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RESUMO

JAKUBIAK, Rosangela Requi. Qualidade da imagem, limiar de contraste e dose
glandular média em mamografia digital CR. 162 f.Tese: Programa de Pos Graduagdao em
Engenharia Elétrica e Informatica Industrial- Universidade Tecnologica Federal do
Paran4.2013.

Em muitos paises, os sistemas de radiologia computadorizada (CR) representam a
maioria dos equipamentos usados em mamografia digital. Este estudo apresenta um método
para a otimizagdo da qualidade da imagem e da dose em mamografia digital CR para
pacientes com mamas de espessuras entre 45 e 75. As espessuras das mamas foram simuladas
com placas de polimetilmetacrilato (PMMA). Técnicas de exposicao otimizadas (tensdo (kV),
produto corrente-tempo (mAs) e combinacdo alvo/filtro) foram definidas como aquelas que
fornecem uma razao contraste-ruido (CNR) ideal, denominada CNR alvo, que permite atingir
o limiar de contraste das imagens do detalhe de didmetro de 0,10 mm no simulador CDMAM
(versdo 3.4 Artinis Medical Systems, Netherlands) com um padrao de Dose Glandular Média
(DGM) aceitavel. Os resultados foram utilizados para os ajustes do Controle Automatico de
Exposicdo (CAE) pela equipe de manutencdo. Um estudo retrospectivo de dois grupos de
pacientes (Grupo 1-antes do ajuste do CAE e Grupo 2- ap6s o ajuste do CAE) foi realizado.
Os pardmetros de exposi¢do foram reproduzidos nos simuladores para a determinacdo da
CNR, da DGM e do limiar de contraste. As imagens clinicas destes pacientes foram
analisadas por trés radiologistas especialistas em mamografia que responderam questdes sobre
as estruturas anatomicas, ruido e contraste em areas de valores de pixels altos ou baixos, sobre
nitidez e contraste da imagem. Os resultados mostram que o método proposto foi efetivo para
todas as espessuras de mama avaliadas. O ajuste do CAE proporcionou a concentragao de
valores da CNR no Grupo 2 mais proximas ao CNR alvo e que, mesmo como aumento do
nivel de ruido nas imagens clinicas, as andlises do CDMAM mostraram que ndo houve
prejuizo na identificagdo do objeto de 0,10 mm de didmetro. Finalmente, este estudo conclui
que o uso dos CAE das unidades de raios X baseados em fornecer uma dose constante ao
detector pode ocasionar algumas dificuldades para alguns sistemas CR operarem nas
condicdes Otimas.

Palavras chave: Mamografia digital. Qualidade da imagem. Limiar de contraste. Dose
glandular média.



ABSTRACT

JAKUBIAK, Rosangela Requi.Image Quality, threshold contrast and mean glandular dose in
CR digital mammography. 162 p. Thesys: Graduate School of Electrical Engineering &
Computer Science Technological University Federal of Parand. 2013

In many countries, computed radiography (CR) systems represent the majority of
equipments used in digital mammography. This study presents a method for optimizing image
quality and dose in CR mammography of patients with breast thicknesses between 45 to
75mm. The breast thicknesses were simulated with polymethylmetacrylate (PMMA).
Optimazed exposure parameters ((voltage (kV), mA and time product (mAs) and target/filter
combination)) was defined as giving an ideal contrast to noise ratio (CNR), defined as target
CNR, to reach the threshold contrast of CDMAM (version 3.4) phantom (Artinis Medical
Systems, Netherlands) images for acceptable mean glandular dose (MGD). These results
were used for adjustments in the automatic exposure control (AEC) by the maintenance team.
A retrospective study of two groups of patients (Group 1-before AEC adjustment and Group
2- after AEC adjustment) were done. The exposure parameters were reproduced in the
phantoms to determine of CNR, MGD and threshold contrast. The clinical images of these
patients were analyzed by three experienced radiologists who answered questions about
anatomical structures, noise and contrast in low and high pixel value areas and image
sharpness and contrast. The results showed that the proposed method was effective for all
breast thickness evaluated. The AEC adjustment showed a concentration of CNR in Group 2
nearer of target CNR, and that the increasing of noise in clinical images, the CDMAM
analysis showed that this level of noise did not disturb the detail of 0,1 mm diameter. Finally,
this study also concluded that the use AEC of X rays unit based on constant dose to the detector
may bring some difficulties to CR systems operate in optimal conditions.

Key words: Digital mammography. Image quality. Threshold contrast. Mean glandular dose
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CAPITULO 1

INTRODUCAO

Atualmente, as neoplasias estdo entre as principais preocupacdes de satde publica em
todo o mundo. O Instituto Nacional do Cancer (INCA) publica estimativas de cancer para o
Brasil desde 1995, com base nas informagdes geradas pelos Registros de Cancer de Base
Populacional (RCBP). Em 2012, estima-se, para o Brasil, 52.680 novos casos de cancer da
mama, com um risco estimado de 52 casos a cada 100 mil mulheres. Sem considerar os
tumores de pele ndo melanoma, o cancer de mama ¢ o mais frequente nas mulheres das
regides Sudeste (69/100 mil), Sul (65/100 mil), Centro-Oeste (48/100 mil) e Nordeste (32/100
mil). Na regido Norte, ¢ o segundo tumor mais incidente (19/100 mil) (INCA, 2011).

O documento de consenso do INCA (2004) relata que, tem-se observado, em alguns
paises desenvolvidos, como ¢ o caso dos Estados Unidos, Canada, Reino Unido, Holanda,
Dinamarca e Noruega, um aumento da incidéncia do cancer de mama acompanhado de uma
reducdo da mortalidade por esse cancer, o que esta associado a deteccdo precoce por meio da
introducdo da mamografia para rastreamento e a oferta de tratamento adequado. Em alguns
outros paises, como no caso do Brasil, o aumento da incidéncia tem sido acompanhado do
aumento da mortalidade, o que pode ser atribuido, principalmente, a um retardamento no
diagnostico e na instituicdo de terapéutica adequada. Frente as limitagdes praticas para a
implementagdo, junto a populacdo, de estratégias efetivas para a prevencao do cancer de
mama, as intervengdes, do ponto de vista da Saude Publica, passam a ser direcionadas a sua
detecgdo precoce, com a garantia de recursos diagndsticos adequados e tratamento oportuno.

Sao definidos como grupos populacionais com risco elevado para o desenvolvimento
do cancer de mama:

- Mulheres com historia familiar de pelo menos uma parente de primeiro grau (mae,
irma ou filha) com diagndstico de cancer de mama, abaixo dos 50 anos de idade;

- Mulheres com histéria familiar de pelo menos uma parente de primeiro grau (mae,
irma ou filha) com diagnostico de cancer de mama bilateral ou cancer de ovario, em qualquer
faixa etaria;

- Mulheres com historia familiar de cancer de mama masculino;
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- Mulheres com diagndstico histopatologico de lesdo mamaria proliferativa com atipia
ou neoplasia lobular in situ.

As agdes de deteccdo precoce incluem diagnostico precoce e de rastreamento (MS,
2008).

A deteccgdo precoce ¢ a avaliagdo de individuos saudaveis que podem apresentar uma
lesdo minima que pode ou ndo confirmar como cancer, e o diagndstico precoce ¢ a detec¢do o
mais precocemente possivel do cancer, em uma paciente sem sintomas.

O rastreamento ¢ uma acao de deteccao precoce, e consiste na aplicagdo sistematica de
um exame, em populacdes assintomaticas, para identificar mulheres com anormalidades
sugestivas de cancer. O rastreamento pode ser populacional, quando hé iniciativas de busca
ativa da populagao-alvo, ou oportunistico, quando as pessoas procuram espontaneamente oS
servigos de saude (MS, 2008).

No documento de consenso do INCA (2004), para a deteccdo precoce do cancer de
mama recomenda-se:

- Rastreamento por meio do exame clinico da mama, para as todas as mulheres a partir
de 40 anos de idade, realizado anualmente. Este procedimento ¢ ainda compreendido como
parte do atendimento integral a saude da mulher, devendo ser realizado em todas as consultas
clinicas, independente da faixa etaria;

- Rastreamento por mamografia, para as mulheres assintomaticas com idade entre 50 a
69 anos, com o maximo de dois anos entre os exames;

- Exame clinico da mama e mamografia anual, a partir dos 35 anos, para as mulheres
pertencentes a grupos populacionais com risco elevado de desenvolver cancer de mama;

- Garantia de acesso ao diagndstico, tratamento e seguimento para todas as mulheres
com alteragdes nos exames realizados.

A Comissao Internacional de Protecdo Radioldgica (ICRP) determina que qualquer
uso de radiagdo deve ser justificada. Médicos ndo costumam solicitar mamografias para
mulheres jovens assintomaticas, mas para as mulheres mais velhas ou em grupos de alto risco.
A justificativa individual leva em conta muitos dos fatores especificos dos pacientes (IAEA,
2001). Na area de otimizagdo de protegdo em radiologia diagnoéstica e, particularmente, na
mamografia, ha um espago consideravel para a melhoria da qualidade e medicao simples e de
baixo custo estdo disponiveis para reduzir as doses, sem perda de informagdes do diagnostico.
A otimizagdo de protecdo em radiologia diagndstica ndo significa necessariamente a redugao
de doses para o paciente; ¢ fundamental que a confianca do diagndstico na imagem ndo seja

comprometida (IAEA, 2005).
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Com relagdo aos exames diagndsticos, uma vez clinicamente justificados, deve-se
proceder a otimizagdo do processo de obtengdo da imagem e sua interpretacdo envolvendo a
interacdo de trés fatores importantes no processo de formacdo da imagem: a qualidade
diagnostica da imagem radiografica; a dose de radiagdo para o paciente; a selecdo da técnica
radiografica. Nao existe nenhum critério absoluto que defina o que ¢ uma imagem com
qualidade; teoricamente, deve possibilitar um diagnostico preciso, variando com o tipo de
informacao necessaria (NCRP, 1988).

A mamografia ¢ o método “padrdo ouro” para rastreamento, capaz de detectar, de modo
sistematico, o cancer de mama em estidgio ainda aparentemente curavel e ¢, portanto, o
método mais efetivo de detecgdo precoce do cancer de mama na atualidade (BAUAB, 2005,
FREITAS, 2006). Dessa forma, ¢ cada vez mais intensa a preocupac¢do com tecnologias que
envolvem a qualidade da imagem em mamografia, havendo muitas perspectivas quanto aos
avancos do sistema de imagens em mamografia digital em relagdo as limitagdes da
mamografia convencional (IAEA 2011).

A determinag@o dos fatores técnicos adequados em mamografia depende do padrdo de
liposubstituicdo mamaria, da espessura da mama, e da posi¢ao da fotocélula em relagdo ao
parénquima mamario, bem como das caracteristicas fisiologicas e patoldgicas destes mesmos
tecidos (SPRAWLS, 2010), uma vez que a visualizacdo de diferentes tecidos e lesdes sutis
nas mamas requer, tanto alto contraste como alta resolucao espacial (CHEVALIER, et al.,
2004). Para alcancar desempenho da mamografia, a imagem obtida deve ter alta qualidade e,
para tanto, sdo necessarios: equipamento adequado, técnica radiologica correta,
conhecimento, pratica e dedicagdo dos profissionais capacitados e envolvidos (INCA, 2007).
Sao estes fatores conjugados que determinam a qualidade do feixe de radiacdo incidente e da
técnica a ser aplicada.

Os principais aspectos a serem considerados na escolha de um conjunto particular de
parametros de exposicao sao a dose absorvida no tecido glandular e a qualidade da imagem da
mamografia. Com esta finalidade, t€ém sido introduzidos procedimentos para testar os
diferentes parametros fisicos e técnicos que contribuem no processo de formagdo da imagem.
Em mamografia estes procedimentos tém um papel fundamental devido aos pequenos
detalhes mamograficos a serem visibilizados e as restrigdes a dose absorvida pelo paciente
(KOSTANTINIDIS, 2010). Os fatores de exposicdo devem ser devidamente selecionados.
Além disso, o equipamento utilizado para capturar e exibir a imagem deve ser adequadamente
projetado para facilitar a inclusdo do tecido mamario tanto quanto possivel na imagem e

produzir uma imagem com excelente contraste e resolugdo espacial, com o minimo de
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distor¢do e sem artefatos (IAEA, 2011 ). Isto deve ser feito com a dose mais baixa de radiagao
para a mama, de acordo com o principio ALARA: As Low as Reasonably Achievable, sempre
compativel com os aspectos da qualidade da imagem.

A garantia de qualidade ¢ um processo onde todos os fatores que influenciam na
aquisi¢do, processamento,exibi¢do e interpretacdo da mamografia devem ser otimizados e as
melhores condigdes de operacdo devem ser mantidas ao longo do tempo, a fim de que o
cancer de mama possa ser detectado o mais precocemente possivel. O processo de garantia de
qualidade requer os esforcos de cooperagao de varios individuos: a administracdo, a equipe
técnica que realiza o exame (técnico ou tecnologo), o radiologista, o fabricante do
equipamento, ¢ o fisico médico. A garantia de qualidade abrange uma ampla gama de
atividades, incluindo a formagdo, avaliacdo e treinamento continuo da equipe técnica e dos
radiologistas, a selecdo de equipamentos, elaboracdo de relatorios de Controle de Qualidade
(CQ), divulgacdo dos resultados e manuten¢do de registros. Como parte do programa de
garantia de qualidade, os testes de Controle de Qualidade (CQ) sdo desenvolvidos para avaliar
a tecnologia utilizada na mamografia para assegurar que ela esta funcionando dentro de um
intervalo de desempenho aceitavel (YAFFE; MAINPRIZE, 2011). A finalidade dos testes de
CQ ¢ prever desvios no desempenho de componentes do sistema de imagem que podem levar
a degradacdo no desempenho de imagem clinica e corrigi-los antes que tal degradagdo ocorra
e possam comprometer o diagnostico. A disponibilidade de imagens em formato digital
oferece vantagens, ja que facilita a introdugdo de testes que fornecem medigdo objetivas e
quantitativas de desempenho de imagem para substituir aqueles que a avalia¢do subjetiva era
usada em CQ para mamografia com sistemas tela filme (STF). Os testes devem fornecer
resultados confiaveis, livres de variabilidade entre observadores, permitindo a simplificagao
dos procedimentos de ensaio, em alguns casos, bem como registo automatico dos resultados
do teste. Serd necessario, no entanto, com base na experiéncia, validar os testes em termos das
sua sensibilidade e relevancia em prever falhas (IAEA, 2011).

O advento da imagem digital na radiologia, combinado com o crescimento da
tecnologia, melhorou significativamente as técnicas de imagem. Isto conduziu a expansdo das
potencialidades diagnosticas, em termos de nimero de procedimentos no mercado. Por todo o
mundo, os STF estdo sendo rapidamente substituidos por sistemas digitais, variando entre si
pelo tipo de detector utilizado. Entretanto, desconhecidos de alguns usudrios, estes
dispositivos oferecem um novo paradigma de oportunidades e de desafios. Algumas
diferencas fundamentais entre os sistemas quando comparadas com o STF convencional

implicam no desenvolvimento de novas estratégias para otimizag¢ao da dose e da qualidade da
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imagem. Tem sido bem estabelecido que, para alcancar a mamografia de alta qualidade, os
seguintes elementos sdo essenciais: pessoal bem treinado e experiente (radiologista, técnico,
fisico médico); equipamento moderno, com projeto de constru¢do adequado, equipamentos
em boas condi¢des de funcionamento; posicionamento adequado e fatores técnicos para
exposic¢do; condi¢des de visualizagdo de imagem apropriado (IAEA, 2011).

O Ministério da Saude desenvolveu o SISMAMA, que ¢ um subsistema de informagao
do Sistema de Informagao Ambulatorial (SIA) / SUS, instituido pelo para monitoramento das
acoes de detecgao precoce do cancer de mama (Portaria n® 779/SAS, dezembro de 2008). O
Sistema ¢ composto pelo modulo do prestador de servigo, utilizado pelos servigos de
radiologia mamaria e patologia para cadastro dos exames, emissdo de laudos e avaliagdo de
desempenho dos servigos; e pelo modulo de coordenacgdo, utilizado pelos gestores estadual,
regional e municipal para gerenciamento das acdes de deteccdo precoce do cancer de mama e
seguimento das mulheres com exames alterados (MS, 2008).

No Brasil, a Portaria 531/2012, considerando a necessidade de se calcular indicadores
para o monitoramento dos resultados dos exames mamograficos, permitindo a padronizagao,
ampliacdo e monitoramento das informacdes sobre o rastreamento do cancer de mama em
todo o pais, instituiu o Programa Nacional de Qualidade em Mamografia (PNQM), cujo
objetivo principal € garantir a qualidade dos exames de mamografia oferecidos a populagao.
Dentre os objetivos do programa, estdo a capacitagao e atualizagao periddica dos profissionais
de vigilancia sanitaria estadual e municipal, bem como dos profissionais de saide para a
execugdo dos exames de mamografia. A Portaria define também a necessidade de qualificagao
médica para a avaliagdo da qualidade das imagens clinicas das mamas e dos laudos das
mamografias. Para o desenvolvimento e manutencdo do PNQM, esta prevista a criacdo de
uma equipe de suporte envolvendo 6rgaos publicos e também uma comissao de especialistas.
O programa prevé a realizagdo de testes de controle de qualidade em todas as etapas de
producao da imagem, incluindo testes de aceitagdo, constancia e desempenho, bem como a

avaliagdo das imagens clinicas e dos laudos de exames.
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1.1 MOTIVACAO PARA O DESENVOLVIMENTO DO TRABALHO

Diversos trabalhos foram publicados com estudos sobre o desempenho dos sistemas de
mamografia digital (YOUNG et al (2006a); YOUNG et al (2006b); YOUNG et al (2006¢);
(WILLIAMS et al., 2008); (MONNIN et al., 2011); (MARSHALL et al., 2011) e (ZANCA et
al, 2008)). No entanto, todos estes trabalhos apresentam resultados baseados em respostas
obtidas com simuladores de mama, um nimero restrito de espessuras, ¢ pouco ou nenhum
dado sobre o impacto nos dados clinicos.

Trabalhos publicados nacionalmente: (COUTINHO, 2009) e (DANTAS 2010)
demonstram que os exames realizados com mamografia digital CR apresentam valores de
dose glandular média (DGM) acima daqueles considerados aceitaveis para STF.

Com a instalagdo de duas unidades de mamografia Hologic- Lorad Affinity, associadas a
um sistema de mamografia computadorizada (CR) Fuji Profect One, instaladas na clinica de
Diagnostico Avancado por Imagem (DAPI) em Curitiba, alguns problemas comecaram a
ocorrer:

1) Exposi¢des abortadas com mensagens de erros associados a baixos tempos de
exposi¢ao em exames de mamas densas e de espessuras entre 20 e 30 mm, devido
interrupg¢do do movimento da grade.

2) Exposicdes abortadas com mensagens de erros associados a extrapolagdo de exposicao
necessaria para mamas densas e de espessuras maiores que 60 mm;

3) Imagens com nivel de ruido elevado.

4) Dificuldades dos técnicos em associar técnicas semiautomaticas ou manuais para os
padrdoes de mama onde o Controle Automdtico de Exposi¢do (CAE) ndo fornecia as
respostas adequadas de exposicao.

5) Aumento na taxa de repeti¢des.

Desta forma, identificou-se a oportunidade adequada para o desenvolvimento de um
estudo que pudesse contribuir no desenvolvimento de uma metodologia de otimizacao da dose

e da qualidade da imagem em mamografia digital CR.
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1.2 OBJETIVOS

1.2.1 Geral

Estabelecer uma nova metodologia para determinar a razao contraste-ruido (CNR)
ideal para sistemas de mamografia digital, denominada CNR alvo, de modo a contribuir na
otimizacdo da dose e da qualidade da imagem em mamografia digital CR.

Utilizar dados de exames armazenados no sistema de gerenciamento e arquivamento
de dados PACS (Sistema de Comunicacdo e Arquivamento de Imagens Médicas), de modo a

minimizar interferéncias na rotina diaria da clinica.

1.2.2 Objetivos especificos

Definir os valores de razdo contraste-ruido (CNR) alvo para o sistema de mamografia
digital Fuji Profect One associado ao mamografo Lorad Affinity que permitem a visualizagdo
do disco de 0,1 mm de didmetro e limiar de contraste minimo de 23%.

Estabelecer as técnicas radiograficas ideais, que fornecem os valores de CNR alvo
para mamas de espessuras entre 45 e 75 mm, sem distin¢do de padrao de glandularidade.

Ajustar os parametros ideais de desempenho do CAE com a equipe de manutengao de
acordo com as limitacdes do software do CAE.

Validar a metodologia proposta através da analise do desempenho das imagens

clinicas.

1.3 ORGANIZACAO

Este trabalho esta organizado em 4 capitulos. O capitulo 1 apresenta o cancer de mama
como um problema mundial e do Brasil, com previsdes de um grande nimero de casos por
ano. O capitulo 2 fornece uma fundamentagao tedrica e revisdo bibliografica sobre o cancer e
mama, as metodologias de obtencdo da imagem, bem como requisitos de otimizacdo. O

capitulo 3 apresenta a metodologia do processo de otimizagdo da dose e da qualidade da
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imagem em mamografia digital computadorizada. Finalmente, o capitulo 4 apresenta os

resultados e as conclusoes do trabalho.
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CAPITULO 2

FUNDAMENTACAO TEORICA

A mamografia ¢ reconhecida como o exame mais amplamente utilizado para
diagnosticar as patologias mamarias, sendo considerada como o método mais adequado para
detectar o cancer de mama em estagio pré-invasivo e, portanto, indicado para o rastreamento
dessa doenca em termos populacionais (INCA, 2011). Um exame com alto padrio de
qualidade pode visualizar, em 85% a 90% dos casos, um tumor com mais de dois anos de
antecedéncia de ocorrer acometimento ganglionar, em mulheres com mais de 50 anos de
idade (CALDAS et al., 2005). Sua especificidade ¢ de aproximadamente 90%, sendo,
portanto, o exame “padrio ouro” na detec¢dao precoce do cancer de mama. (NEWMANN,
1998).

O processo que produz a mamografia envolve a exposicdo da mama a um feixe de raios
X que € parte absorvido, parte transmitido, e parte espalhado pelo tecido mamario. O feixe
transmitido ¢ atenuado seletivamente pelos tecidos da mama, passa pela grade antidifusora,
interage com o receptor da imagem e ¢ finalmente absorvido pelo dispositivo de registro.
Apds uma etapa de processamento, a imagem registrada ¢ apresentada para interpretacao
(display) e, a seguir, arquivada. Existem dois processos para a realizacdo de mamografia: o
processo convencional, empregando sistemas tela filme (STF), e o processo digital. No STF,
as etapas de aquisicdo, apresentagdo e arquivamento da imagem ocorrem em um Unico meio,
o filme radiografico. O STF ¢ ainda amplamente utilizado devido as suas vantagens, tais
como: a grande resolucdo espacial de até 20 pares de linha por milimetro, que permite mostrar
estruturas finas espiculares e microcalcificagdes; alto contraste, o uso de negatoscopios de alta
luminosidade que melhoram a visibilizagao de areas de alta densidade Optica (DO) (escuras)
da imagem; e a facilidade para a visualizagdo de varios filmes no negatoscopio, possibilitando
a apresentacdo simultdnea de imagens em varios negatoscopios com incidéncias basicas feitas
durante o rastreamento, e as incidéncias complementares, feitas posteriormente, bem como de
exames anteriores. A possibilidade de usar filmes de 18 cm x 24 cm e 24 cm x 30 cm permite
radiografar mamas de todos os tamanhos. Adicionalmente, a tecnologia do STF esta

consolidada na pratica da mamografia ha mais de 30 anos, além do filme ser um meio
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bastante duradouro de armazenamento da imagem a um baixo custo (MAHADEVAPA, 2004;
COUTINHO, 2009).

A figura 1 mostra os principais componentes de um equipamento de mamografia.

Tubo de raios X

Catodo g

Janela

Filtracao
Colimacao

Bandeja de compressao

Grade
Cassete

o
CAE “~Bucky

Figura 1- Visdo geral dos principais componentes de um equipamento de mamografia: os sensores do
CAE estéo localizados no bucky do mamografo.

