas as
direcoes.

Sistema Linear: Sistema que obedece ao teorema da superposicio (OPPENHEIM &
SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989).

Teorema da superposicao: A soma da resposta de um sistema a dois sinais € igual a resposta

da soma (OPPENHEIM & SCHAFER; 1989; LIM, 1990; HAYKIN, 1989).

Apéndice 02 — Conversao entre Dose e Exposicao

Este apéndice € dedicado a mostrar uma formulacao para conversdo entre as unidades de dose

(D) e exposi¢ao (X). Conforme a scio 3.1.1, a exposicdo (X) expressa a carga da ionizagdo gerada

pela radiacdo por unidade de massa de ar. A unidade normalmente utilizada ¢ o Roentgen (1 R =

2,58.10* C/kg). Desta forma, expressa-se a carga da ionizagdo por unidade de massa (SI):

Carga Jonizada/Massa (SI) = [2,58.10‘4 %jx (R) (130)
g.

Cada par de fons contém uma carga de 1,6.10"° C. Desta forma, o nimero de ioniza¢des por

unidade de massa é dado por:

2,58.10—4L

| md
Nimero de ioniza¢des/Massa (zons ): ( &0 ) x (R) (131)

kg 16107 &
’ ion
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Segundo a literatura, sdo necessarios na média 33,7 eV (5,39.10™"® J) para produzir um par de
fons no ar (BARRET & SWINDELL, 1981). Desta forma podemos obter a energia absorvida por

unidade de massa, que representa a dose (D), onde 1 J/kg = 1Gy (SI).

(5,39.10‘8_i12,58.104%]
Energia Absorvida/Massa [kij: ton c 8% ) x (R) (132)
& (1,6.10‘19 —j
won
5 Gy
D(Gy) = (8,69.10 7]X(R) (133)
D(uGy)= 8690(%}){(1%) (134)

Apéndice 03 — Formatos de Arquivos de Imagem

Lista das codificagdes para arquivo de imagem compativeis com o software desenvolvido.

Tabela 21 — Lista alfabética dos formatos de arquivo de imagem compativeis com o software

desenvolvido.

Arquivo Extensao Propriedade
Windows Bitmap BMP Microsoft Corporation.
Windows Enchanded Metafile EMF Microsoft Corporation.
CompuServe Bitmap GIF CompuServe.
JPEG Bitmap JPG Independent JPEG Group.
PaintBrush Bitmap PCX Microsoft Corporation.
Portable Network Graphics PNG PNG Development Group.
Targa Interlaced File Format TIF Adobe International.
Targa Interlaced Multipage File Format TIF Adobe International.
Windows Metafile WMF | Microsoft Corporation.

Apéndice 04 — Sistemas Radiograficos

Lista alfabética de sistemas de imagem disponiveis comercialmente em 2001 para fins de
radiografia digital odontologica direta. O asterisco (*) indica os sistemas utilizados na avaliacdo

empregada neste estudo.
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Tabela 22 — Lista alfabética dos sistemas de radiografia digital comercialmente disponiveis em 2001.

Sistema Fabricante Tecnologia

CDR * Schick Technologies Inc. CCD
- www.schiktech.com

CD-Dent Orex Corporation PSPL

Combi-X Orex Corporation PSPL

CygnusRay MPS Cygnus Technologies CCD

DenOptix * Gendex Dental System srl PSPL
- www.gendexxray.com

DenOptix Ceph Gendex Dental System srl PSPL
- www.gendexxray.com

Dexis MedizinRechner GmbH CCD

Digora (fmx) * Soredex Orion Corporation PSPL
- www.soredex.orion.fi
- www.soredexusa.com

Dixel J Morita Corporation CCD
- WWW.jmorita.com

Dixi Planmeca Group CCD
- www.planmeca.com

Dixsy Villa Sistemi Medicali srl CCD

F1 iOX megapixel X-ray| Fimet CCD

Sensor

FlashDent FlashDent CCD

Intrascan Planmeca Group PSPL
- www.planmeca.com

MPDx Dental/Medical Dignostic System Inc. CCD

Multiscan Planmeca Group PSPL
- www.planmeca.com

NI-DX Dentsply New Image CCD

Radio Visio Graphy Trophy Radiologie CCD
- www.trophy-imaging.com

Sidexis Sirona Dental Systems GmbH CCD
- www.sirona.de

Sigma Instrumentarium imaging CCD
- www.instrumnetarium.fi
- wWww.iimaging.com

Sens-A-Ray 2000 * Reagam Medical Systems CCD
- www.dentx.com

Visualix Gendex Dental System srl CCD
- www.gendexxray.com

VistaRay Diirr Dental GmbH CCD
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Apéndice 05 — Curva Dosimétrica

Apresenta-se na Tabela 23 a relacdo das doses de entrada em funcdo do tempo de exposi¢ao

para o aparelho GE 1000 operando com 60 Kvp, 10 mA e FRD = 32 cm. As medidas de exposi¢ado (X)

foram estimadas a partir da Equagdo (134), apresentada no Apéndice 2.

Tabela 23 — Curva dosimétrica do aparelho GE1000, operando em 60 kVp, 10mA e FRD =32 cm.

Tempo de exposicao (s) Dose (nG) Exposicao (R)
0,05 140 0,016
0,08 224 0,025
0,10 280 0,322
0,13 364 0,042
0,20 560 0,064
0,25 700 0,080
0,30 840 0,096
0,35 980 0,113
0,40 1.120 0,128
0,50 1.400 0,161
0,60 1.680 0,193
0,80 2.240 0,259
1,50 4.200 0,483
2,00 5.600 0,644
2,50 7.000 0,805
3,00 8.400 0,966
3,50 9.800 1,127
4,00 11.200 1,288
5,00 14.000 1,611
6,00 16.800 1,933
7,00 19.600 2,255
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