A fim de aumentar a diferenca de absorcdo dos tecidos da mama e produzir imagens
de contraste ideal e alta resolucdo espacial, sistemas de imagem especificos para a
mamografia sdo requeridos (BUSHBERG, 2002; MURPHY, 2010). A geometria de
irradiagdo da mama para o exame radiografico compreende basicamente: a distancia do foco
de raios X ao objeto (DFO), a distancia do foco ao detector (DFD) e o tamanho do campo de
radiagao.

As caracteristicas técnicas de um mamografo estdo definidas no regulamento técnico
do MS (1998) Diretrizes bésicas de prote¢do radioldgica em radiodiagnostico médico e
odontologico. De acordo com o documento, o sistema de mamografia deve dispor de um
gerador trifasico de alta frequéncia (compensacdo automadtica para variagdes de tensdo e

realimentacdo interna do sistema, de modo a manter a tensdo ¢ a corrente do tubo mais
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estaveis) para controlar precisamente os parametros técnicos: a tensdo do tubo (kV), a
corrente (mA) e o tempo de exposicdo (t), para garantir a reprodutibilidade da qualidade 6tima
da imagem. O tubo de raios X ¢ especialmente projetado para se obter imagens adequadas do
tecido mamario sem irradiar desnecessariamente a paciente. A janela de saida do tubo ¢
construida com berilio (Z=4). O ponto focal deve ser pequeno (0,3 mm para imagem de rotina
e 0,1 mm para ampliacdo) para se obter imagens de alta resolucdo; o alvo (anodo) deve ser
constituido de molibdénio (Mo), rédio (Rh) ou tungsténio (W) e o filtro de molibdénio, rodio
ou aluminio (Al). As caracteristicas da mama de cada paciente determinam qual a combinagao
alvo e filtro apropriados. A distancia foco-filme esta definida normalmente entre 60-65 cm. O
regulamento técnico define também os testes de controle de qualidade e periodicidade a serem
realizados nos equipamentos de mamografia. Os procedimentos para a realizacdo dos testes
sdo apresentados no documento MS (2005).

A grade ¢ usada em mamografia para absorver a radiagdo dispersa e¢ melhorar a
sensibilidade do contraste. Em comparagdo com as grades usadas em exames de raios X
convencionais, as grades para mamografia t€m uma razao mais baixa (5:1 ou 4:1) e o material

do espagador ¢ selecionado para a absorc¢ao reduzida de raios X.

2.1 0 EXAME RADIOGRAFICO DA MAMA

As mamas sdo estruturas constituidas de tecido glandular epitelial, também
denominado parénquima, com tecidos fibrosos e adiposos, que circundam e atravessam o
tecido glandular. A mama pode estender-se lateralmente da linha média axilar até o esterno e
longitudinalmente, do segundo arco costal, proximalmente a clavicula, até o sexto arco costal.
A forma da mama ndo ¢ afetada pelo bidtipo da mulher. As mamas raramente sdo simétricas,
mas na maioria dos casos a diferenca ¢ de minima importancia. Microscopicamente podem
ser identificados os lobulos, o sistema ductal, o estroma, os ligamentos de Cooper e a
membrana basal do sistema ductal (figura 2).

O sistema ductal compde-se de ductos lactiferos responsaveis por conduzir o leite até a
papila, exteriorizando-o por meio do orificio ductal. A papila mamaria ¢ uma protuberincia
composta de fibras musculares elasticas onde desembocam os ductos lactiferos. Por fim temos

os ligamentos de Cooper, expansdes fibrosas que se projetam na glandula mamaria,
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subdividindo o parénquima em 15 a 20 lobos. Estes ligamentos conferem mobilidade e
sustentacdo a mama, retraindo de forma caracteristica quando ha uma contragdo patoldgica,
como por exemplo, o cancer de mama. O tecido mamario pode também se estender para a
regido axilar, com a glandula junto a superficie do musculo peitoral maior, que desempenha
importante papel no exame de mamografia.

Com o musculo peitoral maior adequadamente mobilizado, o tecido mamario podera

ser movido, maximizando a inclusdo da maior parte da glandula no campo da imagem.

Fascia superficial

Vaso sanguineo

posterior
Fascia superficial
anterior
Costela
Ligamentos de Cooper -
Lébulo
; . Ducto segmentar
Tecido adiposo . Ducto subsegmentar

retromamario Seio lactifero

P Papila

Tecido conectivo

Cristas de Duret

Tecido adiposo

Mdsculo peitoral
maior

Figura 2- Vista lateral da mama mostrando seus aspectos anatdmicos e histologicos. Fonte: (INCA,
2012).

Uma importante referéncia para a mamografia ¢ a inclusdo do tecido adiposo
retromamario. A detecg¢do deste espago na mamografia indica que a mama foi mobilizada
anteriormente, possibilitando adequada visibilizacao de todo o tecido glandular. Em geral, as
mulheres mais jovens apresentam mamas com maior quantidade de tecido glandular, o que
torna esses 0rgaos mais densos e firmes. Ao se aproximar da menopausa, o tecido mamario ira
se atrofiar e serd substituido progressivamente por tecido gorduroso, até se constituir, quase
que exclusivamente, de gordura e resquicios de tecido glandular na fase p6s-menopausa.

Mamas densas reduzem a sensibilidade da mamografia e o padrao do parénquima
mamario estd intimamente relacionado ao risco para o desenvolvimento de neoplasia maligna
da mama, dentre outros fatores de risco. A substitui¢do do parénquima mamario por tecido

adiposo ¢ um processo gradativo e estd diretamente associado com a faixa etaria,
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gestacdes/paridade e menopausa. Porém, ndo existe uma correlagdo exata entre a faixa etaria e
a liposubstitui¢do, sendo comum encontrar mamas densas em mulheres idosas com pouca ou
nenhuma substituicdo ¢ mamas heterogeneamente adiposas em mulheres jovens (KALAF,
2009).

De acordo com o consenso estabelecido pelo “Breast Imaging Reporting and Data
System” (BIRADS) o grau de liposubstituicdo foi adotado para descrever o padrao

mamografico, utilizando-se as seguintes expressoes:

e Mamas heterogeneamente liposubstituidas ou adiposas (<25% de tecido glandular);

e Mamas moderadamente liposubstituidas ou adiposas (aproximadamente 25% a 50% de
tecido glandular);

e Mamas moderadamente densas (aproximadamente 51% a 75% de tecido glandular);

e Mamas heterogeneamente densas (0% liposubstituidas).

Conhecer a anatomia e a fisiologia da estrutura a ser radiografada ¢ de fundamental
importancia para a determinagdo dos pardmetros de qualidade da imagem e dosimetria. Dessa
forma, devem-se conhecer as caracteristicas de posicionamento para a visualizacdo das
estruturas anatomicas desejadas, bem como definir a radio-opacidade dos diferentes tecidos
envolvidos no processo de formagao da imagem. Essas caracteristicas determinam a qualidade

do feixe de radiacdo incidente e da técnica a ser aplicada (COUTINHO, 2009).

2.2 SINAIS RADIOLOGICOS DO CANCER DE MAMA

O principal papel da mamografia ¢ a detecgdo precoce do cancer de mama na mulher
assintomatica. A eficacia do rastreamento mamografico foi estabelecida por ensaios clinicos
randomizados em que a redu¢do da mortalidade foi alcan¢ada pela capacidade da mamografia
para encontrar o carcinoma ductal in situ, canceres infiltrados de menor tamanho em estagios
anteriores aos de grupos de controle. Apesar da mamografia detectar a maior parte dos
canceres de mama, ha alguns que sdo de dificil detec¢do antes de serem palpaveis (ACR,
2003). As caracteristicas de atenuacdo dos tecidos normais da mama e dos tumores sao

bastante semelhantes e podem comprometer o digndstico. Devido a necessidade de adquirir
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imagens em diversas projegdes, a flexibilidade do posicionamento no mamografo ¢ um dos
requisitos importantes para o exame. A mamografia deve possuir um padrao de qualidade que
permita a identificagdao dos principais sinais radioldgicos do cancer de mama em seus estagios
iniciais.

O posicionamento da paciente, a geometria da imagem e os fatores de exposi¢cao da mama
sdo trés aspectos importantes que devem ser considerados nos estudos de mamografia para
alcancar uma imagem mamografica de qualidade diagnostica. Deve-se estar ciente de que €
dificil obter imagens da mama, porque os coeficientes de atenuagdo linear dos tecidos sdao
proximos (estruturas com numeros atomicos ou densidades proximas entre si) em relacdo aos
sinais patologicos (IAEA, 2011).

Os nodulos malignos (carcinomas) tém uma densidade que ¢ quase a mesma do tecido
fibroglandular, mas estas lesdes podem ser visualizadas mais facilmente quando estdo
rodeadas por tecido adiposo que tem uma atenuagdo menor. A figura 3 mostra a distribuicao
dos coeficientes de atenuacdo linear para a gordura, tecidos fibrosos e tumores para todas as
amostras destes tecidos a diferentes energias do feixe de raios X (CHEN et al., 2010),
demonstrando a importancia de a mamografia ser realizada seguindo critérios rigidos de
desempenho do equipamento e do exame.

As microcalcificagdes sdo fragmentos de um milimetro ou menos e sua visualizagdo na
imagem ¢ dificil devido ao seu tamanho.

De acordo com VERMA et al. (2010), a taxa de sobrevivéncia ao cancer de mama ¢
dependente do estdgio no qual ele ¢ detectado e da implementacdo de tratamentos
apropriados. Entretanto, nos estagios iniciais, as pistas visuais sdo sutis € variam em
aparéncia, tornando a detec¢do/ um diagnostico dificil, sendo desafiador até mesmo para
especialistas. As anormalidades s3o muitas vezes incorporadas e camufladas por varias
estruturas do tecido mamario.

As anormalidades mamograficas do cancer de mama sdo caracterizadas por duas classes

principais: calcificagdes e massas (n6dulos).

Calcificagoes

As calcificagdes sao pequenos depositos minerais (calcio) no interior dos tecidos
mamarios e aparecem como regides localizadas de alta intensidade (pontos brilhantes) em
mamografias, como mostra a figura 4. Elas podem ser produzidas a partir de secrecdo da

célula ou a partir de restos celulares necroéticos.
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Figura 3- Os coeficientes de atenuacgdo linear para os tecidos gordurosos, fibrosos e tumores
sao mostrados separadamente em cada energia, para todas as amostras as diferentes energias.
Cada marcador mostra uma caixa envolta por duas linhas exteriores. A caixa representa a
média de 50% dos dados da amostra, e linha dentro da caixa representa a mediana de toda a
amostra. Os dados remanescentes (50%) da amostra estao contidos entre a caixa ¢ as barras; a
parte superior ¢ as linhas inferiores denotam, respectivamente, os maiores € menores valores
de toda a amostra. (Fonte: Modificado de CHEN et al., 2010).

Existem dois tipos de calcificagdes: microcalcificagdes e macrocalcificagdes. As
macrocalcificacdes sdo grandes depositos de calcio, e podem muitas vezes serem associadas
com condigdes benignas e ndo costumam exigir biopsia. As microcalcificagdes podem ser
isoladas, aparecem em aglomerados, ou encontradas embutidas em uma massa.

Geralmente as microcalcificagdes individuais tém uma dimensao entre 0,1-1,0 mm, e
diametro médio de cerca de 0,5 mm.

Tamanho, nimero, forma, densidade e distribuicdo s@o critérios para andlise das
microcalcifica¢des, sendo que os mais importantes sdo a forma e a distribuicao (INCA 2007).
Um agrupamento ¢ tipicamente definido pela presenca de pelo menos trés microcalcificagdes
dentro de uma regido de 1 cm’. As microcalcificagdes sdo uma das marcas do achado

mamografico do cdncer de mama em estagio inicial.
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Figura 4— Calcificacdes: (a) calcificacdes pleomorficas finas com distribuicdes segmentares
(altamente suspeitas); (b) calcificagdes lineares finas difusas (benignas); (c) calcificacdes em paredes
de artérias (benignas). Fonte: INCA, 2012.

Em torno de 25% de todos os canceres da mama sdo detectados pela presenga de
agrupamentos de microcalcificagdes, sendo que a maioria dos canceres com carcinoma ductal
in situ (CDIS) estd associada a microcalcificagcdes (TAKEO et al, 2005; VERMA et al, 2010).
As microcalcifica¢des, de forma semelhante ao tecido glandular das mamas densas, também
apresentam uma maior absorc¢ao relativa aos raios X. Portanto, em mamas densas, as extensas
areas brancas verificadas devido a densidade maior do tecido glandular, mascaram as
microcalcificagdes, que também se apresentam na mamografia como pontos ou areas brancas.
Ja nas mamas menos densas, ha um realce bem maior para as microcalcificacdes, devido ao
contraste destas com o fundo mais escuro (menor densidade) da mamografia. Dessa forma, a
andlise visual diferencial da mamografia de uma mama densa ¢ menos sensivel, portanto mais

suscetivel a enganos.

Nodulo

O nddulo ¢ um sinal localizado de cancer de mama e ¢ definido como o espaco ocupado
por uma lesdo que ¢ visualizada em pelo menos duas projecdes diferentes. Se for vista sem
correspondéncia na mama contralateral ¢ chamada de assimetria (INCA 2007). O nodulo

(figura 5) pode ocorrer com ou sem calcificagdes associadas.
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Figura 5- Nodulos (a) ndédulos com alta radiodensidade e margens espiculadas; (b) nddulo
calcificado; (c) nddulo ovoide circunscrito e radiotransparente. Fonte: INCA, 2012.

A sutileza e a natureza camuflada dos ndodulos tornam a sua detec¢do muito mais
desafiadora do que calcificagdes nas mamografias. Nodulos sdo varidveis em tamanho,
formato e densidade, e podem apresentar um contraste de imagem pobre, serem entrelacados
com os tecidos (VERMA et al., 2010). Estas caracteristicas morfologicas sdo os principais
fatores a serem considerados pelos radiologistas ao julgarem a probabilidade de presenga do
cancer. Uma grande variedade de formas, tamanhos e contraste ¢ encontrada em nodulos; os
benignos tém geralmente contornos bem circunscritos, sdo compactos e aproximadamente
circulares ou elipticos. Nodulos com formas irregulares e margens espiculadas ou indistintas
sugerem uma maior possibilidade de malignidade. As lesdes espiculadas com aparéncia

estrelada sdo indicadores de alta probabilidade de suspeita de cancer de mama.

Distor¢do de arquitetura

A distor¢ao focal da arquitetura representa a desorganiza¢do de uma pequena area da
mama expressando-se radiologicamente como lesdo espiculada, como ilustrado na figura 6.
Foi o achado radiolégico encontrado em 9% dos casos, numa série de casos de cancer em

lesdes nao palpaveis (INCA, 2007).



32

Figura 6— Trés exemplos de areas de distor¢ao de arquitetura na mamografia.
Fonte: INCA, 2012.

2.3 CADEIA DE PRODUCAO DA IMAGEM EM MAMOGRAFIA DIGITAL

Uma imagem digital ¢ uma matriz, definida pelo nimero de linhas e colunas que a
compdem. Cada elemento da matriz denomina-se elemento de imagem — pixel —abreviatura de
picture elements, ou elementos de figura ou imagem, que sdo definidos por seu tamanho e sua
profundidade (bit depth). O bit depth define o numero de tons de cinza que podem ser
visualizados na imagem, sendo 2" os niveis de intensidade dentro de cada pixel, onde n é o
numero de bits da digitalizacdo e pode variar entre 12 e 14 bits, dependendo do sistema
utilizado (MAHADEVAPPA, 2004). O numero pixels que compde a matriz da imagem digital
sdo importante em todas as propriedades visuais associadas a imagem (CARROL, 2007).

O tamanho do pixel em imagem digital ¢ o fator mais importante na producdo de
imagens bem definidas ou tem o que ¢ chamado de alta resolu¢do espacial. Imagens
compostas por um grande nimero de pixels com pequenas dimensdes irdo representar mais
fielmente os tecidos de interesse do que uma imagem composta de um pequeno niimero de
grandes pixels. No sistema de imagem digital, o tamanho do pixel ¢ relacionado ndo somente
ao tamanho da matriz, mas também ao campo de visdo (FOV). Em sistemas CR, o campo de
visdo ¢ a placa de Imagem (IP). Consequentemente, as necessidades de armazenamento
aumentam em func¢ao do tamanho da matriz ¢ dos niveis de cinza.

A mamografia por STF € a técnica mais sensivel para a deteccdo de lesdes ndo
palpaveis (MAHADEVAPPA, 2004). Utilizada a detec¢do da rotina de mulheres

assintomaticas, tem demonstrado que contribui para a redugdo da mortalidade.
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O advento da mamografia digital superou certas limitagcdes técnicas da mamografia
convencional: (a) a latitude de exposi¢do limitada do filme; (b) a deterioragdo da resposta do
filme em exposicdes altas ou baixas; (c) a falta de flexibilidade em ajustar o brilho ¢ o
contraste, e rigida ligagdo destes com o nivel de exposicao aos raios X, (d) inconveniente em
armazenamento e recuperagdo de imagens; e (€) as questdes ambientais relativas a eliminagao
dos produtos quimicos para o processamento, dentre outras.

De acordo com IAEA (2011) as vantagens potenciais da mamografia digital incluem:
melhor desempenho no diagnostico em mamas densas; maior produgdo de imagens; possivel
reducdo da dose no paciente, reproducdo das imagens para visualizacdo em varios locais
através da telerradiologia (diagnostico ou como ferramenta de ensino); eliminagdo de
problemas associados com processamento quimico (ou seja, questdes de satide ambiental e
ocupacional, e os custos relacionados do filme e aos produtos quimicos do processamento,
artefatos); melhoria de arquivamento e capacidade de recuperacdo; possibilidade de
introducgdo de novas técnicas de detecgdo assistidas por computador (CAD), tele mamografia,
tomossintese (mamografia 3D), realce de contraste em mamografia digital, e também a
facilidade de fornecimento de imagens para ser utilizada como ferramenta de ensino. Esta
vantagem pode ser explorada de diversas formas. Nas imagens feitas em STF, o filme era o
meio de adquirir, visualizar e preservar a imagem, sendo a unica possibilidade de visualizar as
imagens com todos os pormenores anatdmicos requeridos. Detalhes criticos das imagens
poderiam ser perdidos no processo de digitalizagdo, devido a limitacdo de resolucdo espacial e
de contraste dos sistemas de digitalizacdo disponiveis. Na mamografia digital, as imagens
podem ser salvas em formatos que preservam estes detalhes e podem ser visualizadas em
sistemas de alta resolugao.

Entretanto, desafios potenciais ou desvantagens associadas com a mamografia digital
ainda impactam na rotina: aumento dos custos de aquisicdo e manuten¢do do sistema;
aumento do tempo necessario para a interpretacao de imagens, juntamente com a necessidade
de treinamentos dos radiologistas para os novos atributos de imagem; a necessidade de
radiologistas, funcionarios, etc., para se ajustar a nova tecnologia; dificuldades na comparacao
de imagens digitais com mamografias realizadas em STF; as caracteristicas de um
desempenho técnico mais pobre de alguns sistemas digitais em comparacdo com o STF,
como, por exemplo, os expressos por sua fungdo de transferéncia de modulagio (MTF),
eficiéncia de deteccdo quantica (DQE) e diferenga na razdo sinal-ruido (SDNR),
incompatibilidade entre sistemas digitais diferentes, como por exemplo os sistemas que usam

CR. As doses em mamografia digital podem ser mais baixas ou mais elevadas do que aquelas
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praticadas em mamografia STF, dependendo da concepgdo do sistema, da escolha dos fatores

técnicos e desempenho nos testes de CQ (IAEA,2011).

Na mamografia digital, os processos de aquisicdo de imagem, exposicao e
armazenamento sao separados, o que permite a otimizacdo de cada passo (PISANO et al.,
2005; YAFFE, 2006; MAHADEVAPPA, 2004), bem como possibilita o ajuste do contraste
de estruturas individuais quando a imagem ¢ visualizada. Diferentes partes da mama podem
ser vistas com diferentes brilhos e contrastes (NEES, 2008) evidenciando diferengas muito
sutis entre o tecido denso anormal e o normal (PISANO et al., 2000). As ferramentas de
processamento permitem também a visualizagdo da pele e tecidos subcutaneos na periferia da
mama, tornando mais facil a interpretagdo da imagem nas partes mais finas da mama. Com o
STF, esta parte da mama era geralmente considerada como sobre-exposta. O processamento
de imagem também pode melhorar a visualizagdo de achados especificos suspeitos tais como
calcificagdes, e aumentar o contraste do objeto, reduzindo, assim, o risco de perder anomalias

mamarias.

O potencial de otimizagdo devido a maior escala dindmica da mamografia digital
permite novos protocolos levando em conta a complexidade da mamografia digital comparada
ao STF (SAMEI, 2002; BLOOMQUIST et al 2006). A qualidade de uma mamografia digital
¢ dependente de todo o processo de producdo da imagem: o tubo de raios X e os parametros
de exposicao, o detector, o processamento da imagem e a modalidade de visualizagdo. Os
critérios para a selecdo do material 6timo do alvo, filtracdo externa e tensdo do tubo em
mamografia digital diferem daqueles utilizados em STF devido a maior amplitude dindmica

do detector,

Entretanto, determinar exatamente como cada parte do processamento deve ser
melhorado ainda ¢ um desafio. Além disso, os componentes da cadeia sdo interdependentes
para a formacgdo da imagem final. Portanto, se um elemento falhar, os demais podem ser
comprometidos (SAMEI, 2002, WILLIAMS et al., 2008; ONGEVAL et al., 2008;). Dessa
forma, ¢ cada vez mais intensa a preocupacao com a melhoria na tecnologia que envolve a
qualidade da imagem em mamografia, havendo perspectivas quanto aos avangos do sistema
digital de imagens mamograficas em relacdo as limitacdes da mamografia convencional
(FREITAS et al., 2006).

De acordo com PISANO et al. (2005), no resultado da avaliagdo do grupo de trabalho:
Digital Mammographic Imaging Screening Trial (DMIST) onde 49.528 mulheres

assintomaticas foram avaliadas, submetendo-as a ambos os procedimentos, mamografia



35

digital e mamografia em filme, concluiram que: o processamento de imagens a partir de dados
digitais permite manipular o grau de contraste da imagem, de modo que o contraste pode ser
aumentado nas areas densas da mama, que tém menos contraste. O desempenho da
mamografia digital foi, porém, significativamente melhor do que o da mamografia com STF
para as mulheres abaixo da idade de 50 anos, mamas densas e fase pré-menopausa. Nao houve
diferenca significativa entre a mamografia digital e a mamografia com STF para as mulheres
de 50 anos de idade ou mais, as mulheres com mamas adiposas ou de densidades

fibroglandulares dispersas e mulheres na fase pds-menopausa.

Algumas consideragdes geométricas sdo importantes sdo: o tamanho do detector, a
espessura da mama e capacidade de aproximacdo da parede toracica. Para os detectores de
menor dimensao, pode ser frequentemente necessario fazer varias exposi¢des em uma unica
mama de dimensdes maiores. Se as mesmas regides da mama sdo sobrepostas nestas imagens,
a dose aumenta. Além disso, o radiologista sera confrontado com a manipulagdo e
interpretagdo de imagens. Se o conjunto do detector ¢ demasiado grande ou muito espesso,

pode ser mais dificil de posicionar a mama e obter imagens ideais para algumas mulheres

(IAEA, 2011).

Um dos aspectos que caracterizam um sistema de imagem e que pode ser utilizado para
avaliar o padrio de desempenho do sistema ¢ a DQE do detector. Esta descreve a
transferéncia da razao sinal-ruido (SNR) em funcdo da frequéncia espacial quando a imagem
de raios X ¢ registrada, caracterizando a eficiéncia com que o detector usa os fotons de raios
X que atravessaram a mama para a formacao da imagem. A DQE ¢ relativamente baixa no
STF e tornou-se um indicativo de que a tecnologia digital poderia ter um potencial de

melhoria da qualidade da imagem e/ou de redu¢do da dose (COUTINHO, 2009).

A DQE de um sistema ¢ definida de acordo com a equacgado 1:

SNR?

DQE(f) = SNRZ (1)

Onde (SNR,)’ é igual a ao quadrado da fluéncia de fétons incidentes (n° de fotons/
unidade de area do detector) e (SNR1)2 ¢ igual ao quadrado da SNR do sinal de saida a uma

dada frequéncia espacial f (SEIBERT, 2004).
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Entretanto, a razdo contraste-ruido (CNR) ¢ a medida mais 1til de qualidade de imagem
do que a SNR, porque o conteudo de informagdo real de uma imagem médica depende de
contraste (KONSTANTINIDIS, 2011). Devido aos efeitos carcinogénicos da radiagao
ionizante e a necessidade de cumprir o principio ALARA, a imagem deve ter um padrao de
qualidade que possibilite um diagnéstico preciso (HUDA et al., 2003; YAFFE, MAINPRIZE,
2011). Para tal a DQE e a CNR sao parametros cujos valores precisam ser altos com baixos

niveis de dose (KONSTANTINIDIS, 2011).

2.3.1 Sistemas de Mamografia Digital

Existem dois tipos de sistema de detector de mamografia digital no mercado. Um
incorpora uma placa de fosforo fotoestimulavel inserida em um cassete durante a exposigdo. E
frequentemente referida como tecnologia de radiogratia computadorizada (CR). Sistemas que
contém outros tipos de detectores, normalmente integrados no sistema, em vez de colocados
em cassetes separados, sdo denominados sistemas de radiografia digital (DR).

Os fabricantes dos sistemas de mamografia digital de campo total, FFDM adotaram
abordagens tecnologicas distintas no desenvolvimento dos detectores. De acordo com o
método de captura, eles sdo classificados como de captura direta ou indireta da imagem.

No sistema de captura direta, os fotons de raios X que foram transmitidos através da
mama interagem diretamente com uma placa de material fotocondutor (que produz elétrons
quando atingido pelos raios X) de selénio amorfo (a-Se) que converte os raios X absorvidos
em um sinal elétrico em um dos elementos da matriz de detectores sendo convertido em um
sinal digital. Este tipo de sistema ¢ classificado como sistema DR de captura direta.

O método de captura indireta usa um processo de duas etapas para a aquisi¢do da
imagem. Normalmente hd um tipo de fésforo que interage com o feixe de raios X incidente.
Neste tipo de sistema estdo inseridos os seguintes sistemas: cintilador de tela plana unica, que
o utiliza como detector de raios X, o Csl (TI) (single flat-panel scintillator) e matriz de
fotodiodos, classificado como sistema DR de conversao indireta, e os sistemas que utilizam as
placas de fosforo fotoestimulavel (sistema de mamografia computadorizada ou CR), onde o

detector € o fluorobromido de bario- BaFBr.
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Cada tipo de detector tem seu padrio de DQE e, portanto, de sensibilidade e
desempenho, figura 7, que apresenta a diferenca de sensibilidade com a exposicdo, dos
detectores mais utilizados no mercado, incluindo o fésforo mais comum para STF (Lanex). O
padrao de desempenho diferenciado mostra a necessidade de processos de otimizagao das
técnicas de exposic¢do individualizados para cada tipo de detector empregado.

Além da melhoria na qualidade da imagem e potencial para redu¢do da dose, outra
vantagem da mamografia digital ¢ a extensa escala dinamica, como mostrado na figura 8. Na
figura 8(a) identifica-se que a regido diagnostica util no STF € estreita, correspondendo a
regido linear da curva caracteristica (resposta do filme em funcdo da exposi¢dao), também
denominada Hurter e Driffield (curva H&D). A latitude de exposigdes ¢ limitada pela
eficiéncia de conversao da tela utilizada.

As exposicdes que estiverem do lado esquerdo desta regido produzirdo uma DO muito
baixa (subexposicao), dificultando a diferenciag¢@o dos tecidos.

J& as exposigdes que estiverem do lado direito da regido linear da curva caracteristica
produzirdo uma DO muito alta (sobre-exposi¢do), dificultando também a diferenciacdo dos
tecidos. Em ambos os casos, possivelmente a imagem seria rejeitada e repetida.

Na curva correspondente ao sistema digital, a amplitude de exposi¢des € muito maior,

podendo ser de 1000:1 em comparacao com 40:1 do STF (MAHADEVAPPA, 2004).

——"\ Gdy0,S:Th 120 mg/cm? (Lanex)

01

Eficiéncia de Detecgiio Quéintica

Csl:T145 mg/cm? (a-Si/Csl)

0.01 ' | ' | ' ] | ' | ] |
0 20 40 80 80 100 120 140

Energia do Foton (keV)

Figura 7- Curvas de sensibilidade para os diferentes detectores digitais no mercado. Fonte: IAEA,
L02).

A sobre-exposi¢ao ou a subexposi¢ao podem ser compensadas por ferramentas de ajuste

de brilho e do contraste. Para isso, a identificacdo correta do histograma ¢ requerida, e
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permanece inalterada enquanto as exposi¢des estiverem na faixa dindmica do detector. A
amplificacdo interna (aumento para subexposi¢ao e reducdo para sobre-exposi¢do) resulta em
uma representagao similar dos dados de saida, que ¢ dependente da exposi¢ao incidente.
Entretanto o ruido quantico sera predominante nas baixas exposi¢des ¢ o ruido de variagdes
ou saturagdo no detector serd predominante nas altas exposigdes.

A maior limitagdo estd na subexposi¢do, onde objetos de pequeno tamanho e de baixo
contraste podem ser dificeis de identificar, devido ao elevado nivel de ruido na imagem. Para
o caso de sobre-exposicdo, a qualidade da imagem sera provavelmente adequada quanto a
presenga das informagdes diagndsticas relevantes, entretanto a dose no paciente poderd ser
desnecessariamente muito alta. Os extremos devem ser evitados, de modo a manter um padrao
de qualidade de imagem e dose compativeis com o diagnostico.

Na figura 8(b) ¢ mostrada a limitagdo do SFT, a partir da imagem de uma mama
composta de tecidos de varias densidades e da curva caracteristica do STF. Analogo ao relato
da figura 8(a), o contraste ¢ alto para as regides do filme que recebem exposigdes
intermediarias, e baixas para as regides que recebem pouca ou nenhuma exposi¢do. Assim,
regides de parénquima denso ou de pele e tecido subcutaneo serdo representados com baixo
contraste na imagem. Se o sistema for otimizado para a regido densa da mama, posicionando-
se o sensor do Controle Automatico de Exposi¢do (CAE) sob a regido de tecido glandular, as
areas de tecido adiposo e de pele e tecido subcutaneo ficardo superexpostas, dificultando

também a visibilizacao desses tecidos.

(INCA, 2012).
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Figura 8- Curva de resposta tipica da combinacdo filme-tela intensificadora, STF, e do detector digital
em mamografia. A curva STF tem o alcance dindmico (n°- de tons de cinza para uma mesma faixa de
exposic¢oes) menor do que o detector digital. Fonte: INCA, 2012.
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2.3.2 Sistemas de Radiologia Computadorizada (CR)

Em 1975, a Eastman Kodak Company patenteou um dispositivo que utilizava fésforos
termoluminescentes estimuldveis por infravermelho. Tal dispositivo foi utilizado para
melhorar o sistema de armazenamento antiquado do microfilme. Em 1980 a Fuji Photo Film
ampliou as possibilidades desta descoberta, e patenteou o primeiro processo que fez uso de
fosforos fotoestimulaveis para gravar uma imagem radiografica reprodutivel. A base comum
de ambas as aplicagdes foi que alguns fosforos (chamados de fosforos para armazenamento,
ou fosforos fotoestimulaveis (PSP em inglés)) poderiam capturar a imagem de radiagdo

eletromagnética absorvida ou radiagao de particulas.

Caracteristicas dos fosforos fotoestimuldveis

De acordo com AAPM (2006), diversos compostos possuem propriedades para PSP,
entretanto, poucos possuem caracteristicas de um pico estimulagdo-absor¢ao no comprimento
de onda (A) de lasers comuns e que podem ser absorvidas nas fotomulplicadoras (PMT) mais
convencionais, sem perda significativa pela fosforescéncia. Os detectores PSP sdo baseados
no principio da luminescéncia foto-estimulada (PSL). Quando um foton de raios X deposita
energia em um material PSP, trés processos fisicos diferentes ocorrem na conversdao de
energia. A fluorescéncia, caracterizada pela liberacdo imediata da energia em forma de luz.
As telas intensificadoras utilizadas em STF sdo baseadas neste processo. No sistema CR,
classificado como sistema digital de captura indireta, o detector ¢ uma pelicula plastica
flexivel denominada placa de imagem (IP), revestidas com fosforo fotoestimulével,
tipicamente o fluorobromido de bario (BaFBr: Eu2+). As IPs também emitem por
fluorescéncia em quantidade suficiente para expor os filmes radiograficos convencionais,
contudo, este ndo ¢ o método pretendido para a formagdo da imagem. Os fosforos
fotoestimulaveis armazenam uma fracdo significativa da energia depositada nos defeitos da
sua estrutura cristalina. Esta energia armazenada constitui a imagem latente transiente. Ao
longo do tempo, a imagem latente vai diminuindo espontaneamente pelo processo de
fosforescéncia. Se estimulados por uma luz com um comprimento de onda apropriado, o
processo de luminescéncia estimulada pode liberar uma por¢cdo da energia armadilhada

imediatamente. A luz emitida contém o sinal para a gera¢do da imagem digital.
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Aquisi¢cdo da imagem utilizando um fosforo fotoestimuldvel

Na mamografia CR, a IP ¢ mantida dentro de um cassete similar aqueles utilizados nos
sistemas convencionais, ¢ sao expostos em uma unidade de mamografia anteriormente
utilizada com STF. Quando um cristal puro de fluorobromido de bario ¢ dopado ou ativado
com pequenas quantias de eurdpio, o cristal desenvolve uma série de minusculos defeitos
chamados sitios metaestaveis ou centros F por toda a sua rede cristalina. A energia depositada
no material fosforo fotoestimulavel faz com que os elétrons sejam elevados do seu nivel de
equilibrio (estado fundamental) de energia, os centros F. Esta ¢ a imagem latente transiente
nao observavel, onde o nimero de elétrons armadilhados é proporcional ao nimero de fétons
de raios X incidentes na [P (SEIBERT, 2004).

Estes centros F agem como pequenos “buracos eletronicos” no cristal que podem
capturar ou pegar em uma armadilha os elétrons que sdo liberados quando a radiacdo de saida
do feixe atinge a IP, criando centros de uma imagem latente transiente. Algumas destas cargas
eletronicas 'presas' ao material cristalino da substancia fosforescente permanecem estaveis
durante algum periodo de tempo e a imagem pode ser restaurada sem nenhuma perda de
informacao por muitas horas. Estimou-se que a placa de imagem padrao PSP retém 75% da
imagem latente original para um periodo de 8 horas depois da exposi¢ao (CARROL, 2007).

Apos a exposicdo, a IP ¢ inserida num digitalizador de imagem (leitor) onde ¢
estimulada com um feixe de laser de He-Ne (A=633 nm) ou de diodo de alta frequéncia
(A=680 nm). A varredura pelo feixe laser promove a descarga das armadilhas e faz com que
os elétrons retornem ao seu estado fundamental e emitam luz visivel que € proporcional a
exposicdo. Ao fazer isso, os elétrons fazem transi¢des entre estados de energia criados por
elementos especificos de dopantes incorporados na rede cristalina. Isto faz com que a energia
seja libertada sob a forma de fotons de luz, cujo comprimento de onda é determinado pela
escolha do dopante. Normalmente, este comprimento de onda ¢ diferente daquele da luz do
laser estimulante.

A luz emitida ¢é coletada a partir da superficie superior (leitura simples), e superior/
inferior da IP, no caso de sistemas de leitura dupla (figura 9). A luz visivel emitida pela IP
excitada ¢ filtrada e dirigida através de um guia Optico que a direciona para a valvula
fotomultiplicadora (PMT), a qual converte a intensidade relativa da luz em um sinal de
corrente que ¢ convertido por um amplificador de transimpedancia para um sinal analdgico de
tensdo correspondente. A conversdo desse sinal analdgico de tensdo em dados digitais ¢ a

segunda etapa do processo. Nesta etapa do processo usa-se um conversor analogico digital
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(ADC) que converte o sinal analdgico no tempo em um coédigo digital que contém as

informacdes x, y € z da matriz de imagem a qual seréd processada por um computador.

Leitura simples Leitura dupla

Feixe de laser Feixe de laser

Fosforo Fosforo

Espelho Espelho

‘% Base
Base
IP / IP transparente y ; transp.

I ] [ |
[ 1 [ ZV 1

Figura 9- Diagrama esquematico de dois tipos de leitura de IPs em sistemas CR. Fonte: INCA, 2012.

A figura 10 apresenta um diagrama simplificado do processo de estimulagdo do fosforo
pela exposi¢ao, até a fase de captura do sinal pelo ADC.

A informacdo da imagem latente residual contida na IP ¢ apagada através de uma
exposicdo com luz e comprimentos de onda que removem os elétrons que niao foram
desarmadilhados pela estimula¢do do laser.

Ap6s a digitalizagdo do sinal pelo ADC, os dados entram na se¢do de processamento
digital do computador, que retne os dados em uma série de escalas de cinza que reproduzem
uma imagem radiografica.

Finalmente uma transformagdo ndo linear (normalmente logaritmica) ¢ aplicada para o
sinal durante a digitaliza¢do, promovendo uma relag@o linear da exposi¢do incidente com a
amplitude do sinal de saida (IAEA, 2011, AAPM, 2006).

A eficiéncia de conversdao dos fosforos fotoestimulaveis depende: do tempo de
incidéncia do laser, da profundidade da penetracdo do laser no fosforo, da quantidade de
fotons espalhados, do tamanho do laser, da eficiéncia de captura do guia de luz, da eficiéncia
de conversao da PMT, e da acurdcia na digitalizagdo do sinal. A DQE e a espessura da
camada do fosforo também interferem na eficiéncia de deteccao (SEIBERT, 2004).

A imagem resultante possui tamanho do pixel da ordem de 42-50 um, dependendo do
fabricante do sistema CR, com padrdo de digitalizagdo de aproximadamente 10 a 12 bits/pixel

(1024 ou 4096 tons de cinza) (MAHADEVAPPA, 2004).
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Figura 10- Diagrama simplificado do processo de estimula¢ao do foésforo durante o processo de uso
da IP.

A partir da imagem bruta (raw data image) adquirida, ¢ feito um histograma dos pixels
ativos, ou seja, a localizacdo das areas uteis da imagem, gerando uma escala de tons de cinza
correspondentes aquela regido e, dessa forma, realizando um pré-processamento da imagem
(CARROL, 2007).

A exposi¢do requerida para alcancar um valor determinado de razdo sinal-ruido (SNR)
em um detector CR depende de muitas varidveis: a eficiéncia de absor¢do dos raios X na IP, a
eficiéncia de conversao do PSP, as varia¢des de luminancia na fotoluminescéncia estimulada,
causadas por variagdes no fosforo, a eficiéncia na coleta da luz pelo leitor, o ruido eletrénico
durante o processo de leitura e a DQE.

ApoOs o pré-processamento, a imagem pode ser visualizada através de um monitor em
uma estagdo de trabalho (workstation) e manipulada para pos-processamento, caso necessario,
podendo-se ajustar brilho e contraste, além de utilizar outras ferramentas do sistema, como a
aplicacdo de texto na imagem e zoom. O diagnostico da imagem final pode ser realizado em
monitores médicos ou em filme impresso. As imagens produzidas sdo gravadas no formato
DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), € podem ser também enviadas
para os sistemas de laudo e arquivamento digital: Picture Archiving and Communication
System, o PACS.

As potenciais vantagens do sistema CR s3o: o fato de que os cassetes podem ser
colocados no lugar de cassetes convencionais em um mamografo j& existente, sem a

necessidade de substituir todo o sistema, ¢ o seu relativo baixo custo (FREITAS, 2006;
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MAHADEVAPPA, 2004; INCA, 2011). Isso representa tanto um ponto positivo como um
ponto negativo. Por um lado, permite que a mamografia digital seja realizada em uma unidade
essencialmente convencional de mamografia, na qual unidades multiplas podem partilhar um
unico leitor, o que reduz significativamente os custos de investimento. Ao mesmo tempo, a
necessidade de manusear cassetes ¢ trabalhosa e geralmente reduz a produtividade clinica
(IAEA, 2011). Artefatos de poeira também sdo mais provaveis de ocorrerem em um sistema
baseado em cassete, e a maioria dos sistemas CR nao fornecem um meio para corrigir a nao
uniformidade da sensibilidade da placa ou variagdes no campo de raios X (flat fielding)
(YAFFE, BLOOMQUIST, 2006; IAEA, 2011).

Consideracdes devem ser feitas quanto ao tempo de vida util da IP, sendo que pode
ocorrer por desgaste mecanico. Sistemas que dobram a IP durante a leitura, provavelmente,
tém um tempo de vida menor do que aqueles com placas rigidas (SEIBERT, 2004). Alguns
fornecedores definem um determinado ntimero de ciclos de uso para as IPS desde que
mantidas as condi¢des adequadas de manuseio das mesmas de acordo com as recomendagdes
do fabricante. O numero de ciclos médio em que a IP mantém suas condi¢des adequadas de
fosforescéncia varia entre 40 000 a 50 000 ciclos de acordo com alguns fabricantes.

Os sistemas de mamografia digital CR foram utilizados em programas de rastreamento:
O programa de Danbury Connecticut USA utilizou sistema Agfa (SALA et al., 2011), no
DMIST Massachusetts — USA, foi utilizado o sistema Fuji Profect (PISANO et al., 2005) e
também o Fuji Profect no The Scottish Breast Screening Programme Glasgow (SBSP, 2012).

2.4. ANATOMIA MAMARIA E PADROES DE VISIBILIDADE

Um exame de mamografia de alta qualidade deve ter a capacidade de promover a
visualiz¢do das quatro caracteristicas principais do cancer da mama: caracteristicas
morfologicas de uma massa (nodulo); formas e configuragdes espaciais de calcificacdes;
distor¢do da arquitetura normal do tecido da mama; a assimetria entre as imagens da mama

esquerda e da mama direita (SIEGEL et al., 2006).
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2.4.1 Caracteristicas de qualidade da imagem mamografica

Muitas condi¢des patoldgicas, especialmente o cancer, produzem mudangas fisicas
que sdo dificeis de visualizar nas imagens com raios X. Isso faz da mamografia o exame que
requer a mais alta qualidade de imagem de todos os procedimentos com raios X.

A maxima visibilidade, especialmente das patologias, ¢ alcancada pelo uso de
equipamentos dedicados e protocolos (fatores técnicos, processamento da imagem, etc.) que
otimizam o processo ¢ promovem o balanceamento dos requisitos de qualidade da imagem
com a dose de radiagdo a paciente (MAHADEVAPPA, 2004; SPRAWLS, 2010; IAEA 2011).
A maior parte dos sinais de patologias na mama estd na forma de massa de tecidos moles que
ndo sdo muito diferentes dos tecidos circunvizinhos (a isto chamamos de baixo contraste
intrinseco), ou na forma de pequenas (micro) calcificagdes. Para que a imagem mamografica
tenha os padrdoes de qualidade esperados para permitir o diagndstico preciso de lesdes
caracteristicas do cancer de mama em estagios iniciais, as caracteristicas como alto contraste,
baixo ruido, pouca borrosidade, ampla faixa dindmica do detector e doses tdo baixas quanto
razoavelmente exequiveis (ALARA), precisam estar controladas na imagem de forma a ndo
comprometer o diagnostico.

A seguir sdo apresentadas algumas caracteristicas do exame mamografico que

desempenham um importante papel no diagnostico.

Sensibilidade de Contraste

A sensibilidade do contraste ¢ uma das caracteristicas mais importante na qualidade da
imagem em mamografia; ela determina o objeto de contraste mais baixo que pode ser
visualizado (SPRAWLS, 2010).

A capacidade de diferenciar um sinal de uma estrutura na imagem ¢ fortemente
dependente do contraste inerente da estrutura (determinadas pela tensdo (KV) e padrdes de
espalhamento), da quantidade de ruido (quantico, estrutural, eletronico ou outras fontes fixas
de ruido), do tipo de detector empregado, das condigdes de visualizacdo da imagem, e das
habilidades do observador de discernir regides de baixo contraste com relagdo ao tamanho do

objeto (CARROL, 2007).
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Quando apresentado com uma baixa sensibilidade de contraste, apenas objetos de alto
contraste serdo visiveis. O uso de compressao eficaz, grades e colimacdo adequada também
contribuem para a manuten¢ao de um padrao de contraste adequado.

A sensibilidade ao contraste nos sistemas digitais depende do numero de bits
representando cada pixel no ganho do sistema (por exemplo, o numero de elétrons/ por fotons
de raios X) na amplitude do ruido global em relagdo ao contraste.

Uma das formas de deteminar o contraste em uma imagem digital ¢ através da equagao

Contraste = L;ﬁ 2)
b

Sendo L a luminancia do detalhe ou da patologia e Ly, a luminancia da estrutura que serve de

fundo a lesao.
Resolucdo espacial

A resolugdo espacial de um sistema ¢ definida como a habilidade de um sistema de
imagem distinguir ou separar objetos que estdo juntos.

A resolucdo espacial de uma imagem ¢ determinada em funcdo do numero de pixels
usados para compor a imagem. Quanto maior for o nimero de pixels, menores sao os detalhes
possiveis de serem registrados em uma imagem. A capacidade de reproduzir o detalhe
estrutural ¢ uma fun¢do do tamanho ou do nimero de pixels na matriz. A resolugdo espacial
ou detalhes em uma mamografia ¢ um dos parametros mais importantes para a visualizacao de
calcificagdes e estruturas fibrosas finas, e para a clara demarcagdo dos contornos de nodulos
na detec¢do do cancer de mama.

A detectabilidade das microcalcificagdes depende tanto da resolucao espacial como do
nivel de ruido da imagem. A visibilizacdo das microcalcificagdes e dos nodulos ¢ dependente
da resolucdo espacial e de contraste do detector, que se expressa pela capacidade de um
sistema para distinguir dois objetos adjacentes com densidades semelhantes (SPRAWLS,
2010).

A resolugdo espacial de um sistema pode ser determinada de duas formas: uma delas
consiste em determinar o nimero de pares de linha por milimetro (Ip/mm) de um objeto com

padrdes de barras paralelas separadas por uma distancia igual a largura das barras
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(SPRALWS, 2010). O aumento da frequéncia espacial corresponde ao aumento do detalhe na
imagem e redu¢do do tamanho do objeto visualizado. A segunda forma para determinar a
resolucao espacial de um sistema ¢ determinar sua fun¢do de transferéncia de modulagao
(MTF), que descreve as propriedades de resolugdo espacial como fungdao da frequéncia
espacial em uma direcdo pré-definida. Desta forma, no dominio da frequéncia espacial da
estrutura anatomica do corpo humano, sinais de patologia e de lesdes sdo representados por
uma ampla gama ou espectro de frequéncias.

Para a definicdo de MTF, de acordo com FANTI e BASSO (2008), a fungdo de
transferéncia bidimensional (FT) A(x,y) é definida como a taxa entre a saida g(x,y) ¢ a entrada
fi(x,y), que representam a luminancia da imagem. O sinal ¢ dado pelo espago de dominio 2D
através da convolugdo do sinal de entrada com a fungdo de transferéncia mostrado na equagao

3:

g y) = [T [0 fay, yi )h(x — %1,y — y1)dxydy, 3)

Se h(x,y) ¢ determinada como resultado de uma imagem de entrada de imagem
correspondente a funcdo de Dirac, 3, ¢ chamado de PSF (x,y) (Funcdo de propagagdo
Pontual), que ¢ obtida a partir da largura a meia altura (FWHM) da funcdo propagagdo

pontual), equagdo 4:
PSF(x,y) = h(x,y) 4)

Sendo H(fs, f,), G(fx fy), F(f., fy),a fungdo bidimensional FTs de h(x,y), g(x,y) e f(x,y) e fs, f, as

frequéncias espaciais ao longo das diregdes de x e y, resulta na equagao 5:

_ G(fufy)

H(foo fy) = 5y MTE (). €100 )

E H(f., f,) ¢ também denominada OTF (Fun¢do de Transferéncia Optica) ¢ o seu valor
absoluto ¢ a MTF, ja que a diferenga de fase ¢ geralmente desprezivel a baixas frequéncias de

interesse (equacgao 6):

|H(fx’fy )l = |0TF(fx»fy) | = |MTF(fx'fy)| (6)

sendo que das equacgdes 3 e 4, o resultados de MTF (x, y) ¢ definido na equagao 7:
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— G( fx'fy)
F(fafy)

MTF(f.. f) (7
Em uma imagem digital, contendo m x n pixels na mesma dimensdo, a MTF (x, y) ¢ dada por

valores de luminancia das TFs das imagens de saida e de entrada, respectivamente.

Objetos grandes contém baixas frequéncias e objetos pequenos contém altas

frequéncias.

A fim de formar uma imagem sem borrosidades, o sistema de imagem de raios X deve
ser capaz de produzir um contraste suficiente para todas as frequéncias espaciais contidas no
objeto. Se algumas das componentes de frequéncia sdo perdidas, a imagem ndo sera uma
verdadeira representacdo do objeto de estudo. A figura 11 mostra a fungdo MTF para duas
imagens apresentando diferentes valores de frequéncias espaciais, o que resulta em padrdes

distintos de visualizagdo das microcalcificagoes.

O tamanho do pixel em imagens digitais determina a resolucdo espacial do sistema, pelo
menos até o intervalo do diametro efetivo do borrosidade, que ¢ menor do que o tamanho do
pixel. Todos os sistemas possuem limitagdes para a amostragem de dados, sendo os principais
limitadores o ruido e o limite da frequéncia méxima que pode ser registrado durante a
amostragem da imagem. A frequéncia de Nyquist representa o componente de mais alta
frequéncia que pode ser registrado durante a amostragem da imagem e ¢ igual ao inverso do
dobro do tamanho do pixel (2Ax)™". Frequéncias maiores contidas no espectro em torno da
frequéncia de Nyquist poderdo gerar artefatos nas imagens chamados de aliasing, como o os
padrdes Moiré, gerados a partir da incompatibilidade entre a frequéncia da grade da unidade

de raios X e a frequéncia de varredura do laser da unidade leitora (SEIBERT, 2004).

Além do tamanho do ponto focal, o fator determinante na resolugdo espacial em
mamografia digital ¢ o detector. Em sistemas de mamografia CR, a resolugdo espacial
também ¢ afetada pelo tamanho do foco do laser, pelo fator de decaimento (lag) durante a
leitura, pela velocidade do laser durante a varredura, pela frequéncia da amostragem, pela
velocidade de translagdo da IP, e também pelo padrao de espalhamento da luz pelo fosforo
(KONSTATINIDIS, 2010).

O sistema Fuji obteve o menor valor de MTF nas avaliagdes de BLOOMQUIST e

YAFFE (2006) apesar de ter o menor tamanho de pixel, provavelmente devido ao padrao de
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espalhamento pelo fosforo, ou imprecisdo no movimento do laser ou da IP durante o processo

de leitura.

Figura 11- Reducao da visibilidade das microcalcificacoes: a imagem da direita apresenta

uma frequéncia espacial maior que a imagem da direita.

Para sistemas baseados em fosforos fotoestimulaveis, como o caso do CR, a resolugao
espacial ¢ menor do que a frequéncia de Nyquist devido a difusdo de luz a partir da IP durante
a extracdo de imagem. Ao contrario dos STF, existe pouca correlagdo entre o nivel de
exposi¢ao e resolucdo espacial. A resolugdo espacial também pode ser afetada pela ampliagao
geométrica, pelo movimento do paciente, e pelo tamanho e profundidade do del (o elemento

detector que determina a abertura de amostragem do detector).

Ruido

O ruido ¢ caracterizado por variagdes na DO da imagem devido a natureza discreta de
fotons de raios X, resultando em flutuagdes aleatorias no numero de fotons que contribuem
para a formagdo da imagem em cada local. Também chamado de ruido quantico ou quantum
mottle, o ruido em mamografia afeta fortemente a visibilidade de objetos de baixo contraste,
como as massas tumorais e as formas de pequeno tamanho, como ¢ caso das

microcalcificacdes. O nimero de fotons estd diretamente relacionado com a exposi¢do a
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radiagdo, assim como a dose do paciente. Em mamografia digital, a exposi¢do com fatores
técnicos adequados ¢ aquela que produz uma imagem com um nivel de ruido aceitdvel sem
exposicao desnecessaria ou excessiva para o paciente. O ruido ¢ avaliado a partir dos dados de
deteccdo e ¢ governado por estatisticas de Poison, e também ¢ bem descrito por uma
distribuicdo Gaussiana com uma média igual ao nimero de contagens detectadas e um desvio

padrao (DP) igual a raiz quadrada da média.

O ruido (equagao 8) pode ser definido a partir da equacdo 1 e do ruido quantico
equivalente (noise equivalent quanta -NEQ). O NEQ ¢ uma funcdo da frequéncia espacial e ¢
medida por metodologias especificas apresentadas em (SEIBERT et al 2002; SAMEI ,
FLYNN 2002).

SNR? _ <VvP>ZxMTF(f)? _ NEQ(f)
SNRZ ~ NPS(f)xp  ©

DQE (f) = (8)

Sendo NPS(f) o espectro de poténcia do ruido obtido da transformada de Fourier da
funcao de auto correlacdo, < VP> a média global dos valores de pixel/ . Normalizando-se o
NEQ a partir do total de fotons que alcancam o detector (@), obtemos a grandeza DQE,
equagdo 9, que pode ser representada como a eficiénca do sistema em fungdo da frequéncia

espacial:

DQE(f) = ~28 ©

A DQE decresce rapidamente com a frequéncia espacial devido a perda de modulagao
do sinal e ao aumento das fontes de ruido adicionais. Com o aumento da exposicao incidente,
uma perda de DQE ocorre em todas as frequéncias espaciais em decorréncia do aumento das
contribui¢cdes de ruido por causa dos borrosidades e variacdes de espessura do fosforo que
sdo, de certa maneira, "escondidos" pelo ruido quantico em baixas exposigoes.

A DQE cai rapidamente com as frequéncias espaciais devido as perdas na modulagao
do sinal e a adigao de fontes de ruido. (SEIBERT, 2004). O valor da DQE ideal seria de 100%
em todas as frequéncias espaciais uteis, entretanto, para os sistemas CR que correspondem a
valores menores que 30%, limitado principalmente pela eficiéncia de absor¢ao do fosforo.

Desta forma, nas imagens clinicas, o nivel de ruido na imagem subexposta, somado ao
ruido estrutural da mama ¢ um fator importante que determina a visibilidade da lesdao, que

também ¢ afetada devido a estruturas anatomicas de fundo e a sobre-exposicao de estruturas
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anatomicas da mama (ZANCA et al, 2008), sendo que a visibilidade das lesdes sem
calcificagdes ndo podem ser limitadas por um ruido quantico, mas sim pelo ruido estrutural
(ou desordem) do fundo normal dos tecidos fibrosos (YOUNG et al., 2006a).

A natureza da distribuicao de frequéncia, composicao espacial e a atenuagao dos raios X
do ruido estrutural tem um impacto sobre a identificagdo dos parametros de aquisicao.

A figura 12 apresenta trés imagens caracterizadas por trés diferentes niveis de ruido
avaliado em um pixel de 100pm x 100pm. Na figura 12(a) o valor do kerma ¢ de 9,0 nGy,
incidem 1333 f6tons e o nivel de ruido ¢ de 2,7; na figura 12(b) o valor do kerma ¢ de 0,9
uGy, incidem 133 fétons e o nivel de ruido ¢ de 8,6; na figura 12(c) o valor do kerma ¢ de

0,09 nGy, incidem 13 fétons e o nivel de ruido ¢ de 27,4 (BUSHBERG, 2002, IAEA, L02).

(a) Ruido baixo (b) Ruido médio (¢) Ruido alto

Figura 12- Imagens caracterizadas por trés diferentes niveis de ruido avaliado numa area de 100um x
100pum. Na figura 12(a) o kerma é de 9,0 uGy, incidem 1333 foétons e o nivel de ruido ¢ de 2,7; em
12(b) o kerma é de 0,9 uGy, incidem 133 fotons e o nivel de ruido é de 8,6, em 12(¢) o kerma é de
0,09 puGy, incidem 13 fotons e o nivel de ruido ¢ de 27 4.

Fonte: (BUSHBERG, 2002, IAEA, L02).

Compressdo

Uma boa compressdo da mama ¢ um elemento essencial na mamografia e ao mesmo
tempo ¢ uma fonte comum de desconforto e preocupagdo da paciente Uma vez colocada no
suporte, deve-se comprimir a mama tanto quanto seja possivel. Uma compressao adequada da

mama tem varias vantagens: diminuir e uniformizar a espessura da mama; dose e tempos de
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exposi¢ao menores; menor espalhamento; melhor contraste; a estrutura do tecido mamario ¢
adequadamente visualizada com a reducdo da sobreposi¢do dos tecidos e ha maior nitidez
(menor penumbra) e menor probabilidade de movimento da paciente, contribuindo para o

aumento da resolucao.

Artefatos

Artefatos sdo caracterizados por qualquer estrutura ou padrao visivel na imagem que
nao faz parte do objeto que estd sendo radiografado. Artefatos que podem imitar condigdes
patoldgicas em uma mamografia ou interferir com o diagnostico sdo os mais graves. Os
artefatos em uma mamografia podem apresentar-se com densidade maior ou menor, ser
pontuais ou difusos, e podem ser causados por qualquer coisa que esta entre o ponto focal do
tubo de raios X e o detector. Em mamografia digital, o artefato pode ser definido como
qualquer variagdo nos valores de pixel da imagem que nao refletem as verdadeiras diferengas
de atenuacdo no tecido mamadrio. Podem ocorrer dois tipos de artefatos nas imagens: os
artefatos clinicos e os nao clinicos. Os artefatos clinicos estdo relacionados principalmente
com a paciente, como movimento, presenca de estrutura/substincias na pele que
comprometem o padrdo de visualizacdo da imagem, como talco ou desodorantes contendo
microparticulas metalicas ou densas, cabelos, verrugas, etc. Os artefatos ndo clinicos
correpondem aqueles oriundos do processo de aquisicdo, como falhas de sensibilidade do
detector, problemas nos elementos do detector (pixels inativos (dead pixel), cristalizagdo,
riscos, problemas na estabilidade da temperatura ambiente etc.), artefatos de reconstrucao e
processamento, pelo fator de decaimento (lag) durante a leitura, artefatos de grade, monitores

fora dos padrdes de calibracdo, colimagao, dentre outros (IAEA, 2011).

2.5 OTIMIZACAO

A otimizagdo ¢ um procedimento em mamografia definido para visualizagdo méxima de
todas as estruturas contidas na imagem, sem indicativos de exposicdo desnecessaria para o
paciente. A otimizagdo ¢ alcangada pela selecdo da melhor combinacao de fatores técnicos de

exposi¢ao que compdem o protocolo de geracdo de imagens. Cada um desses fatores técnicos
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geralmente tem um efeito sobre uma das caracteristicas especificas de qualidade de imagem e,
em muitos casos, um efeito na dose do paciente. O espectro do feixe de raios X ¢ um dos
fatores mais importantes que devem ser ajustados para a otimizagdo de um processo no que
diz respeito a sensibilidade de contraste e dose. Estratégias de otimizagdo comecam com uma
consideracdo das exigéncias diagndsticas para uma situacao clinica dada. Recomendagdes de
melhorias nas praticas clinicas devem conduzir a uma redu¢cdo no numero de
reencaminhamentos para investigagdes em um primeiro momento e, desse modo, a uma
redugdo na exposicao do paciente.

Na literatura ha um pequeno nimero de estudos de otimizacdo do feixe para sistemas de
mamografia digital (WILLIAMS et al., 2008).

As imagens digitais melhoraram a resposta em contraste, bem como permitem uma
melhor visualizagdo do tecido periférico e da linha da pele (MAHESH, 2004; FREITAS et al,
2006). Os numeros de elementos de imagem ou pixels que compdem a matriz da imagem
digital desempenham um papel importante em todas as propriedades visuais associadas a
imagem.

Um fator critico em determinar a qualidade da imagem e a dose ¢ a composi¢dao do
espectro do feixe de raios X. A energia do espectro ¢ determinada primariamente pela tensao
de operagdo do tubo, pelo material do alvo do tubo, pela espessura e pelo tipo da filtragdo
interna e externa, e. A qualidade da imagem ¢ também dependente das caracteristicas do
detector, e ¢ crucial que o espectro de energia dos raios X seja especialmente determinado nao
apenas pelas caracteristicas fisicas da mama, mas também pelas propriedades do detector. Por
esta razdo, os parametros 6timos de exposicao sdo especificos para cada conjunto mamaografo-
detector, e nao sdo parametros universais (WILLIAMS et al., 2008).

Os padrdes de qualidade de imagem em mamografia digital no European Guidelines
(2006) sao especificados em termos de limiares de visibilidade de contraste (MARSHALL et
al.2011). O limiar de visibilidade de contraste ¢ definido como o menor valor de contraste no
qual os objetos sao visiveis (KONSTANTINIDIS, 2011), e ¢ um dos varios testes utilizados
na mamografia digital. O limiar de visibilidade de contraste ¢ determinado pelo limiar de
detectabilidade de pequenas estruturas definidas (discos de ouro de diversos tamanhos e
espessuras: didmetro entre 0,06 mm e 2,0 mm, e espessura entre 0,03 mm e 2,00 mm)
contidas no simulador de detalhe e contraste CDMAM 3.4 (MONNIN et al., 2011).

Hé4 também outros simuladores disponiveis no mercado para avaliar padrdes de

qualidade de imagem em mamografia digital, como TOR (MAX), TOR (MAM) (FAXIL,
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Leeds University, UK)), ACR acreditation phantom (American College of Radiology), dentre
outros.

A visibilidade de detalhes ¢ dependente do padrao de resolucao espacial do sistema e do
nivel de ruido na imagem. A limitagdo para a detec¢ao de detalhes na imagem estd
relacionada com a grandeza razdo contraste-ruido (CNR), usada juntamente com a SDNR
para quantificar a detectabilidade de objetos em relagdo 4 estrutura de fundo. A CNR ¢
definida como razao entre a diferenca no valor médio do pixel entre detalhes contrastantes e o
fundo de uma Regido de Interesse (ROI), pelo desvio padrao do pixel na do fundo e da
estrutura. Os detalhes de uma imagem s6 serdo visiveis se a CNR necessaria for mantida por
ter um nivel de ruido relativamente baixo (NHSBSP, 2009). A CNR ¢ influenciada pelas
caracteristicas de absor¢ao do detector, pelo tamanho do pixel, pelo espectro de radiacao, pela
dose no detector e pelas caracteristicas do objeto de estudo (BOSMANS et al., 2005).

YOUNG et al. (2006a) demonstraram a aplicacdo de um método para determinar o
espectro ideal para mamas de diversas espessuras em dois sistemas de mamografia digital. As
medi¢des da dose glandular média (DGM) e da razdo contraste-ruido (CNR) foram realizadas
utilizando-se simuladores de mama de Perspex, os quais simulam mamas de 21 mm a 90 mm
de espessura. Foi considerado que uma qualidade de imagem satisfatoria seria alcangada se
uma CNR especifica, denominada CNR alvo, fosse atingida com a menor DGM. O
procedimento de otimizagdo descrito considera que a escolha da qualidade do feixe afeta
principalmente o contraste e o ruido na imagem, e que a dose no paciente ¢ a CNR ¢ que
devem ser otimizadas.

Um avaliador pode necessitar em torno de 75 a 90 min. para realizar o teste de
visibilidade de contraste para sistemas digitais ou sistemas analogicos com CR (CHEVALIER
et al., 2004). Além disso, ¢ necessario um observador especialista com formacao nesta area,
para obter resultados confidveis.

YOUNG et al., (2006¢) comparou as leituras realizadas de modo automatico (através da
utilizacdo de um software de leitura) das imagens do simulador CDMAM 3.4 com a leitura
realizada por um observador humano para uma variedade de sistemas de mamografia.
Verificou-se que alguns sistemas CR ndo satisfazem os critérios de limiares de contraste
definidos no European Guidelines (2006).

O NHS Breast Screening Programme 605 (2006) avaliou a qualidade da imagem do Fuji
Profect CR operando juntamente com os mamoégrafos Siemens 3000 e GE DMR, usando os
simuladores TOR (MAM) e TOR (MAX) (FAXIL, Leeds University, UK). Foi demonstrado

que o sistema atende aos padrdes de qualidade de imagem do NHSBSP e protocolos da
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EUREF (NHSBSP, 2004; European Commission, 2006) ¢ que a dose permaneceu a mesma
daquela que era empregada na mamografia com STF.

De acordo TAEA (2011), no processo de otimizagdo, o projeto de construgdo do
Controle Automatico de Exposi¢dao (CAE) em unidades de mamografia digital difere daqueles
analogicos de mamografia X unidades convencionais. Em primeiro lugar, a dose no detector
ndo deve ser limitada ao intervalo relativamente estreito adequado para STF. Assim, as doses
podem ser amplamente variadas como requerido, de acordo com a espessura da mama. Esta
liberdade extra estende-se também a escolha dos fatores técnicos, tais como a tensdo (kV),
alvo e o material de filtro. Geralmente, os sistemas digitais irdo selecionar espectros de raios
X, que s30 mais penetrantes do que seriam caso o detector fosse o STF. Isto € possivel porque
a perda de contraste do objeto pode ser compensado pelo aumento do contraste da imagem
exibida durante a visualizagdo, bem como por processamento computacional adicional da
imagem. Além disso, uma dose maior no detector pode ser utilizada, se desejado, o que

conduz a melhores caracteristicas de ruido na imagem.

2.6 CONTROLE AUTOMATICO DE EXPOSICAO

O Controle Automatico de Exposicdo (CAE) ¢ um sistema destinado a determinar o
espectro do feixe de raios X (material do alvo, material do filtro, e kV) e/ ou a exposicao
(mAs) necessaria para produzir uma imagem com penetracdo adequada do feixe de raios X.
Fica situado abaixo da mama e da grade no bucky, como mostrado na figura 1. A maioria dos
sistemas de mamografia disponiveis no mercado ¢ equipada com o mecanismo de CAE.

Os dispositivos de CAE sdo projetados para melhorar a consisténcia da aquisicao
da imagem e oferecem uma oportunidade para que o operador tenha algum controle,
definindo uma "prioridade" que vai mudar o equilibrio entre a sensibilidade ao contraste e
redugdo da dose. Isso ocorre de forma pré-programada para diferentes espessuras de mama
comprimida, associada a posi¢do da fotocélula e diferentes energias, utilizando exposi¢des
proximas do 6timo, denominados look up table (LUT - Tabela de Dados). Os CAE operam
a partir de uma curta "pré-exposicao", com baixo nivel de dose, que ¢ usada para medir as
caracteristicas de penetragdo da mama. A partir dai, um valor tensdo (kV) ¢ calculado e

definido automaticamente para o procedimento. A exposi¢do ¢ finalizada quando um valor
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pré-estabelecido de dose no detector (fotocélula), localizado abaixo do receptor de imagem ¢
alcancado, que produziria uma DO constante. Esta resposta deve se repetir
independentemente do padrdo do paciente, permitindo a selecdo automatica de, ao menos,
algum fator técnico, incluindo o produto corrente tempo (mAs, ou carga no tubo) € em muitos
casos a tensao, filtracdo e material do alvo.

Para mamas de maior espessura ou densidade, a exposi¢do serd maior, ¢ mamas de
menor espessura ou densidade necessitam de uma menor exposi¢do para produzir o mesmo
kerma (item 2.8). Por isso, ¢ importante que a densidade seja corretamente ajustada. A
maioria dos equipamentos esta programada com ajuste normal (DO=0), mas pode ser alterada
para variagdes de DO entre +5 até -5, dependendo das configuragcdes do mamografo. Qualquer
que seja a escolha do profissional, ao selecionar um ajuste diferente do normal, ele estara
produzindo uma imagem radiografica que contenha mais ou menos densidade que a
normalmente solicitada.

Em algumas unidades de mamografia, diferentes modos de operagdo estdo disponiveis.
Na maioria dos mamografos ha trés modos de operacdo: padrdo (standard), dose e contraste.
O modo padrao fornece um balanceamento entre dose e qualidade da imagem através do
balanceamento entre os valores de tensdao (kV) e de mAs. No modo dose, os parametros sao
selecionados para fornecer reducdo de dose (com maior tensdo € menor mAs). O modo
contraste, os parametros sao definidos para enfatizar o contraste do objeto, aumentando a
qualidade da imagem com um aumento na dose, (com menor tensdo € maior mAs).

Sistemas convencionais de raios X que utilizam filmes radiograficos sdo ajustados
para empregar uma DO similar para todas as espessuras e padroes mamarios, € a qualidade
da imagem depende da exposi¢do apropriada do receptor. Isso se aplica para STF e receptores
digitais, mas por razdes diferentes. Com o STF, o objetivo ¢ a exposicdo do receptor para
produzir a DO que proporciona o contraste maximo. Nos receptores digitais a variacdo na
sensibilidade dos detectores com a energia do foton ¢ significativamente diferente
daqueles usados com STF. Desta forma o contraste geralmente ndo depende do nivel de
exposicdo do receptor, mas a exposicao deve ser cuidadosamente controlada para otimizar o
processo no que diz respeito ao ruido de imagem e dose na mama.

O uso adequado do CAE ¢ critico para qualquer sistema, mas ¢ especialmente critico
para sistemas digitais CR, porque € necessario assegurar-se de que os tecidos de interesse
cubram todas as células do detector. Caso o detector ndo esteja corretamente posicionado,
pode ocorrer a finalizacdo prematura da exposi¢do, resultando em imagens ruidosas

(CARROL, 2007). A parte central do ter¢o anterior da mama ¢ a melhor regido debaixo da
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qual deve ficar posicionada a fotocélula, pois ¢, na maioria dos casos, a regido da mama que
contém mais tecido fibroglandular (INCA, 2012).

Em sistemas de mamografia digital com detectores integrados ndo ha a necessidade de
escolher a posicao correta da fotocélula para o exame, o que contribui significativamente para
a redugdo de falhas de exposi¢do. No sistema digital, a maxima sensibilidade do contraste ¢
obtida através do controle apropriado da escala dindmica.

A fim de ajudar a simplificar o processo de adequacdao da escala dinamica, todos os
sistemas digitais sdo projetados com as configuracdes da escala dindmica pré-selecionadas
para otimizar a visualizacao da regido anatomica especifica. Estas instrugdes ou protocolos
sdo programados no sistema operacional de todos os sistemas de imagens digitais. Uma das
principais vantagens do sistema digital estd na habilidade de manipular a escala de tons de
cinza nos pixels. O uso de softwares especiais ou processadoras funcionais permite a selecdo e
atribuicdo de diferentes tecidos na escala de tons de cinza com base no pressuposto de que
isto pode melhorar a visualizagdo do tecido que possuem um nivel de contraste baixo

Essa ¢ a habilidade que prevé a melhoria da percepgdo de contraste de imagens digitais
(CARROL, 2007). Uma importante consequéncia desta dissociacdo ¢ a independéncia do
contraste mostrado na tela de um monitor e do contraste do objeto, de modo que a qualidade
da imagem em mamografia digital ndo ¢ limitada pelo contraste visualizado no monitor, mas
sim pelo ruido. O contraste pode ser manipulado apds as imagens terem sido adquiridas. Esta
mudanca sobre a limitagdo do contraste e do ruido na imagem tem uma implicagdo
fundamental para a dose de radiacdo em mamografia digital (SAMEI et al., 2007).

Em mamografia digital, ndo devem ser utilizados os mesmos pardmetros de exposicdo
empregados com STF, o que levaria a uma escala de densidades insuficiente para a
visibilidade das estruturas (VANO, 2005; YOUNG et al., 2006a). A modificagdo do espectro
de energias do feixe de raios X causado pela atenuacdo dos tecidos da mama pode levar ao
desempenho incorreto do CAE, sendo o aumento da energia do feixe o efeito dominante nesse
processo (CORREA et al., 2008). Quando os sistemas CR sdo instalados, o CAE para cada
unidade radiografica deve ser recalibrado para o sistema CR de acordo com o nivel de
exposicao especifico para o detector (IAEA 2011).

A figura 13 mostra o bucky de um equipamento de mamografia, onde ¢ possivel
identificar as trés posigdes possiveis de posicionamento da fotocélula, disponibilizadas neste
modelo de mamédgrafo, de modo a correlacionar o tamanho da mama com a melhor posicao

da fotocélula em relagdo ao terco anterior mamario.
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A sobre-exposi¢do representa um grande problema em mamografia digital, dado que as
técnicas radiograficas inadequadas (alta dose) podem ser facilmente escondidas ou

camufladas na rotina diaria. Desta forma ¢ importante acompanhar o parametro indicador da

Figura 13- Posicionamento da mama para exposi¢do aos raios X, mostrando a posi¢do mais adequada

de posicionamento da fotocélula do CAE em relacdo ao ter¢o anterior mamario.

verificagdo da adequada exposi¢do do detector. O Detector do Indicador de Dose (DDI) ¢ o
parametro que fornece o padrdo de resposta em cada sistema, o qual pode sofrer variagdes
com os valores da tensdo e com a filtragdo do feixe resultante da absor¢ao/atenuagdo pela IP
(AAPM, 2006). Os DDI fornecem dados para estimar se a técnica “correta” foi utilizada para
a exposic¢ao do detector.

E importante ressaltar que os indicadores de exposi¢do ndo estio relacionados com o
brilho da imagem na tela do monitor ou com a densidade de imagens impressas. Eles sdao
apenas um indicador da exposi¢do ao receptor e ao paciente (CARROL, 2007).

Cada um dos sistemas digitais, sejam eles com detector integrado ou ndo, possuem um
padrdo de resposta, fornecido pelo DDI. No sistema Fuji o DDI € o indice de sensibilidade S e
tem resposta inversamente proporcional a dose no detector. Nos demais fabricantes de CR, os
valores de DDI indicados sdo diretamente proporcionais a dose no detector.
De acordo com Carrol (2007) as trés regras seguintes devem ser utilizadas como guia para
técnicas com CR:
1) Técnica insuficiente resultando em menores indicadores de exposi¢cdo (maiores no
sistema Fuji) causa um ruido quantico inaceitavel na imagem.

2) Indicadores de exposi¢do maiores (menores no sistema Fuji) refletem um nivel
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de exposi¢do inaceitavel ao paciente.
3) No alcance de indicadores de exposi¢do dentro da correta escala recomendada, ¢
essencial que as combinagdes de técnica com maior tensao € menor mAs sejam

utilizadas.

Os intervalos aceitdveis de exposicdo s3o, em ultima instidncia, decididos pela
administracdo de cada departamento. Uma aproximagdo comum para a determinagdo de
escalas aceitaveis ¢ permitir a partir da metade at¢ o dobro da exposicdo “ideal”. Os
indicadores de exposicao sdo obtidos a partir do histograma da imagem. Sendo assim, na area
de exposicdo ndo deve haver nada que possa causar erros na analise do histograma e, por

conseguinte, causar imprecisdes nos indicadores de exposicdo. Estes problemas incluem:

1) algoritmos de segmentagao;

2) menu de regido anatdmica ou tipo de histograma selecionado;

3) condigdes de colimagao;

4) subexposicao ou sobre-exposi¢ao extremas;

5) atraso no processamento,

6) presenca de materiais de alta densidade no campo de visdo, como implantes, proteses,

dentre outros) (AAPM, 2003)

No sistema Fuji, o indicador S tem duas fungdes. O numero S inicial exibido nos
consoles de trabalho € o indicador de exposi¢do. Entretanto, uma vez que a imagem ¢ exibida
no monitor de trabalho, o nimero S torna-se o controle de brilho da imagem, e pode ser
ajustado para cima ou para baixo. Se isto € feito, o indicador de exposicao original, refletindo
as condi¢des de exposi¢ao do paciente pode ser perdido se ndo ¢ anotado.

Os critérios para a sele¢do do material alvo ideal, filtracdo externa e tensdo do tubo em
mamografia digital, diferem daqueles usados em mamografia com STF. Isto ocorre, em parte,
porque a separacao dos processos de aquisi¢ao e exibi¢do permite que o contraste exibido das
estruturas individuais seja ajustado quando a imagem ¢ visualizada (WILLIAMS et al., 2008).

Os raios X s3o produzidos por dois processos quando elétrons atingem o dnodo do
tubo de raios X: por Bremsstrahlung, caracterizado pelo espectro continuo, onde a energia
maxima determinada pelo valor da tensdo; e por uma radiacdo caracteristica, caracterizada
pela fluorescéncia, com espectro de energia discreto, e que € dependente do niumero atdmico

(Z) do material do anodo. O espectro ideal na mamografia seria composto de fotons
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monoenergéticos, ¢ com habilidade para ajustar a energia para diferentes condigdes de mama
para otimizar a relacdo dose em fun¢do do contraste. O passo seguinte para a producio de um
espectro otimizado ¢ a utilizagdo de um filtro para atenuar ou bloquear a parte do espectro de
Bremsstrahlung que estd acima da faixa de energia desejada. Isso ¢ conseguido com filtros
com base no principio da camada K (k edge), onde energias maiores do que a energia de
ligacdo do elétron da camada K ¢ removida do espectro. A Figura 14 apresenta um espectro
de energia de Mo que contém o espectro de Mo, mostrando o espectro continuo de
Bremsstrahlung e os picos da radiagdo caracteristica.

Devido ao nimero atdomico do Mo (Z=42), os picos da radia¢do caracteristica sdo
produzidos em duas energias: 17,9 keV e 19,5 keV. Algumas faixas de energia do espectro de
Bremsstrahlung podem ser atenuadas utilizando um filtro de Mo que elimina a radiagdo,
preferencialmente, de baixa energia, que de outra forma seria absorvida pelos tecidos e
contribuem pouco para a formacgdo da imagem, apenas aumentando a dose no paciente. O
filtro de Mo atenua e bloqueia também a maior parte do espectro Bremsstrahlung acima da
energia de 20 keV, que reduzem contraste da imagem. Muitos sistemas de mamografia tem
um filtro alternativo de rdédio que pode ser selecionado pelo operador ou pelo CAE.Com o
filtro de Rh, o limite da energia da camada K ¢ deslocado para uma energia mais elevada
(23,22 keV) de modo que a por¢ao de Bremsstrahlung entre 20 keV e 23,22 keV ¢ adicionada

ao feixe de raios X.

a) b)

Espectro de
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Figura 14-Espectro de energia para (a) um anodo de Mo sem filtragdo, e (b) com a adi¢do de 30 um
de espessura de filtragdo Mo (modificado de MORAN, CHEVALIER (2008).
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Isso faz com que o feixe seja mais penetrante do que quando se usa o filtro de
molibdénio e proporciona alguma vantagem em mamas maiores ou mais densas (SPRAWLS,

2010).

A tabela 1 apresenta os materiais que sao mais utilizados como anodos e filtros em
mamografia, com seus respectivos valores de Z e energias da camada K. Apresenta também
as combinacdes anodo filtro permitidas, e as espessuras de filtros, de modo a selecionar o

espectro adequado de energia para cada padrao de mama avaliado.

Tabela 1- Materiais mais utilizados como anodos e filtros em mamografia.

Numero atémico Energia da o Combi.n?u;ﬁo
Elemento mada K(keV) Utilizagao permitida
(2) camada © anodo/filtro
Mo/25 pm Rh
Mo 42 20,0 Anodo e filtro Mo/30 pum Mo
W/60 um Mo
Rh 45 23,2 Anodo e filtro Rb/25 pm Rh
W/50 pmRh
W 74 69,5 Anodo W/50 yumRh

FONTE: adaptado de MORAN, CHEVALIER (2008).

Como em sistemas CR o fosforo mais comumente utilizado é o fluorobromido de
bario (Z=56), o uso de anodo de W ndo produziria a fosforescéncia necessaria para a

producdo da imagem.

Em um estudo com simulagdes Monte Carlo, DANCE et al. (2000b) verificaram a
influéncia da combinacdo alvo/filtro e do potencial do tubo em mamografia digital.
Constatou-se que em mamografia digital, a combinagdo Mo/Mo fornece as doses menores
para mamas de 2 cm, mas também as maiores doses para mamas mais espessas. Os espectros
com W que permitem a combinacdo W/Rh ou outros espectros com Rh/Al fornecem doses

mais baixas para as espessuras maiores.

No site do NHS Breast Screening Programme:

http://www.cancerscreening.nhs.uk/breastscreen/publications/mammographyequipment.html,
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(acessado em 29/11/2012), estdo publicadas as avaliagdes realizadas em diversos
equipamentos de mamografia digital. Pode-se constatar que, para os equipamentos de
mamografia digital DR, onde a combinacdo W/Rh estd disponivel, identifica-se o melhor
padrao de desempenho em termos de dose e qualidade da imagem para todas as espessuras de

mama avaliadas.

O processo de defini¢do da penetrabilidade adequada do feixe pode ser dividido em trés
etapas: selecdo apropriada do anodo (Mo, Rh ou W), sele¢do do filtro apropriado (Mo, Rh ou
Al) e selecdo da tensdo apropriada (tens@o no intervalo de 23 até 35 kV) (SPRAWLS, 2010).

Se o ruido ¢ o problema na imagem, a tensdo deve ser elevada até que uma quantidade
adequada de sinal atinja o detector. Isto garante um adequado padrdo de penetrabilidade do
feixe, escala de tons de cinza apropriada, maximizando a visibilidade de detalhes na imagem.
Um valor apropriado de tensdo também protege a paciente de receber altas doses de radiacao
devido ao uso de altos valores de mAs. Se por um lado um feixe de raios X mais penetrante
reduz a sensibilidade de contraste, ele ¢ necessario em mamas mais espessas ¢ mais densas. A
espessura da mama comprimida, portanto, ¢ o principal fator que determina o valor da tensao
ideal em mamografia. Em sistemas digitais a calibragdo do CAE depende do valor da
tensdo, sendo necessario o uso de parametros alternativos, preferencialmente ligados a
qualidade da imagem (DOYLE; MARTIN, 2006).

A figura 15 ilustra as vantagens potenciais da mamografia digital sobre a convencional,
onde um simulador de mama foi exposto em um STF e também no sistema digital com a
técnica fornecida pelo CAE (valores de tensdo e de mAs). Em seguida foram expostos com
duas diferentes técnicas: a primeira com a metade (igual valor de tensdo e metade do valor do
mAs) e a outra com o dobro (igual valor de tensdo e dobro do valor do mAs) da técnica dada
pelo CAE em cada sistema. As imagens obtidas com o sistema digital foram ajustadas para o
centro da janela de contraste antes da impressdo a laser. As imagens obtidas em cada um dos
sistemas foram avaliadas sob as mesmas condic¢des, isto ¢, em um negatoscopio de alta
intensidade de luminosidade. O amplo alcance dindmico e a possibilidade de ajustes da escala
de contraste das imagens digitais feitas antes da impressao permitiram a visibiliza¢do de todas
as estruturas do simulador mesmo com a metade do valor de mAs e com o ruido aumentado.
Entretanto, com as imagens obtidas no STF, exceto na imagem obtida com o CAE, ndo foi
possivel visualizar todas as estruturas do simulador, indicando a necessidade de repeti¢do das

imagens no STF devido a subexposicao ou sobre-exposicao (INCA, 2012).
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Figura 15- Imagens do simulador obtidas com STF e detector digital obtidas com a técnica fornecida
pelo CAE (imagem central), com a metade do valor de mAs fornecido pelo CAE (esquerda) e o dobro
do valor do mAs fornecido pelo CAE (direita) Fonte: INCA,2012.

Os parametros técnicos na mamografia sdo determinados, na sua maioria, de forma
automatica pelo CAE. Para que isso acontega da forma adequada ¢ essencial o
posicionamento adequado da fotocélula em relacdo ao parénquima mamario. Isso ¢
indispensavel, uma vez que tais parametros dependem do padrio de liposubstitui¢do, da
espessura e das caracteristicas fisiologicas e patoldgicas dos tecidos da mama.

O CAE somente levara em consideracao essas caracteristicas mamarias caso o feixe de
raios X percorra todas estas estruturas Estes conjuntos de fatores conjugados determinam a
adequacdo do feixe de radiagdo incidente.

Na radiografia convencional, a sobre-exposi¢ao produz uma imagem muito escura € a
subexposi¢do produz uma imagem muito clara, ambas com contraste reduzido. Para
detectores digitais, a sobre-exposicao, que leva a doses mais altas (reducdo do ruido) conduz a
uma melhor qualidade da imagem. Assim, uma tendéncia em aumentar a dose pode ocorrer
especialmente naqueles exames em que o CAE ndo est4 disponivel, ou nao estd devidamente

ajustado (MAHADEVAPPA, 2004).
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O impacto da selecdo dos fatores de exposicdo fornecidos pelo CAE deve ser
acompanhado na rotina clinica em todos os sistemas de mamografia digital. WILLIAMS et
al., (2008) compararam cinco sistemas de mamografia digital, e avaliaram o impacto da
selecao dos parametros técnicos na SNR e na DGM para uma gama de espessuras de mama
simuladas por blocos de material equivalente ao tecido mamario (CIRS, Inc., Norfolk, USA).
Neste estudo, um tnico sistema CR foi avaliado: um sistema CR Fuji 5000MA com uma
unidade de mamografia Lorad M-IV. Na avaliagdao do desempenho do CAE na selegao de
parametros de exposi¢do, verificou-se que, em geral, o sistema Fuji CR/Lorad proporciona as
doses mais elevadas para as pacientes de todos os demais sistemas avaliados.

Um estudo de YOUNG et al., (2006a) mostra que os projetos dos CAEs, que trabalham
com dose fixa no detector, ndo sdo os ideais para a mamografia digital. A utilizacdo de
espectros de energia mais alta deveria ser acompanhada por doses mais elevadas no detector
em todas as espessuras de mama de média para grande. Isso pode resultar em doses
ligeiramente mais elevadas, porém com melhor qualidade de imagem para essas mamas.

Se este tipo de CAE ¢ usado em um sistema digital, o uso de espectros de raios X de
maior energia provoca uma redu¢do substancial na CNR, e a melhor qualidade de imagem s6
serd alcancada usando os espectros de energia mais baixos possiveis, dentro dos limites de
tempo de exposi¢ao do CAE.

Seria preferivel criar CAEs para manter um valor tinico de CNR na maior faixa possivel
de espessuras de mama. De acordo com o estudo, o método pode ajudar na escolha da
qualidade do feixe (penetrabilidade) mais apropriado para um determinado sistema digital, no
entanto, ainda ndo esta claro qual ¢ a CNR necessaria para um sistema perfeitamente ajustado
atingir os padroes de qualidade de imagem. O estudo sugere relacionar dados da CNR com as
medigoes dos limiares de contraste, como descrito no European Guidelines (2006).

O sistema de CAE deve ser avaliado periodicamente por uma equipe qualificada, de
modo a assegurar o desempenho adequado do dispositivo (SPRAWLS, 2009). A legislacao
vigente no Brasil recomenda que sejam realizados testes de reprodutibilidade e desempenho

do CAE anualmente (MS, 1998, MS 2005)
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2.7. DOSE GLANDULAR MEDIA (DGM)

A dose glandular média (DGM) ¢ a energia absorvida por unidade de massa de tecido
fibroglandular (o mais radiossensivel tecido na mama). E definida como sendo a dose média
absorvida no tecido glandular no interior de uma mama comprimida no exame de
mamografia. A DGM ¢ a grandeza dosimétrica que melhor caracteriza o risco carcinogénico
da radiagdo ionizante. Esta quantidade dosimétrica ¢ recomendada por organismos
internacionais (ICRP, 1987, IPSM, 1989, NCS, 1993, NCRP, 1996) e adotada também no
Protocolo da Agéncia Internacional de Energia Atomica (IAEA, 2011) . A DGM nio ¢
medida diretamente, ela pode ser estimada a partir da grandeza kerma no ar na superficie da
mama, que ¢ definida como o quociente da soma da energia cinética inicial de todas as
particulas carregadas, liberadas por particulas ndo carregadas em um material de uma
determinada massa, e coeficientes de conversdo. Os coeficientes de conversdao dependem da
qualidade do feixe (camada Semirredutora), da espessura da mama comprimida durante a
exposicao e de sua composi¢ao glandular (ROSENSTEIN, 2008; COUTINHO, 2009).

A unidade de medida dessa grandeza dosimétrica ¢ joule/quilograma [J/kg], que recebe o
nome especial de gray (Gy). A partir do kerma, definem-se de acordo com IRD/CNEN/MCT
(2002):

e kerma no ar incidente (K;): A grandeza dosimétrica kerma no ar incidente, incident air
kerma, (Ki) ¢ definida como o kerma no ar no eixo central do feixe incidente a
distancia foco-superficie da pele, isto €, no plano de entrada da pele. Inclui apenas o
feixe primdrio incidente no paciente ou simulador e nenhuma radiagdo retroespalhada.
Também pode ser chamada de kerma no ar na superficie de entrada (ESAK), kerma de
entrada no ar, kerma no ar (AK).

e kerma de entrada na pele (K.): grandeza dosimétrica kerma no ar na superficie de
entrada, entrance surface air kerma, (Ke) ¢ definida como o kerma no ar no eixo do
feixe de raios X no ponto onde ele entra na paciente ou no simulador. A contribui¢do

da radiacdo retroespalhada ¢ incluida.

Como ambas as grandezas sdo utilizadas para a dosimetria, a unidade de medida dessas

grandezas dosimétricas ¢ também o joule/quilograma, ou gray (Gy).
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Dentre os principais fatores que afetam a DGM na mamografia tem-se: espessura e
composicdo da mama; fatores técnicos de exposi¢do (kV, mA e tempo) e os aspectos de
filtracdo do feixe, padrao de compressao da mama, tipo de gerador, tipo de grade e tipo de
detector.

O objetivo da mamografia ndo ¢ ajustar as técnicas de equipamentos e de imagem para
produzir a menor DGM, mas utilizar condigdes de imagem que produzam a qualidade de
imagem necessaria (principalmente de sensibilidade de contraste e visibilidade do detalhe)
sem o uso de uma exposi¢ao desnecessaria ao paciente.

Os estudos de SAMEI er al., (2007) mostram que uma menor dose ira reduzir a SNR
da imagem podendo afetar negativamente a apresentacdo de informagdo , e assim, o
diagnodstico. A dose adequada na mamografia deve ser ditada pela quantidade de radiacdo
necessdria para se obter uma adequada relacio SNR para descrever detalhes de imagem
necessarios de modo a permitir um diagndstico preciso. Se por um lado, uma maior dose ira
diminuir o nivel de ruido, pode-se também atribuir doses maiores do que o necessario
(YAFFE, MAINPRIZE 2004; IAEA, 2007). Nos locais onde os sistemas de mamografia
digital foram introduzidos, ha também, algumas vezes, uma propensdo em continuar com
praticas similares aquelas utilizadas com sistemas convencionais, no que se refere a selegcao
dos parametros de exposi¢do (YOUNG et al., 2006a). Isto, em parte, ¢ devido a convengdes
anteriormente estabelecidas nos sistemas analdgicos, bem como o fato que a relagdo entre o
ruido e a precisdo do diagndstico ndo tenha sido bem estabelecida para a mamografia digital.
Isso ocorre basicamente por dois motivos: (a) sistemas digitais ndo sdo limitados pelas
restri¢des de contraste dos sistemas analdgicos (YAFFE, MAINPRIZE 2004; HAUS, YAFEE
2000; SAMEI et al., 2007) e (b) a melhoria da DQE da maioria dos sistemas digitais oferece o
potencial para a redugdo da dose.

O balanceamento 6timo dos requisitos de dose e de qualidade da imagem deve ser
assegurado pela escolha de detectores com alto DQE e configuragdes adequadas do CAE dos
mamografos (MARSHALL et al., 2011b). Segundo Ongeval et al., (2008), os critérios de
qualidade da imagem publicados no European Guidelines (2006) para mamografia digital,
permitem a diferenciacdo de imagens com diferentes niveis de qualidade, causados por
diferentes doses. Portanto, o uso de critérios de qualidade da imagem pode ajudar a encontrar

as configuracdes otimizadas de dose.
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CAPITULO 3

MATERIAIS E METODOS

Este capitulo apresenta os materiais utilizados nos procedimentos de medi¢cdo, bem
como a metodologia utilizada na determinagdo dos parametros de estudo.

Foram realizados testes de controle de qualidade em cada componente do sistema, de
modo a avaliar se os limites de aceitagdo especificos para cada parametro estavam em
conformidade com as diretrizes aplicadas.

As unidades de mamografia Hologic-Lorad Affinity foram avaliadas de acordo com os
limites estabelecidos pelo documento do MS (2005). O sistema CR Fuji Profect One foi
avaliado sob os critérios dos documentos European Guidelines (2006) e os monitores EIZO
sob os critérios dos documentos European Guidelines (2006) e AAPM (2005).

As imagens médicas sdo adquiridas no formato de arquivo DICOM, que ¢ o padrio
internacional para as imagens médicas, o qual permite que os dados das imagens sejam

exportados com qualidade necessaria ao uso clinico.

3.1 MATERIAIS

Os experimentos foram realizados em um sistema CR Fuji, modelo Profect ONE que
faz leitura dupla nas placas de imagem (IP) modelo HR-BD, que possuem pixels de 50 pm. O
sistema Fuji foi utilizado juntamente com duas unidades de mamografia Lorad Affinity. Estas
unidades de mamografia utilizavam grades com um alto contraste de transmissdao (HTC),
anodo de Mo e filtros de Mo e Rh. As imagens foram avaliadas em monitores LCD EIZO
GS520L.
Os materiais que foram utilizados para o desenvolvimento deste trabalho foram de dois
tipos: instrumentos de medigdo, apresentados no item 3.1.1, e simuladores de mama, item

3.1.3.



67

3.1.1 Instrumentos de Medi¢ao

Os instrumentos de medicao utilizados neste trabalho sdo listados a seguir:

Detector de radiacdo

A figura 16(a) apresenta o dosimetro PTW DIADOS E (fabricante PTW, Freiburg,
Germany), e a figura 16(b) mostra o detector semicondutor T60005-1233, (Calibracdo n°
0813089 PTW— Data: 20/07/2009 — Validade 2 anos e monitorado pelo Conjunto Radcal
9015: TPEN n°. 0881/2009) especifico para mamografia (aqui serd chamado de sensor para

ndo gerar confusdo com o detector de raios X de mamografia digital, a IP).

FHN DIADOS E

(a) (b)

Figura 16- (a) Detector de radiagdo PTW DIADOS E ¢ (b) Sensor especifico para mamografia.

O sensor foi conectado ao dosimetro para a determinag¢do dos valores de kerma
incidente no ar (Kj). O dosimetro conectado ao sensor de mamografia pode ser utilizado nas
medicoes realizadas no intervalo de 25 a 45 kV. O dosimetro possui 2 mm de filtragcao de Al,
e para a avaliagdo especifica do kerma, opera nos modos: mensures dose, dose rate, dose per
pulse, pulses, dose length product (DLP) e irradiation time.

O sistema foi utilizado para avaliagdo do K; dos seguintes parametros: 1)
reprodutibilidade e linearidade da taxa de Kj, 2) desempenho do controle automatico de
exposicdo, 3) determinacdo da camada semirredutora (CSR) e 4) determina¢do do rendimento

do tubo para os calculos da DGM.
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Fotometros

O fotometro de precisao FLUKE Biomedical modelo 07621m, figura 17(a), calibrado
pelo fabricante, foi utilizado para a medicdo do nivel de luminosidade ambiente. O sensor
opera no intervalo de 0,1 a 999,000 lux (FLUKE BIOMEDICAL).

O fotometro EIZO (de autocalibragdo), mostrado na figura 17(b) foi utilizado para
avaliacdo da conformidade com o padrao DICOM- Func¢do de Apresentacdo da Escala de

Cinza Padrao (GSDF) dos monitores utilizados para a avaliagao das imagens clinicas (manual

EIZO).

(@)

®)

Figura 17- Fotometro FLUKE Biomedical (a) para avaliagdo da luminosidade ambiente e (b)
fotometro EIZO de autocalibragdo para avaliacdo da conformidade com o padrdo DICOM (GSDF):
Fonte: Manuais dos Fabricantes.

3.1.2 Monitores para laudo

Os monitores utilizados nas avaliacdes das imagens eram da marca EIZO modelo
GS520 CL, do tipo LCD, dual-side, painel TFT monocromadtico, resolugdo nativa 2048 X
2560, tamanho do pixel 0.165 X 0.165 mm, angulos de visdao: (H, V) 170°, 170°, nivel de
brilho 700 cd/m?, nivel de brilho recomendado para calibragao 500 cd/m?, contraste 800:1.

Todos os monitores foram avaliados antes de serem utilizados nas pesquisas.
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3.1.3 Simuladores de Mama

Na avaliacdo dos padroes de qualidade de imagem foram usados os simuladores de

mama, que reproduzem as propriedades do tecido mamario de diferentes espessuras.

Placas de Polimetilmetacrilato (PMMA)

Placas de PMMA foram utilizadas para simular o tecido mamario (DANCE et al,
2000a, European Guidelines 2006, IAEA, 2011). As espessuras equivalentes de PMMA, em
termos de absor¢do para diferentes espessuras de tecido mamario neste trabalho seguem as
recomendacdes apresentadas no European Guidelines (2006). As placas de PMMA simulam
as caracteristicas radiograficas das diferentes espessuras de mama. Contudo, faz-se necessario
o uso de espacadores de materiais de baixa densidade para simular a real espessura da mama,
para que o CAE reproduza adequadamente as técnicas de exposi¢do. Isso € necessario, pois 0s
mamografos Lorad Affinity utilizam a leitura da distancia entre a bandeja de suporte da mama
e a bandeja de compressdo para selecionar os parametros da técnica de exposi¢do. A tabela 2
mostra as espessuras de PMMA, as espessuras dos espagadores, e as respectivas espessuras
equivalentes em tecido mamadrio, utilizados para a obtencdo das técnicas automaticas

fornecidas pelo CAE.

Tabela 2-Espessuras de PMMA, espessuras do espagador e espessura equivalente do tecido
mamario.

Espessura de Espessura do espacador Espessura equivalente
PMMA (mm) (mm) de tecido mamario (mm)
20 1 21
30 2 32
40 5 45
45 8 53
50 10 60
60 15 75
70 20 90
80 23 103

Fonte: European Guidelines (2006)
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De acordo com o fabricante dos mamografos, o valor da pré-exposi¢do da fotocélula
ndo ¢ contabilizada no valor total da exposi¢do que ¢ apresentada, portanto ndo precisa ser
considerada nas reproducdes manuais.

Os espacadores sao posicionados entre a placa de acrilico e a bandeja de compressao da
mama e nas bordas laterais do campo, de modo a ndo encobrir a fotocélula do CAE. Na

reproducao de técnicas radiograficas no modo manual, os espagadores ndo sdo utilizados.

Objeto Simulador CDMAM 3 4

A avaliacdo do limiar da visibilidade de contraste foi realizada com um simulador de
contraste-detalhe. O limiar de contraste ¢ determinado em fung¢do do didmetro do objeto,
através da deteccdo de pares de objetos de baixo contraste. O simulador utilizado para
avaliag¢do dos detalhes de contraste foi o CDMAM, versdo 3.4, fabricado pela Artinis Medical
Systems, Netherlands. Este simulador possui 410 objetos, o que torna possivel uma avaliagao
da resolucdo de contraste e propriedades do sistema de imagem (THOMAS et al, 2005). O
CDMAM ¢ uma base de aluminio que possui uma matriz 16 x 16. Cada posicao dessa matriz
¢ como uma cé€lula quadrada. Das 256 posi¢des que o simulador possui, 205 sdo preenchidas
com discos de ouro depositados por vaporizagao que variam logaritmicamente em diametro e
espessura. Em cada uma das 205 posigdes do simulador, (figura 18), existem dois discos de
ouro, estando um deles na parte central de cada célula da matriz e o outro disposto
aleatoriamente no canto das células.

Os discos sao arranjados na matriz da seguinte forma: dentro de uma linha, a espessura
dos discos aumenta logaritmicamente de 0,03 a 2 um, enquanto o diametro ¢ constante; dentro
de uma coluna, o didmetro dos discos aumenta logaritmicamente de 0,06 a 2,00 mm, enquanto
a espessura permanece constante, resultando em um intervalo de contraste em passos
aproximados de 25 e 33% em condigdes de exposi¢ao normal de mamografia (BIJKERK et

al., 2000).

Propriedades de absorcdo do CDMAM

A base de aluminio do CDMAM ¢ coberta com uma placa fina de PMMA sendo que,
nas condi¢cdes de exposicdo com 28 de tensdo e combinacdo alvo/filtro de Mo/Mo, a

atenuacao do feixe de raios X do conjunto equivale a 10 mm de PMMA (YOUNG et al,
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2006c¢). Estas condi¢des resultam em uma CSR no plano da imagem de aproximadamente
0,65 mm de Al, quando as 4 placas de PMMA sao adicionadas ao CDMAM.

Para a aquisi¢cdo das imagens, o CDMAM foi posicionado sobre a bandeja de suporte
da mama com o disco de menor didmetro voltado para o lado do térax, em combinagdo com

uma ou mais placas de PMMA, conforme a espessura da mama a ser reproduzida.

@) ®)

Figura 18- Detalhe construtivo do CDMAM: a) Ilustracdo do simulador CDMAM com a placa
suporte de PMMA, (b) Gabarito para facilitar a identificagdo da posicdo dos centros de detecgao.
Fonte: (BURGTHT et al., 2010).

Para manter o mesmo padrdo de ampliagdo em todas as imagens, o CDMAM foi colocado
no topo da camada de 20 mm de PMMA em todas as medi¢des (YOUNG et al, 2006a). Para
avaliar o limiar de contraste das unidades de mamografia Lorad Affinity com sistema CR
Fuji, camadas adicionais de 10 mm, 15 mm, 20 mm e¢ 30 mm de PMMA foram adicionadas
no topo do CDMAM, para simular a espessura da mama de 45, 53, 60 ¢ 75 mm,
respectivamente. As marcas existentes nas placas de acrilico sdo posicionadas da mesma
maneira em todas as exposigdes.

O cassete de referéncia (conjunto do cassete e a Placa de Imagem (IP), aqui serd chamado
de detector) selecionado para cada uma das salas foi colocado na bandeja de suporte da
mama. Uma for¢a de compressdo com 100 N foi aplicada sobre 0 CDMAM. Para cada nova
aquisicao, o procedimento foi repetido e 0 CDMAM ligeiramente reposicionado (em torno de
1 mm), para evitar que os discos sejam registrados pelos mesmos pixels do detector (YOUNG
et al 2006c; VERBRUGGE 2007; BURGHT et al, 2010). As imagens foram lidas e salvas no
sistema Fuji em formato “raw data”, no menu TEST/SENSITIVITY e modo de leitura SEMI-
X2 (NHSBSP, 2009).
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3.2 METODOS

3.2.1 Avaliagao das IPs

No servigo de radiologia, sdo utilizados na rotina clinica de maneira indistinta entre as
duas salas de mamografia, 18 cassetes numerados contendo suas respectivas IPs. Os cassetes
foram agrupados em subconjuntos de quatro cassetes, que formam os conjuntos para a
realizacdo dos exames de mamografia nas suas quatro incidéncias principais. Os conjuntos
compostos por detectores tamanho 18 x 24 cm foram agrupados da seguinte maneira:

Conjunto 1: cassetes + 1P 1,2,3 e 4,

Conjunto 2, cassete + IP 5,6, 7 e 8§,

Conjunto 3, cassete + [P 9, 10,11 e 12.

O Conjunto 4 é composto pelos detectores de tamanho 24 x 30 cm: cassete + IP 13,

14,15 e 16.

O cassete + IP 17 e cassete+ IP 18 eram usados com qualquer conjunto 18 x 24 cm para a
realizagdo das incidéncias adicionais quando necessarias. O cassete 19 foi reservado
exclusivamente para os testes de controle de qualidade diarios , recomendados pelo
fabricante, realizados com o simulador Fuji I Shot M Plus. O cassete + IP 9 foi utilizado em
todas as avaliagoes da Sala 1 e o cassete + IP 10 foi utilizado em todas as avaliagdes da Sala 2

(chamamos aqui de detectores de referéncia).

3.2.2 Linearidade da Resposta do Detector

A curva caracteristica de resposta do detector do sistema de mamografia digital deve ser
avaliada e comparada com a especificacdo do fabricante. O detector digital em mamografia
CR ¢ a IP. Deve-se verificar se a faixa de exposi¢do na qual a resposta do detector ¢ linear ¢
maior do que a faixa de exposi¢do que atinge o detector nas situagdes de rotina dos exames

(NHSBSP, 2009). Em geral, para os sistemas CR, a curva de resposta segue uma relagdo
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logaritmica. Entretanto, ¢ necessario conhecer previamente a fungdo matematica de resposta
do detector em relagdo a dose recebida. Caso a resposta do detector ndo seja conhecida, €
necessario realizar um processo de linearizacdo do valor médio do pixel e seu respectivo

desvio padrao (NHSBSP, 2009).

Seguindo o procedimento descrito no European Guidelines (2006), um bloco de PMMA

de 45 mm foi posicionado na saida do colimador, conforme ilustra a figura 19.

O cassete contendo a IP foi posicionado sobre a bandeja de suporte da mama e o

detector do dosimetro sobre a plataforma de suporte da mama.

Sensor do dosimetro

Detector de raios X

(IP)

Bandeja para
compressio da mama

Placas de 45 mm de
PMMA

Saida do colimador do
feixe deraios X

Figura 19- Procedimento para a avaliacdo da curva de resposta do detector de raios X.

As exposi¢oes foram realizadas no modo manual: 28 kV Mo/Mo, repetidas com 10
diferentes exposicdes, com o objetivo de obter imagens com uma ampla faixa de K;, de
acordo com a limitagdes do equipamento. No caso dos mamografos Lorad Affinity, as
exposicoes foram realizadas entre 12 e 400 mAs. Os valores de K; e fatores de exposi¢ao
foram registrados para cada imagem, e elas foram salvas e gravadas no formato “raw data”.
No caso do sistema Fuji, de acordo com as recomendagdes do fabricante para esta avaliagdo,
utilizou-se o0 menu LINEARITY, S=120 ¢ L=2, onde S é o valor da sensibilidade ¢ L, a
latitude de exposicao (NHSBSP, 2009).



74

Em cada imagem foi selecionada uma ROI de aproximadamente 10 mm x 10 mm,
distante 60 mm da parede toracica e centrada lateralmente. Em cada ROI determinou-se o
valor médio dos pixels, M, e o desvio padrao DP dos pixels, utilizando o software livre Image
J (NHSBSP Health Institute, EUA). Para facilitar o posicionamento e garantir a
reprodutibilidade do tamanho e posi¢do da ROI, foi utilizada a ferramenta GRID do plug in
do software Image J. Como os sistemas CR possuem uma relagdo logaritmica entre o K; e os
valores de pixel, os dados da imagem foram transformados para terem uma relagdo linear com
o Kj. Os pixels foram linearizados de acordo com a equagao 10 (NHSBSP, 2009).

(10)
P =aln(K;) +b

onde P ¢ o pixel pré-processado correspondente ao Ki, In € logaritmo neperiano de (Kj) eaeb

sdo coeficientes ajustados a curva de resposta. A equacdo 10 pode ser invertida, resultanto em
' P-b
P’ =exp () (11)

onde P* é o valor linearizado de P. O valor do desvio padrdo linearizado, DP’, pode ser
estimado dividindo-se o valor do pixel do DP pelo gradiente no ponto da STP, g (equagao 12),
de acordo com o método descrito em MacKenzie (2008), que ¢ funcdo de transferéncia do
sinal, onde:

DP _ DPK _ DP

’ P_b
g =a/K (12) e consequentemente DP = =2 T L (T) (13)

A partir do grafico construido com os valores médios dos pixels, M, em fungdo dos
valores dos logaritmos de K; sera determinada a equagdo linear que melhor se ajustou aos
pontos de medicio, e calculado o quadrado do coeficiente de correlagdo (R?). O sistema é
considerado como tendo resposta linear quando R? for maior do que 0,99. Se esse valor ndo

for alcancado, deve ser tomada alguma agdo para a corregao.
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3.2.3 Confirmacao do valor de sensibilidade relativa (Srel)

No sistema Fuji o DDI ¢ a sensibilidade (S) (item 2.7). O valor da sensibilidade
relativa (Srel), sob as condigdes normais de processamento, utilizando as IP especificas para
mamografia (leitura dupla), para um feixe nao filtrado, ¢ calibrado pelo fabricante para
fornecer um determinado padrao de resposta. A confirmacao da sensibilidade relativa antes e
apos a recalibragdo do CAE foi realizada utilizando-se o dosimetro DIADOS e o sensor para
mamografia, o qual foi posicionado sobre o suporte da mama. O dosimetro foi deslocado
lateralmente, para ndo se sobrepor a regido da fotocélula. De acordo com o manual da Fuji, foi
selecionada a tensdo de 25 e foram realizadas diversas exposi¢des com diferentes valores de

carga (mAs), representado por D;, na equagao 14.

SrelZSexp W (14)

O valor de S ¢ considerado adequado para o sistema Fuji quando estd no intervalo de
+35% (Srel).

Diversas exposi¢Oes foram realizadas até atingir um valor de Ki de 174 nGy, definido
pelo fabricante como valor de referéncia para o sistema. Os fatores de exposi¢cdo foram
registrados. A seguir, um cassete contendo a IP foi posicionado sobre a bandeja de suporte da
mama € exposto com a técnica registrada que forneceu o Ki de 174 uGy. A leitura da IP
ocorreu apos um intervalo de tempo de 10 min., de acordo com as recomendagdes do
fabricante. O menu de leitura utilizado foi o TEST/SENSITIVITY modo SEMI-X 2. O valor
de S obtido apos a leitura da IP fo1 registrado como valor de Sy, No sistema Fuji, o valor de S

¢ inversamente proporcional a exposi¢ao do detector.

3.2.4 Determinagao da Razao Contraste-Ruido (CNR)

A CNR ¢ o parametro indicado para avaliar a qualidade da imagem em mamografia
digital (BALDELLI et al., 2009; YOUNG et al., 2006a). A determinacdo da CNR para cada
conjunto especifico de parametros de exposicao foi realizada com aluminio (Al) e placas de

PMMA. Foram utilizadas placas da liga de Aluminio (Al tipo 1145), com 99,9% de pureza,
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com uma area quadrada de 20 mm e espessura de 0,2 mm, associada com placas de PMMA
para a simulacdo das diversas espessuras de mama. O uso de Al para representar as
calcificacdes e estimar o contraste produzido radiograficamente ¢ uma técnica bem
estabelecida em mamografia. O coeficiente de atenuagado linear dos raios X nas calcificacdes e
no aluminio ¢ muito semelhante em toda a gama de energia utilizada em mamografia
(YOUNG, 2006a). A folha de aluminio foi colocada ao lado direito da linha média da bandeja
de suporte da mama e a 6 cm a partir da borda da parede toracica. Em todas as medigdes, a
folha de Al foi colocada no topo de uma camada de PMMA de 20 mm de espessura e
tamanho de 24 cm x 30 cm. A figura 20 ¢ um esbogo da organizagdo deste experimento. A
regido central, mais clara, corresponde a regido do Al, e as laterais determinam a forma da
ROIs no PMMA. A regido das ROI esta ampliada no canto superior direito da figura.

As placas foram expostas usando o CAE de acordo com os fatores técnicos
automaticos. Os valores de kV, mAs e combinacdo alvo/filtro foram registrados. As imagens
foram salvas no modo “raw data”, utilizando o TEST/CONTRAST “fixed” data recognizer
utilizando o filtro SENSITIVITY (NHSBSP, 2009). Em seguida, as imagens foram avaliadas
usando o software Image J com uso da ferramenta GRID. A posi¢do 1 da fotocélula foi usada
em todas as exposigdes. Foram avaliadas 4 ROIs de 0,25 x 0,25 cm no centro do objeto de
aluminio. O valor médio dos pixels e DP dentro do objeto de aluminio é a média das quatro
ROIs pequenas (EUREF, 2011). O PMMA ¢ avaliado por quatro ROIs de 0,25 x 0,25cm que
também sdo posicionadas nos quatro lados do objeto de aluminio. O valor médio do pixel no
PMMA e dos DP ¢ a média de todas as pequenas ROIs ao redor do Al, de acordo com a
configuragdo da figura 20.

4 Histogram of 25_110 el B0 )

12

Count: 129600 Min: 312

Mean: 415,605 Max: 516

StdDev: 23.640 Mode: 420 (2259)

Bins: 256 Bin Width: 0.797

Figura 20 — Posicionamento do objeto de teste construido em PMMA e Al e a indicacdo das
ROIs para determinacdo da CNR e SNR.
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As equagoes 15 a 18 definem o valor do pixel no objeto de Al e PMMA nas avaliagdes

para a determinagdo da CNR para cada uma das técnicas de exposicao (EUREF, 2011).

Ma1(ROI;) + My (ROI,) + My (ROI3) + My (ROI,)

Valor do pixel (Al) = 2 (15)
DP (Al) = DP(ROL,) + DP(ROL,) + DP(ROL;) + DP(ROL,) /4 (16)
Valor do pixel (PMMA) = ¥1¢valor do pixel (ROI,) /16 (17)
16
DP (PMMA) = Z DP(ROIn)/16 (18)
1

onde My = valor médio do pixel medido nas ROIs de Al, Valor do pixel (PMMA) = valor
médio do pixel medido nas ROIs de PMMA; DP médio (PMMA) = desvio padrdo medido nas
ROIs de PMMA ; DP médio (Al) = desvio padrao medido nas ROIs de Al. Lembrando que o
DP ¢ definido como a raiz quadrada positiva da variancia, a equacao 16 apenas representa o
processo de calculo que deve ser aplicado, ou seja, DP (Al) ¢ na verdade a média das
variancias de cada ROI.

Camadas adicionais de PMMA de 20, 25, 30 e 40 mm foram adicionadas sobre a folha
de aluminio para simular mamas com espessuras de 45, 53, 60 e 75 mm. Os mesmos
parametros de exposicao utilizados nas avaliagdes serdo descritas em 3.2.4, os quais foram
reproduzidos nas placas de PMMA (Al) para a determina¢do da CNR alvo.

Para cada uma das técnicas de exposi¢do, os valores médios e o DP dos valores de
médios dos pixels foram utilizados para calcular a CNR de acordo com a equagdol9

(YOUNG et al.,2006b):

_ média(PMMA) — média(Al)

J[DP(PMMA)2+DP(A1)2 (19)
2

CNR

onde média (PMMA) e média (Al) representam os valores médios de pixels nas regides de Al
e PMMA das imagens, e DP (PMMA) e DP (Al) sdo os valores médios de pixel nas mesmas

regioes.
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Os procedimentos de linearizagdo com o K; foram aplicados de acordo com as equagdes
10 a 13, de modo que o valor de CNR linearizado pode ser obtido a partir das equagdes 20 e

21:

CNR’ — |PPMMA— PAll (20)

2 2
,DPPMMA+DPA1
2

w2 ep(22258) (12

CNR = -
\/DP%MMA (exp(—PPI‘:MA))Z +DPil<exp(%)>

e2y)

3.2.5 Determinagao dos limiares de contraste no CDMAM

Resultados do Software CDCOM

Constatou-se que o desempenho de deteccdo do sistema de leitura automatica ¢
significativamente melhor do que a de observadores humanos (KARSSEMEIJER,
THIJSSEN, 1996). Com o objetivo de tornar o processo de avaliacdo das imagens mais
rapido, bem como eliminar a subjetividade de uma andlise visual, o programa CDCOM,
versdao 1.2 (ARTINIS MEDICAL SYSTEM, CDMAM 3.4 ANALYSER), foi utilizado em
todas as avaliagdes das imagens do CDMAM. O CDCOM realiza a verificagdo dos discos de
ouro do simulador CDMAM a partir de um arquivo de imagem DICOM adquirido do
simulador em modo raw data. Um numero qualquer de imagens do CDMAM pode ser
utilizado para a obtencdo da curva de contraste e detalhe (CDC), entretanto o manual do
CDCOM sugere que pelo menos oito imagens sejam utilizadas para determinacdo dos
limiares de contraste. O programa CDCOM realiza as seguintes tarefas na sua verificacdo:

1) Determinagdo das linhas e colunas do simulador;

2) Calculo da probabilidade das posi¢des dos discos de ouro em cada uma das
205 células (discos de centro e de canto);

3) Correcdo das probabilidades de encontrar as posi¢cdes dos discos de ouro,
utilizando como padrao os 50 discos maiores e mais espessos;

4) Para cada célula o programa testa os quatro cantos e marca o canto de maior

probabilidade de existéncia de um dos dois discos.
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O resultado final fornecido pelo CDCOM sao dois arquivos tipo * inp. Os arquivos
gerados sdo matrix. inp e matrix2.inp, sendo o primeiro um arquivo com os discos dos cantos
corretamente verificados, e o segundo a marcagao correta dos discos de centro. A partir dessas
verificacoes realizadas pelo CDCOM se iniciam os algoritmos de célculos dos parametros de
qualidade das imagens do CDMAM, que combina os resultados de todos os arquivos
analisados em um resultado global. Este resultado global ¢ salvo em um arquivo de projeto
com extensdo de arquivo PI1. A figura 21 mostra um exemplo da matriz do resultado global
da leitura das 8 imagens pelo CDCOM. Nas colunas os discos de ouro tém espessuras iguais,
enquanto que nas linhas, os didmetros do disco de ouro sdo iguais. Para as posi¢des na tabela
onde um sinal negativo estd na frente do numero (nesse caso -16) nenhum disco de ouro esta
presente na imagem; por exemplo, ndo estdo presentes um didmetro de 2,0 mm e uma

espessura de 0,03 um no canto superior esquerdo.

Espessura (um)

0,03 | 004|005 006 008|010 013|016 (020 025]036]0,50 | 071 | 1,00 | 141 | 2.00

2,00 | -16 | 14 [ 16 16 | 16 | 16 16 | 16 | 16 16 16 | -16 16 | -16 16 | -16

160 | 5 10 [ 16 15 ] 16 | 16 16 | 16 | 16 16 | 16 | -16 16 | -16 16 | -16

125 | 5 8 8 14 | 16 | 16 16 | 16 | 16 16 | 16 | 16 16 | -16 16 | -16

1,00 8 7 7 11 16 [ 16 16 | 16 | 16 16 | 16 | 16 16 16 16 | -16

| 080 5 6 3 11 11 13 16 | 16 | 16 16 | 16 | 16 16 | 16 16 | -16
§- 0,63 | 4 3 3 7 10 [ 12 13 | 16 | 16 16 | 16 | 16 16 | 16 16 16
= [050] @ 6 4 4 10 9 12 | 15 | 16 16 | 16 | 16 16 | 16 16 | 16
Tf 040 | 3 4 3 6 3 10 10 | 13 | 16 16 | 16 | 16 16 | 16 16 | 16
E |03 ] 7 3 3 8 8 8 10 | 11 13 15 | 15 | 16 16 | 16 16 | 16
Z [02s| 16 [ 3 5 3 6 5 9 10 | 12 14 | 15 | 15 16 | 16 16 | 16
020 -16 | -16 | 3 2 6 10 6 6 8 11 14 | 16 15 | 16 16 | 16

016 | -16 | -16 | -16 8 4 7 1 7 6 o 15 | 10 16 | 16 16 | 16

013 | -16 | -16 | -16 [ -16 ] 5 8 4 10 4 5 8 13 13 | 15 16 | 15

010 | -16 | -16 | -16 | -16 | -1 | 7 6 8 8 8 13 g 11 11 15 7

008 | -16 | -16 | -16 | -16 | -16 | -16 3 2 1 9 5 g 7 8 13 | 15

006 | -16 | -16 | -16 | -16 | -16 | -16 | -16 | 5 9 4 6 10 11 11 11 16

Figura 21-Figura do resultado global para a leitura de oito imagens do CDMAM pelo CDCOM
.(Fonte: BURGHT et al., 2010).

Nas outras posi¢des ¢ indicado o numero de discos de ouro corretamente detectados.
Nesse caso, 16 quer dizer que todos os discos de ouro das oito imagens foram corretamente

detectados, ao passo que -16 significa que nenhum disco de ouro foi detectado.
Curva de contraste e detalhe (CDC)
A curva de Contraste de Detalhe (CDC) ¢ um dos parametros mais importantes para

verificacdo da qualidade de imagens do CDMAM (THIJSSEN et al., 1989; BURGHT et al.,

2010), e ¢ obtida por meio dos valores limiares de didmetros e espessura dos discos de ouro
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corretamente analisados por um observador humano ou pelo programa CDCOM. Os
resultados da andlise pelo CDCOM sdo apresentados em forma de grafico no qual o didmetro
do disco ¢ a funcao da espessura do ouro. Da probabilidade de detec¢ao medida em cada
célula, a curva CDC pode ser estimada para um dado limiar de deteccdo, sendo que para o
calculo da curva CDC ¢ utilizado um modelo baseado no esquema de interpolacdo para
ajustar uma curva através dos dados (KARSMMEIJER; THIJSSEN, 1996). Sendo p(t) a
probabilidade de detec¢do de um disco de certo tamanho com espessura ¢t em fun¢do do
contraste C, uma curva psicométrica ¢ entdo ajustada, de acordo com a equagdo 22

(KARSMMEIJER; THIJSSEN, 1996; VELDKAMP et al, 2003).

0,75
p(t) = m + 0,25 (22)

onde C(7) ¢ o logaritmo do sinal de contraste. Considerando que o contraste ¢ definido como a
diferenga de intensidade entre o objeto e a regido de fundo, dividido pela intensidade da
regidio de fundo, tem-se que C(t) =log(l — e #). Fazendo-se a aproximacio C =
log(ut) e considerando ut < 1, Crpode ser escrito como log(uty) com tr sendo a espessura
limiar em fun¢do do tamanho do disco. Para um coeficiente linear de atenuag¢dao do ouro,
u=190 mm™, e f= parametro de ajuste.

A taxa de deteccdo (C7) que pode ser escolhida pelo usudrio define o limiar para a
computagdo das curvas CDC. A taxa de detec¢do pode estar entre 50% e 75%. Um limite de
respostas corretas de 62,5% ¢ usado para determinar o limite de contraste, e representa a
metade da curva psicométrica (VELDKAMP et al., 2003, VERBRUGGE, 2007; BURGHT et
al., 2010). Resultados para os quais a curva psicométrica tenha poucos pontos de dados sdo
desconsiderados. O diagrama de pontuag¢do do detalhe do contraste na figura 21(a) indica o
percentual de posicdes corretamente detectadas, e a visualizagdo dos resultados combinados
do CDCOM, como mostrado na figura 21(b), resumidos na tabela de espessuras detectadas
em relagdo aos respectivos diametros.

Os valores da espessura das estruturas avaliadas no CDMAM obtidas pela leitura das
médias das imagens pelo CDCOM, e apresentados nas curvas CDCs, foram convertidos em
limiar de contraste utilizando o espectro publicado no European Guidelines (2006) para o
CDMAM. Os dados foram obtidos a partir de uma determinada espessura de ouro e de um
contraste nominal para um feixe de raios X definido com uma tensdo de tubo de 28 kV e

combinacao alvo/ filtro de Mo/Mo.



81

A tabela 3 apresenta os valores das taxas de deteccdo C (t), que no European Guidelines
(2006) sao chamados de contraste de radiacdo do disco de ouro (C;), para condigdes de
exposicao mamograficas padroes.

Os valores de C; sao utilizados para as conversoes das espessuras obtidas nas leituras
das imagens do CDMAM em limiar de contraste. Uma curva polinomial de terceira ordem
pode ser ajustada para se obter o contraste do limiar médio para cada detalhe, utilizando a

equacao 23.

(a) Contrast Detail Score Diagram (b) Contrast Detail Curve: IQFinv=74.5, %Dect= 66.7
Number of analysed images: 2, Detection rate(%): 62.5 Number of analysed images: 2, Detection rate(%): 62.5
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Figura 22- (a) Diagrama de pontuagdo de contraste detalhe baseado nos resultados da tabela 3.
Células sem discos de ouro sdo representados por quadrado cinza. Células com menos ou igual 25%
de discos detectados sdo apresentadas brancas. Células com 100% de discos detectados sdo
representadas por discos vermelho forte. As outras células sdo representadas em um disco vermelho
mais ou menos palido, proporcional ao seu percentual de taxa de deteccdo. (b) curva CDC resultante.
Abaixo a tabela resumo dos didmetros e espessuras resultantes das imagens avaliadas pelo CDCOM.
(Fonte: BURGHT et al., 2010).

LC=a+bx 1 +cx2+dx3 (23)

Onde: LC= limiares de contraste (%) calculados a partir do espectro de energia de
28 kV Mo/Mo, x= didmetro (mm), a, d, c e d sdo coeficientes ajustados.

Apesar de a leitura automatica ser mais rapida, os protocolos fornecem os resultados
baseados na leitura humana (NHSBSP, 2009). Os resultados fornecidos pelo CDCOM sao
diferentes dos obtidos em leituras de observadores, como descrito em VISSER e

KARSSMEIJER (2008).
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Na tabela 4 sdo apresentados os valores limites aceitaveis de contraste para os detalhes
de didametros 2,00, 0,50, 0,25 € 0,10 mm.

Nos trabalhos de YOUNG et al., (2008) foram comparados os resultados dos limiares
de contraste que foram avaliados por observadores de trés centros de diagnostico (Guildford,
Nijmegen and Leuven) e, posteriormente avaliados pelo CDCOM. Foram aplicados quatro
diferentes métodos de deteccdo e encontrada uma correlagdo entre os resultados do processo

automatico e aqueles obtidos por leituras humanas.

Tabela 3- Valores do contraste de radiagdao-Cr- do disco de ouro, para condigdes de
exposi¢cdes mamograficas padrdes.

Coluna Espessura [pm] C:[%]
1 0,03 0,52
2 0,04 0,70
3 0,05 0,87
4 0,06 1,04
5 0,08 1,39
6 0,10 1,73
6 0,13 2,25
7 0,16 2,76
8 0,20 3,44
9 0,25 4,28
10 0,36 6,11
11 0,50 8,38
12 0,71 11,68
13 1,00 16,05
15 1,42 22,00
16 2,00 29,53

Fonte: European Guidelines (2006)
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Tabela 4- Valores limites aceitaveis de contraste para 28 kV Mo/Mo.

Didmetro (mm) Limiar de contraste (%) Valor aceitavel da espessura
para 28 kV, Mo/Mo do disco (zm)
2,00 <1,05 0,069
1,00 <1,40 0,091
0,50 <2,35 0,150
0,25 <5,45 0,352
0,10 <23,0 1,680

Fonte: European Guidelines (2006)

Os limites resultantes para cada didmetro sdo convertidos para leitura humana por meio
da relagdo descrita na equagdo 24. Com este método, a leitura humana ¢ prevista com a leitura

do computador e ¢ denominada Limiar de Contraste Previsto (LC,):

LCp = a[LCqyto]™ (24)

LC, = limiar de contraste previsto
LCuo = leitura do computador (usando CDCOM)

a e n =padrdes de ajuste

Com estes resultados, o LC,, deve ser utilizado para ser ajustado e obter o limiar de
contraste médio para cada detalhe usando a equagdo 23, de modo a identificar o padrdo de
conformidade dos valores limites definidos pelo European Guidelines (2006).

Os valores de a e n foram experimentalmente determinados para um observador tipico e

o LC, pode ser definido usando a equagado 25 (YOUNG et al, 2006b; NHSBSP, 2007).

LCy = rLCauto (25)

onde r ¢ a relagdo média entre o limiar de contraste entre a leitura humana e a automatica
(determinada experimentalmente). O valor de r € 1,98 para o detalhe de 0,50 mm de didmetro,
1,82 para o detalhe de 0,25 mm de diametro, e 1,50 para o detalhe de 0,10 mm de didmetro
(NHSBSP, 2009).

As exposigoes do CDMAM foram realizadas da seguinte forma:
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2)

3)

4)

5)

6)

7)

8)

9)
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O potencial do tubo foi selecionado automaticamente a partir da espessura da
mama simulada;

Distancia focal de 65 cm;

Utilizou-se grade e bandeja de compressao;

O CAE foi utilizado nos modos de exposicao: Auto tensdo, Auto Time e Auto
Filter, de modo a obter um amplo espectro de exposigdes;

Para cada conjunto de parametros de exposi¢ao do item 4, foram adquiridas oito
imagens do CDMAM 3.4 com camadas adicionais de PMMA simulando mamas
de 45, 53, 60 e 75 mm de espessura;

Para as técnicas fornecidas pelo CAE ou selecionadas no PACs, foi feita a
exposicdo do CDMAM com técnica manual, reproduzindo a técnica automatica
dentro das limitagdes do software do CAE do mamografo Lorad Affinity;

As imagens foram lidas e salvas no sistema Fuji em modo raw data, usando o
menu TEST/SENSITIVITY e modo de leitura SEMI-X2, sendo posteriormente
avaliadas pelo software CDCOM para leitura automatica dos dados. A taxa de
deteccao do CDCOM selecionada para as leituras foi de 62,5%;

Para cada um dos parametros de exposi¢ao foram utilizados os dados das curvas
CDCs para determinacao dos valores de contraste para cada espessura, utilizando
os valores de referéncia da tabela 3;

O valor médio do limiar de contraste para cada detalhe foi determinado usando a
equacdo 23 para o LC,y, € a equagdo 25 para o LCp, de acordo com os valores de

r de cada diametro avaliado .

Limiares de Contraste e CNR nas condicées clinicas

Com o objetivo de determinar os limiares de contraste nas condicdes clinicas, os

parametros de exposicao das projecdes craniocaudal direita (CCD) e esquerda (CCE) dos

exames de dois grupos de pacientes foram coletadas do PACS, e reproduzidas no CDMAM.

Para cada uma das técnicas de exposicdo mamografica, duas imagens do CDMAM foram

adicionadas ao CDCOM para a determinacdo da curva CDC média. Utilizando a tabela 3, as

espessuras obtidas nas curvas CDC foram convertidas em contraste € os valores de LCyy, €

LCp foram determinados. Os valores de LC, para os detalhes de didmetro 0,50 mm, 0,25 e

0,10 foram comparados com os valores de limiar de contraste minimo aceitavel apresentados



85

na tabela 4. O mesmo conjunto de pardmetros de exposi¢do foi utilizado para a determinacao
da CNR.

Como a pesquisa foi realizada com dados retrospectivos de pacientes que se
submeteram a exames na clinica DAPI, e a rotina de exames nao foi alterada, a dire¢ao da
clinica dispensou a necessidade de autorizagdo por comissdo de ética. A autorizacdo ¢

apresentada no Anexo A.

3.2.6 Definigao do valor de CNR alvo

A CNR alvo para uma técnica radiografica ¢ definida como o valor de CNR que permite
atingir o limiar de contraste minimo de 23% para os discos de 0,1 mm de didmetro no
simulador CDMAM (YOUNG et al., 2006a; YOUNG et al., 2006b). Para determinar a CNR
alvo obteve-se a curva dos limiares de contraste para os discos de 0,1 mm de didmetro
determinados, como descrito em 3.2.3, e corrigido para os observadores, em fun¢do dos
valores de CNR calculados para cada uma das diferentes técnicas radiograficas automaticas

obtidas com o CAE.

3.2.7. Selecao das técnicas radiograficas otimizadas

O valor da CNR alvo foi utilizado como referéncia para identificar e selecionar as
técnicas radiograficas para as diferentes espessuras de mama. Foram reproduzidas diversas
exposigdes com as espessuras correspondentes das placas de PMMA com técnicas
coletadas dos exames das pacientes, de modo a identificar aquelas que produziam valores
de CNR alvo e doses compativeis com as recomendagdes do European Guidelines (20006).

Para alcancar automaticamente estas técnicas radiograficas, foram realizados ajustes na
operagdo do CAE de cada unidade de mamografia pelo servigo de manutencdo como se
segue: para mamas de maiores espessuras (>7.0 cm), o filtro de Rh deveria ser selecionado
manualmente; selecionar o modo AUTOTIME e aumentar a tensdo em 1 ou 2 kV; para
mamas de espessura entre 2-3,5 cm, selecionar o modo AUTOTIME e reduzir a tensdo em

2 ou 3 kV. Com estes ajustes, o CAE promove um aumento no tempo de exposi¢ao, a fim



86

de produzir valores de mAs que sdo compativeis para que a grade HTC execute um ciclo
completo. Para mamas de espessura maiores que 7,0 cm, 0 modo AUTOTIME era usado e

o valor da tensdo selecionado manualmente.

3.2.8 Determinagao do tamanho da amostra de pacientes

A determinacdo do tamanho da amostra de pacientes é de significativa importancia,
para dar validade estatistica ao experimento. A area de saude admite, usualmente, um erro de
5%, o que equivale dizer que o intervalo de confianca dos testes ¢ de 95% (SAMOHYL,
2009).

Na teoria da amostragem, sdao consideradas duas dimensdes: o dimensionamento e a
composi¢ao da amostra. Na composi¢ao, foi considerado o tamanho da amostra infinita e no
dimensionamento a amostragem aleatoria simples. Se N> 30, as distribui¢des amostrais das
diferencas das médias tem aproximadamente uma distribuigdo normal.

Desta forma a distribui¢do continua de probabilidade, ou distribuicio normal

(SPIEGEL, 2004) ¢ dada pela equagao 26:

—(x=w)?
f(x) = TerP e 2p0p2 onde: -0 <x < 0 (26)

sendo que p = x,, ¢ o valor verdadeiro e DP ¢ o desvio padrdo verdadeiro.

Aplicando-se a distribui¢do normal padrao, com a mudanca de varidvel, z = x se a

média for p =0 e o desvio-padrdo DP = 1, equagdo 27 ¢ dada por:

=22 - 27
f(z)=\/%_xe2 ,comz=K=XD—;l @7)

onde: z ¢ a varidvel aleatéria normal padronizada, calculada a partir da distribui¢do normal
padronizada.
O tamanho da amostra para estimar o tamanho da média (WEYNE, 2004) ¢ definido

na equagao 28:
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_ z2DP3 _ z2.DP} _ 7
=R -« com d=X—u (28)

Onde DP, ¢ a estimativa inicial do desvio padrio; X é a média amostral; u é a média
populacional.

Para a definicdo de uma amostra com tamanho praticivel, o valor do nivel de
significancia foi definido em a=90%, (definido a partir do intervalo de confianca ((x-2DP,)
<x,< (x+2DP,)). De acordo com valores tabelados, z=1,645, estimando-se um desvio padrao
de 45 % (DP = 0,45) e um erro amostral de d = 0,1 (10 %) (WEYNE, 2004, VUOLO, 2005).
Desta forma, o valor de n calculado a partir da equagdo 28 ¢ de n = 54.9.

Corrigindo o valor de n para populacdes finitas de tamanho N, o tamanho da amostra n

(equagdo 29) sera dado por:

n.N
Neorrigido = ~ oy (29)

n+N
Como, neste trabalho, a clinica realiza, mensalmente, em média, N=940 exames de

mamografia por sala tem-se que Ncorrigizo = 52 pacientes por sala.

Durante os experimentos para a implantagdo do processo de otimizagao, a rotina clinica
foi mantida. Dois grupos de pacientes foram selecionados, e dados dos exames foram
coletados a partir do PACS, como: idade, espessura de mama comprimida, dados técnicos do
exame, assim como o valor de tensdo, mAs, combinagdo alvo/filtro. O primeiro grupo de
dados foi adquirido com configuragdo original do CAE (Grupo 1) e o segundo (Grupo 2),
apos os ajustes no CAE, de acordo com os parametros de exposi¢cao otimizados.

Para ambos os grupos, ndo houve distin¢do entre a idade do paciente, a composi¢do ou a
espessura da mama. No entanto, somente foram selecionados exames de mulheres que
poderiam sugerir diferentes achados, como nodulos ou microcalcificagoes.

Para a determinagdo dos limiares de contraste nas imagens clinicas, dose e qualidade da
imagem em ambas as salas, foram avaliados os exames de 293 pacientes, nas projecdes CCD
e CCE, totalizando 586 imagens.

O Grupo 1 ¢ formado pelas imagens adquiridas antes dos ajustes no CAE, e o Grupo 2 ¢
formado pelas imagens adquiridas apds os ajustes do CAE. Na Sala 1 foram coletados os

dados de 72 pacientes no Grupo 1 e de 71 pacientes no Grupo 2.
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Identificou-se que na Sala 1, 89,8% das espessuras médias de mama encontravam-se no
intervalo entre 45 ¢ 75 mm. Desta forma a amostra foi reduzida para 70 pacientes no Grupo 1
e 67 pacientes no Grupo 2. Na Sala 2 foram coletados os dados de 78 pacientes no Grupo 1 e
72 no Grupo 2. O percentual das espessuras médias de mama que se encontravam no intervalo
entre 45 ¢ 75 mm na Sala 2 foi de 86,1%. A amostra foi entdo reduzida para 67 pacientes no

Grupo 1 e 63 pacientes no Grupo 2.

3.2.9 Analise Estatistica

Os valores de CNR, limiar de contraste, dose glandular média e qualidade de imagem,
foram avaliados também por métodos estatisticos, com o objetivo de verificar se existe
diferenca estatisticamente significativa entre os resultados destas grandezas entre os Grupos 1
e 2. Para esta avaliacdo foi utilizado o Statistical Package for the Social Sciences (SPSS)
version 17.0. O método estatistico utilizado para compara¢do de duas amostras foi o “Teste de
Student de Comparagdo de Médias para Dados Pareados”. O intervalo de confianca da
diferenca foi definido em 95%.

A média e o DP foram calculados para cada critério e o teste r de Student foi aplicado
para comparar a qualidade de imagem do Grupo 1 e do Grupo 2, separadamente para as
espessuras da mama 45 e 53 mm, e 60 e 75 mm. As espessuras foram agrupadas com o
objetivo de minimizar o impacto das variagdoes de dados que interferissem nos resultados entre
as amostras dos Grupos 1 e 2, bem como das espessuras das mamas selecionadas para o
estudo.

Com o objetivo de quantificar a chance do que foi observado ou resultados mais extremos,
sob a hipotese de igualdade dos grupos, a probabilidade de significancia (p) onde p< 0,05
indica que existem diferencas significativas entre os grupos comparados.

A classificacdo do grupo de espessuras a que cada mama pertencia foi realizada com
base nos valores médios nas incidéncias cranio caudal direita (CCD) e cranio caudal esquerda

(CCE).
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3.2.10 Avaliagdo da qualidade da imagem nas imagens clinicas

Com o resultado da dose recebida por mamas reais e ndo homogéneas, a qualidade da
imagem pode ndo ser facilmente prevista a partir de medi¢gdes de quantidades fisicas como
SDNR ou DGM (IAEA, 2011). Desta forma, o impacto do processo de otimizagdo foi
avaliado também a partir de analises das imagens clinicas das pacientes.

Trés radiologistas especialistas em mamografia avaliaram, de forma independente, a
imagem nas incidéncias cranio caudal direita (CCD) e cranio caudal esquerda (CCE), os
exames dos pacientes do Grupo 1 e do Grupo 2 de acordo com os critérios estabelecidos em
Ongeval et al., 2008 e EUREF 2010. As anélises foram realizadas utilizando-se os monitores
para laudo.

Os radiologistas consideraram os 12 critérios de qualidade de imagem para a
mamografia digital, apresentados na tabela 5, e que envolvem questdes sobre estruturas
anatomicas, ruido e contraste em areas de valores de pixels altos ou baixos, sobre nitidez e

contraste da imagem.

Tabela 5- Critérios de qualidade da imagem, pontuacao 1 = cumprido, pontuacao 0 = nao
cumprido. Fonte: (ONGEVAL et al., 2008; EUREF, 2010).

1 Visualizagdo da linha da pele lou0

2 Visualizagao das estruturas vasculares através do parénquima denso lou0

3 Nitida visualiza¢do das estruturas vasculares e fibrosas € do misculo | 5y 0
peitoral

4 Nitida reproducao das estruturas da pele ao longo do musculo 1 ou0
peitoral

5 Visualizagao dos ligamentos de Coopers e estruturas vasculares nas 1 ou0
areas claras

6 Visualizagao dos ligamentos de Coopers e estruturas vasculares nas 1 ou0
areas escuras

7 Areas claras sem ruido perturbante (pseudomicrocalcificagoes 1 ou0
devido a ruido)

3 Areas escuras sem ruido perturbante (pseudomicrocalcificagdes 1 ou0
devido a ruido)

9 Contraste suficiente nas areas claras lou0

10 Contraste suficiente nas areas escuras lou0

11 O tecido glandular ¢ claro lou0

12 O fundo € escuro lou0
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Para cada parametro, eles poderiam escolher 'l' para o critério cumprido e '0' o ndo
cumprido. Os radiologistas também poderiam comentar sobre a presenga de artefatos nas
imagens e utilizar a variagdo dos niveis de janelas de contraste e uso de ferramentas de
ampliacao.

A figura 23 apresenta as incidéncias CCD e CCE de um exame de mamografia onde
os critérios de posicionamento sdo cumpridos, permitindo a visualizagdo das estruturas de

interesse e identificacdo dos 12 critérios definidos na tabela 5.

Figura 23- Incidéncias CCD e CCE de um exame adequadamente posicionado: visualizagdo adequada
do parénquima, gordura retromamaria e o musculo peitoral. Fonte INCA, 2012.

3.2.11 Dose Glandular Média (DGM)

A avaliacdo da DGM foi realizada neste trabalho em duas etapas distintas, ou seja, na

determinagdo das DGM para as técnicas de exposi¢ao obtidas com o uso do CAE para a



91

determinagdo do CNR alvo e limiares de contraste; na determinagdo da DGM das mamas
comprimidas dos exames das pacientes selecionadas nos Grupos 1 e 2.

Todos os dados extraidos do PACs foram anotados, ou seja, tensdao (kV), mAs, e as
combinagdes alvo/filtro empregadas no exame. Tais dados foram utilizados para determinar

os valores de Kj e DGM para cada uma das incidéncias CCD e CCE.

Determinacdo da Camada Semirredutora (CSR)

A determinacdo da CSR tem por objetivo verificar a qualidade do feixe de raios X. A
CSR ¢ a espessura de um determinado material necessaria para reduzir a intensidade do feixe
de radia¢do a metade do seu valor inicial. A determinacdo da CSR foi realizada com feixe
colimado para minimizar a influéncia da radia¢do espalhada. A sonda do dosimetro PTW
DIADOS foi posicionada sobre o simulador de PMMA de 40 mm de espessura, pois o sensor
de estado solido € aberto apenas na parte superior central, como mostrado na figura 16(b) para
nao captar a radiacao proveniente do retroespalhamento.

O centro do detector foi posicionado a 40 mm distante da borda da parede toracica e
centrado lateralmente na superficie da bandeja de suporte da mama. A bandeja de compressao
do mamografo foi posicionada na saida do tubo de raios X, e utilizada como suporte para
placas de Al com espessuras de 0,1 mm utilizadas como atenuadores da radiagdo de saida. A
CSR foi determinada nos intervalos entre 25 e 34 de tensdo e foi selecionado o valor de 10
mAs para a carga aplicada ao tubo, reproduzindo as condig¢des clinicas para selecdo do alvo e
do filtro. Foram realizadas trés exposi¢des para se estabelecer a reprodutibilidade sem os
atenuadores de Al e as leituras do dosimetro foram registradas. As exposi¢des foram
repetidas, acrescentando-se placas de aluminio de 0,1 mm até 0,6 mm de espessura. A
espessura total dos atenuadores foi selecionada tal que seu valor ultrapassasse a CSR
esperada, ou seja, metade do valor da leitura sem atenuadores. A CSR do feixe foi
determinada graficamente por interpolagdo dos valores medidos para véarias espessuras do
atenuador.

A tabela 6 apresenta os valores tipicos de CSR para diversos tipos de espectro de raios

X em equipamentos de mamografia.
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Tabela 6-Valores tipicos de CSR para diferentes tensdes e combinagdes alvo/ filtros.

CSR (mm Al)
Tensao (kV) Mo/Mo Mo/Rh Rh/Rh W/Rh
25 0,33+ 0,02 0,40+0,02 0,38+0,02 0,52+0,02
28 0,36:0,02 0,42+0,02 0,43+0,02 0,54+0,02
31 0,39+0,02 0,44 £0,02 0,48+0,02 0,56+0,02

Fonte: DANCE et al., (2000a); European Guidelines (2006)

Medida do Rendimento do Tubo de Raios X no Ponto de Referéncia para combinacoes

Alvo/Filtro, Tensoes do Tubo (kV) e Cargas Aplicadas (mAs)

Para a filtracdo selecionada, o rendimento do tubo de raios X é medido por um
conjunto representativo de tensdes do tubo e as cargas de tubos que adequadamente fornecem
amostras dos parametros de exposi¢ao utilizados em pacientes.

A calibrac¢ao do dispositivo de indicagdo da espessura da mama foi verificada antes
que o processo de coleta das imagens em cada um dos grupos fosse realizado. Entretanto,
nenhuma corre¢do foi necessaria, pois o dispositivo registrava adequadamente as espessuras
de cada mama submetida ao exame e o rendimento do tubo de raios X e a DGM puderam ser
avaliados.

O rendimento do tubo de raios X foi medido com o dosimetro, diagnostico PTW
DIADOS E, com a bandeja de compressdo da mama instalada. O ponto de referéncia da
medida do Ki pelo dosimetro ¢ 40 mm acima do suporte da mama, a 40 mm da borda da
parede torécica e centralizado lateralmente. A medida foi feita para todos os valores de tensao
que abrangessem toda a faixa utilizada para radiografar as pacientes para cada combinagao
alvo/filtro, com valores de 50 e 100 mAs.

As etapas abaixo, descritas na sequéncia de 1 a 6 descrevem o procedimento para a
determinagdo do rendimento do tubo de raios X, de acordo com a IAEA, (2007) e

COUTINHO (2009).

1) O mamografo foi posicionado para a Incidéncia Craniocaudal; e para cada combinagao
alvo-filtro usada nos exames, foram selecionados valores de tensdo para a medida do

rendimento que abrangessem toda a faixa utilizada para radiografar as pacientes;
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2) O centro do detector foi posicionado no ponto de referéncia para a medida e foi
selecionado o modo de exposi¢do manual;

3) Foi selecionada a combinagdo alvo/filtro, como identificada no passo 1;

4) Foi selecionado um dos valores de tensdao escolhidos no passo 1 para a combinagao
alvo/filtro selecionada no passo 3. Apos a exposicao, a leitura do dosimetro (L) foi
registrada;

5) Foram feitas mais duas exposicoes e registradas as leituras do dosimetro;

6) Os passos 4 ¢ 5 foram repetidos para cada valor escolhido de tensdao e para cada

combinagdo alvo/filtro selecionada.

A partir das médias das 3 exposigdes, o valor médio de L foi determinado no ponto de

referéncia, e o rendimento do tubo calculado a partir da equagao 30:

onde krp € o fator de corre¢do para as condigdes normais de temperatura e pressio, neste caso,
foi considerado igual a 1, pois o dosimetro PTD DIADOS E possui detectores semicondutores
e independe desses fatores. O coeficiente de calibragdo do detector, dado por Niq, € kg, € 0
fator que corrige as dependéncias da resposta do dosimetro da qualidade de calibragdo, Qy,
para a qualidade Q, do feixe de raios X que esta sendo usado, sendo que esta qualidade ¢
indicada pelo valor da CSR.

A partir destes resultados de R, medidos no ponto de referéncia e com a aplica¢do da
lei do inverso do quadrado da distancia, os valores de R, e consequentemente da DGM podem
ser obtidos para qualquer ponto de referéncia, ou espessura de mama, utilizando-se os valores

apropriados de CSR.

Determinacdo da Dose Glandular Média (DGM)

A DGM foi avaliada a partir do rendimento do tubo de raios X. Devido a dificuldade
em estimar a DGM diretamente na mama, ¢ usual empregar fatores de conversdo que
relacionam K; a dose. A dose na mama varia amplamente com a composicdo mamaria e a
espessura, assim como com a escolha do equipamento e a técnica de exposi¢ao. Os fatores de

conversao para estimar a DGM na mama da medicdo do K; podem ser expressos unicamente
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em func¢do do valor da CSR para uma escala de espectros de raios X dos alvos de Mo, Rh e de
W (DANCE et al., 2000a).

A DGM foi calculada para cada técnica radiografica, obtidas para os simuladores ou a
partir da reproducao dos fatores de exposi¢do das pacientes a partir dos valores de K; e dos
valores tabelados para os coeficientes de conversao (tabelas 6, 7 e 8), considerando-se o valor

da CSR e da espessura de PMMA de acordo com a equagdo 31.

DGM = K;gcs (31

onde K; ¢ o kerma incidente no ar (sem retroespalhamento) medido na superficie da placa de
PMMA com um dosimetro calibrado e especifico para mamografia. O fator g converte o Ki
na DGM para mama de 50% de glandularidade (depende da CSR e da espessura da mama); o
fator ¢ promove a correcdo para mamas com glandularidades diferentes de 50% (mamas
tipicas da faixa etdria entre 50 e 64 anos, depende da CSR, espessura e glandularidade da
mama), ¢ o fator s corrige o calculo da dose glandular média em fung¢do da combinagdo

alvo/filtro. Os valores de Ki foram determinados a partir da equagdo 32:

K; = Kref. (ﬁ)2 .mAs (32)

Xreal

sendo Ky o valor de kerma medido pelo dosimetro na posi¢do de referéncia, que neste
trabalho foi de 61 cm (o dosimetro foi posicionado sobre a placa de 40 mm de PMMA); xref
corresponde ao ponto de medida do K, e x..as ¢ a espessura real que estd sendo avaliada
corrigida para cada mAs. Correcdes de exposicdo em relacdo as técnicas manuais €

automaticas foram feitas para o célculo da DGM clinica.

Apresentado na tabela 7, para uma determinada faixa de CSR, o fator g corresponde a

uma mama com glandularidade de 50%.



Tabela 7- Valores g em fungdo da CSR para diversas espessuras de PMMA.
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Espessura Espessura Fator g (mGy/mGy)

PMMA equivalente

(mm) de tecido CSR (mm Al)

Eﬁ‘r‘r‘l‘fﬂ" 025 030 035 040 045 050 055 0,60

20 21 0,329 0,378 0,421 0,460 0,496 0,529 0,559 0,585
30 32 0,222 0,261 0,294 0,326 0,357 0,388 0,419 0,448
40 45 0,155 0,183 0,208 0,232 0,258 0,285 0,311 0,339
45 53 0,130 0,155 0,177 0,198 0,220 0,245 0,272 0,295
50 60 0,112 0,135 0,154 0,172 0,192 0,214 0,236 0,261
60 75 0,088 0,106 0,121 0,136 0,152 0,166 0,189 0,210
70 90 } 0,086 0,098 0,111 0,123 0,136 0,154 0,172
80 103 ) 0,074 0,085 0,096 0,106 0,117 0,133 0,149

Fonte: DANCE et al., (2000a); European Guidelines (2006)

O fator ¢ apresentado na tabela 8 introduz uma corre¢cdo para mamas de glandularidade

diferente de 50%, aqui apresentado para mamas tipicas da faixa etéria entre 50 e 64 anos.

Tabela 8- Fatores ¢ para simulagdo da mama com PMMA.

Espes- Espessura Glandulari- Fator ¢

Bl de e et CSR (mm AD

(mm) g‘;‘;l)éri" de mama 030 035 040 045 050 055 0,60
20 21 97 0,889 0,895 0,903 0,908 0,912 0,917 0,921
30 32 67 0,940 0,943 0,945 0,946 0,949 0,952 0,953
40 45 41 1,043 1,041 1,040 1,039 1,037 1,035 1,034
45 53 29 1,109 1,105 1,102 1,099 1,096 1,091 1,088
50 60 20 1,164 1,160 1,151 1,150 1,144 1,139 1,134
60 75 9 1,254 1,245 1235 1231 1225 1217 1207
70 90 4 1,299 1,292 1,282 1275 1270 1260 1,249
80 103 3 1,307 1,299 1,292 1,287 1283 1273 1,262

Fonte: DANCE et al., (2000a); European Guidelines (2006)

Na tabela 9, sdo apresentados os valores de s. Este fator corrige o célculo da dose

glandular média em funcdo da combinagdo alvo/filtro, selecionada para a exposigao.
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Tabela 9- Valores de s para os espectros usados clinicamente em mamografia digital.

Combinacao Alvo / Filtro

Fator
Mo/Mo Mo/Rh Rh/Rh Rh/Al W/Rh W/Al

1,000 1,017 1,061 1,044 1,042 1,050
Fonte: DANCE et al., (2000a); European Guidelines (2006)

A tabela 10 apresenta os limites de referéncia da DGM denomidados aceitaveis e
alcangéveis, por espessura de PMMA, definidos no European Guidelines (2000).

Estes limites foram utilizados como referéncia para a selecdo dos paramtros de
exposicdo para a defini¢do do valor da CNR alvo no procedimento de otimizacdo da

qualidade da imagem neste trabalho.

Tabela 10- DGM definida por espessura de PMMA e equivalente em tecido mamario.

Espessura Espessura equivalente ..
de PMMA . L . Valores limites
(mm) de tecido mamario (mGy)
(mm)
aceitavel alcancavel

20 21 <10 <0,6
30 32 <1,5 <10
40 45 <2,0 <L6
45 53 <2,5 <2,0
50 60 <3,0 <24
60 75 <4,5 <3,6
70 90 <6,5 <51

Fonte: European Guidelines (2006)

No formalismo da teoria dos erros, o valor verdadeiro de uma grandeza ¢ considerado
desconhecido, sendo que o melhor valor e a respectiva incerteza s6 podem ser obtidos e
interpretados em termos de probabilidade (VUOLO, 2005).

O célculo da DGM de pacientes envolve a determinagdo de inumeros parametros,
havendo incertezas associadas na determinagdo de cada um deles. Dentre os fatores temos os
tipos de detectores avaliados e também aqueles utilizados nas leituras, a precisdo da leitura, a

incerteza na posicao de medigdo, a precisdo de indicagdo da carga aplicada ao tubo de raios X,
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a incerteza nos coeficiente de conversdo, devido as incertezas de medicdo na CSR, e as
incertezas na determinagao da espessura da mama, dentre outras.

No Guia Europeu de Dosimetria (IAEA, 2007), sao definidos os fatores que contribuem
para a medida de incerteza na estimativa da dose glandular média da mama, usando um
fantoma de 45 mm de espessura e um dosimetro para radiodiagnostico. Varios componentes
de uma medi¢do contribuem para a incerteza, sendo que podem ser agrupados em duas
categorias, de acordo com o método utilizado para estimar seu valor numérico: a incerteza
tipo A para os componentes que sao avaliados com o auxilio de métodos estatisticos e a
incerteza tipo B, para aqueles que sdo avaliados por outros métodos. O Guia Europeu
apresenta também exemplos de incertezas padrdo, decorrentes de cada contribui¢do, sua
combinagdo quadratica e o valor da incerteza expandida (k=2). Para dosimetros de
radiodiagndstico, a incerteza relativa expandida da medida esta entre 8% e 14%, dependendo
do cenario selecionado.

Os fatores que contribuem para a medida da incerteza na determina¢do da DGM para
pacientes sao apresentados na tabela 11 (IAEA 2007).

De acordo com a tabela 11, as incertezas na determinacdo da DGM neste trabalho
foram definidas: Incerteza padrao (k=1) e incerteza padrdo relativa (k=2) (COUTINHO,
2009).

Tabela 11- Fontes de incerteza na determinagdo da DGM

Fonte da incerteza Incerteza (k=1) (%)
Cenario de medida 6,3
Precisdo da leitura® 0,6
Incerteza na posicio de medida® 0,4
Precisdo na indicagdo da carga no tubo 1,0
Incerteza no coeficiente de conversao devido a incerteza de 3% 1,7
na medida de HVL
Incerteza no coeficiente de conversao devido a incerteza na 6,4
espessura de mama de 5 mm°
Incerteza padrao combinada relativa para um unico paciente 9,2
(k=1)
Incerteza expandida relativa para um tnico paciente (k=2) 18,4

(a) desvio padrao da média de trés leituras
(b) corresponde a + 2 mm da distancia foco-superficie de 600 mm
(¢) o erro inclui uma correcao pela lei do inverso do quadrado da distancia.
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Neste trabalho, para a incerteza tipo A € considerado o desvio padrio da média na
DGM para cada grupo de espessura de mama.

A determinacdo do tamanho da amostra adequada para a avaliagdo também reduz a
propagacao da incertezas. No caso da avaliacao dos valores da DGM clinica, o tamanho da
amostra foi dobrado, pela a anélise dos valores de dose das incidéncias CCD e CCE.

A andlise do valor de p, no Teste de Student de Comparagdo de Médias para Dados
Pareados também fornece informagdes auxiliares importantes quanto as incertezas medidas.

O valor da incerteza expandida relativa para o dosimetro utilizado foi de 18,4%, de

acordo com a tabela 11 (COUTINHO, 2009).

3.2.12 Controle de Qualidade nos monitores de laudo

A iluminagao do ambiente onde o monitor esta inserido possui influéncia direta sobre a
qualidade da imagem, portanto, sua avalia¢do ¢ de extrema importancia. Devido ao fenomeno
de reflexdo na tela do monitor, sob iluminagdo excessiva, a imagem pode ser exibida com
artefatos ou contraste reduzido. A avaliacao da iluminagao ambiente foi realizada antes de se
iniciar o teste de aceitacdo e assim mantida (AAPM, 2005).

As fontes de luz do ambiente foram acionadas, de acordo com a rotina diaria do
ambiente (inclusive os negatoscopios e outros monitores). Manteve-se desligado o monitor a
ser avaliado. Com o fotometro posicionado no centro do monitor, porém com a face do
detector voltada para o exterior, foi efetuada a medida da iluminagdo ambiente.

Nao existe ainda uma defini¢do de um valor limite para a iluminagdo ambiente. Sabe-
se que uma iluminagdo excessiva exerce grande influéncia no contraste da imagem, porém, a
definicdo desse limite depende da luminincia minima e das caracteristicas de reflexdo do
monitor. O European Guidelines (2006) recomenda que a iluminacdo ambiente seja
estabelecida em valores inferiores a 10 lux.

Antes de iniciar os testes, a localizacdo dos monitores foi verificada e, quando

necessario, ajustes apropriados foram realizados. Sao feitas as seguintes consideragdes:

1) os monitores devem sempre estar posicionados de modo a minimizar a reflexdo

especular de fontes de luz diretas, como luzes de teto, negatoscopios, ou lampadas
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cirargicas. A partir da orientagdo comumente utilizada para a avaliacdo da imagem, com
o monitor desligado, ndo devem ser observadas reflexdes de fontes diretas;

2) os monitores nao devem estar localizados em areas de forte campo magnético, por
exemplo, nos arredores de equipamentos de ressondncia magnética, salvo devidamente
blindados;

3) devem ser posicionados ergonomicamente, com o centro da tela ligeiramente abaixo

do nivel dos olhos para evitar tensao no pescogo e costas durante a avaliacao.

Os monitores foram ligados aproximadamente 30 min antes da avaliagdo, para
estabilizacao dos circuitos eletronicos, conforme recomenda o fabricante.

Como os monitores EIZO s3o equipados com programa de autocalibracdo para
conformidade com o padrdo DICOM Fung¢do de Apresentacdo da Escala de Cinza Padrao
(GSDF), utilizando o software RadiCS, o procedimento de calibragdo foi executado antes do
inicio dos testes. Além disso, uma avaliacao da funcionalidade geral do sistema foi verificada
pela breve visualiza¢dao do padrao TG18-QC, figura 23, observando a distin¢do dos 16 niveis
de luminancia, a linearidade da escala de cinzas nas barras laterais, além da auséncia de
artefatos grosseiros como distor¢ao e borrosidade de bordas ou tremores.

Cabe ressaltar que nas imagens dos padrdes, ndo sera possivel representar, de forma
fidedigna, todas as estruturas contidas nos mesmos, devido limitagdes do método de
visualizacdo. Nestes padrdes, as variacdes de contraste ou de resolucdo espacial ocorrem em
intervalos de pixel ou de frequéncias em que ndo ¢ possivel reproduzir fora dos sistemas de

visualizag¢do projetados para imagens médicas.

Avaliagdo dos padroes

Com base na revisao das principais referéncias internacionais, a metodologia aplicada
utilizou as imagens padrdao Task Group 18 (TG18), disponiveis no menu de controle de
qualidade dos monitores.

Os padrdes foram centralizados na area ativa do monitor, sendo possivel visualizar
suas bordas. Qualquer ajuste de tamanho deve ser feito antes de desenvolver a medicao de
luminancia. Os padrdes de avaliagdo visual foram avaliados a uma distancia de 30 cm.

Os padrdes em formato DICOM foram visualizados com largura (WW) e nivel de
janela (WL) configurada para abranger uma escala de valores de pixel desde 0 a 4095 (WW=
4096 ¢ WL=2048), exceto para os padrdes TG18-PQC, TG18-LN e TG18-AFC, nos quais
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esses valores foram: WW=4080 e WL= 2040. Para os padrdes de 8-bit, a escala de valores de
pixel deve ser de 0 a 255, o que implica em WW=256 ¢ WL~=128.

Para a avaliagdo ¢ preferivel que os padrdes sejam visualizados utilizando as
configuragdes de exibicdo utilizadas clinicamente. Além disso, nenhuma funcao de

processamento especial foi aplicada.

Padrao de Miiltiplos Propositos

Esse padrao, o TG18-QC, figura 24, permite a avaliagdo da qualidade geral da imagem
quanto a presenga de artefatos, distor¢do geométrica, resolu¢do espacial, luminancia,
contraste-detalhe, reflexdo e ruido. Na figura 24 ¢ identificado cada elemento de andlise. Para
identificacdo dos elementos do teste no padrao TG18-QC, foram observadas as configuragdes

mostradas na figura 24:

Elementos para Barras pretas e brancas
avaliacdo de para avaliacdo de
“Crosstalk” artefatos de sinal de video

Pares de linha na
frequéncia e na metade
da frequéncia de Nyquist
para avaliacdo da

resolucéo

LﬁP—_—]

Linhas com aspecto
de grade para
avaliacdo de distorcdo
geométrica

16 insercées com
diferentes valores de

Barras verticais com pixel para avaliagéo
variacdo continua de dalaﬁﬁggit;ada
valores de pixel para
avaliacdo da
profundidade de bit e
artefatos de contorno
vy Insercées com 5% e 95% da

luminancia minima e maxima,

| | respectivamente, também
‘ . f para avaliacdo da resposta da
| ] | luminancia

v

Padrdes “CX" para verificacdo da

InsercGes para avaliacdo do contraste- resolucdo (ndo aplicavel para
detalhe, da esquerda para a direita, monitores LCD)
inseridos em minimo, médio e maximo
valor de pixel

Figura 24- Imagem do teste TG18-QC, com identificacio de cada um de seus

elementos.
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1) Observou-se a aparéncia geral da imagem, observando se haviam artefatos, distor¢do
geométrica, sombreamento, principalmente nas transi¢des das barras preto e branco.

2) Avaliou-se se ¢ possivel visualizar nitidamente as inser¢des contendo 5% e 95% da
luminancia minima e maxima.

3) Observou-se se héd linearidade nos tons de cinza das 16 insercdes para avaliagdo da
resposta da luminancia, e no interior de cada uma delas, verificar se € possivel visualizar
quadrados menores de baixo contraste nos cantos, com e sem iluminagao ambiente.

4) A linearidade no tom de cinza das barras para verificacao da profundidade de bit também
foi observada.

5) Anotou-se até qual letra da insercao “Quality Control” foi possivel visualizar em cada
regido (minimo, médio e maximo valor de pixel) e comparou-se com o resultado obtido no
teste de aceitacao.

6) Observou-se a aparéncia das linhas inseridas na frequéncia e na metade da frequéncia de

Nyquist (no centro e nos quatro cantos do padrao).

A imagem ndo deve apresentar qualquer tipo de artefato como pontos brilhantes,
pontos escuros, riscos, sombras ou ndo e uniformidade. Para verificar se ndo ha artefato de
“Cross Talk”, os elementos presentes devem aparecer continuos e sem sombras. As bordas e
as linhas que dao um aspecto de grade ao padrdao nao devem apresentar distor¢ao geométrica.
As inser¢oes com 5% e 95% da luminancia minima e méaxima, respectivamente, devem estar
nitidas. As 16 inser¢des para avaliacdo da resposta da luminancia devem estar distintas,
exibindo linearidade entre os tons de cinza. No interior de cada uma dessas inser¢des devem
ser visualizados 4 quadrados menores de baixo contraste, um em cada canto, com ou sem
iluminacdo ambiente. As letras da insercdo “Quality Control” devem estar visiveis com
contraste decrescente nas regides de minimo, médio e méximo valor de pixel. Além disso, a
visibilidade das letras deve ser comparada com a do teste de aceitagdo, a fim de rastrear
alguma degradacdo no contraste. As linhas na frequéncia e na metade da frequéncia de
Nyquist devem estar distintas umas das outras. Para verificar visualmente se a profundidade
de bit esta adequada, a escala de cinza das barras verticais, nos lados direito e esquerdo do
padrdo, deve apresentar linearidade. As transi¢des pretas e brancas, que permitem identificar
artefatos de video, devem estar retilineas, uniformes, de mesmo tamanho e sem sombras. Caso
o contraste da imagem esteja insatisfatorio, recomenda-se diminuir a iluminag¢do ambiente. No

entanto, a mesma configuracdo de iluminagdo deve ser adotada durante a rotina clinica. A
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aparéncia desse teste também ¢ influenciada pelo mapeamento dos valores de pixel para

luminancia.

Lumindncia

A luminancia consiste na luz produzida pelo dispositivo de exibicdo que varia entre
Liin € Limax, juntamente com uma contribuicao fixa da reflexao difusa da iluminagao ambiente,
Lamp. O termo razdo de luminéncia, € utilizado para caracterizar um dispositivo de exibigdo e
refere-se, especificamente, a razdo entre a lumindncia maxima e minima na presenca da

componente luminancia ambiente, mostrado na equagao 33.

Lunax”/ Linin’ (33)

onde L’ ¢ definido pela equagdo 34 e L, pela equagdo 35

Lmax,: Lmax + Lamb (34) c Lmin,: Lmin + Lamb (35)

Devido ao sistema visual humano se adaptar as configuragdes de brilho, dois
dispositivos de exibi¢do podem ter aparéncia similar com diferentes valores de L;.x, enquanto
a razdo de luminancia, L.’/ Linin” € @ mesma.

A execucdo deste teste ¢ util para avaliar a escala de luminancia e a resposta do
contraste exibidas pelo monitor, o que, por sua vez, indicard a conformidade com o padrao
DICOM GSDF. O padrao GSDF ¢ definido como uma tabela de valores de luminancias de
modo que a mudanga de luminancia entre quaisquer dois valores sequenciais corresponda a
diferenca de luminéncia pico a pico (AL/L). Os valores indexados das séries de luminancias
sdo chamados de JND, (Just Noticiable Difference - Menor Diferenga Detectavel) (AAPM,
2005). Seguindo a configuracao recomendada pelo documento DICOM 3.14 (NEMA, 2000),
a série do padrao TG18-LN, é composta por 18 imagens (padrdes), cada uma consistindo de
uma regido central com certo valor de pixel que varia entre elas, ocupando 10% da area total
da imagem. A 4rea restante possui valor de pixe/ de fundo uniforme e igual a 20% do valor

maximo de pixel. Em uma série, a diferenca entre o valor de pixel da regido central de um
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padrdo e de seu subsequente ¢ a mesma, sendo, portanto, a variacdo do valor de pixel
igualmente espagada dentro de uma série. Cada padrao ¢ designado por TG18-LNx-y, onde x
¢ a profundidade de bir da série exibia e y ¢ o numero da imagem dentro da série, por

exemplo, TG18-LN12-01 significa ser a imagem 1 de uma série de 12 bits (figura 25).

1) A ilumina¢do ambiente foi reduzida aos menores niveis possiveis;

2) Posicionou-se o fotometro EIZO na regido central, de acordo com a figura
25, e amedida da luminéancia lida pelo fotdmetro foi registrada;

3) O software RadiCS alterou automaticamente a imagem para cada uma das 18
imagens do padrao;

4) Apos a realizagdo das medic¢des, desligou-se o monitor e foi restabelecida a
iluminacao local conforme utilizada no ambiente clinico (inclusive

negatoscopios e outros monitores).

A resposta do contraste obtido deve estar no intervalo de £10% com relacdo ao padrao
DICOM em monitores de classe primaria. Ja para a classe secundaria, esses limites sdo de +
20%.

O valor da razdo de luminancia, exibido pelo software deve ser maior que 250 para a
classe primaria e maior que 100 para a classe secundaria de monitores.
No caso de uma estacgao de trabalho com mais de um monitor, o L,x ndo deve diferir

mais que £10% entre eles. Os monitores avaliados pertencem a classe primaria.

indica o

agem

Figura 25- Imagem nimero 1 do Padrdo TG18-LN, série com 12 bits.
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Transferéncia de contraste associadas com a resposta de lumindncia do monitor e

dependéncia angular de visualizacdo.

Esse padrao foi utilizado para avaliar visualmente as caracteristicas da transferéncia
de contraste associadas com a resposta de luminancia do monitor e dependéncia angular de
visualizacdo. O TG18-CT, figura 26, ¢ um padrao de baixo contraste, que contém 16 regides
quadradas adjacentes com variacdo de luminancia, inseridas em um fundo uniforme. Uma
regido difere-se da outra pelo acréscimo de um valor constante de pixel. No centro de cada
regido existem dois alvos de meia-lua exibindo 2 valores de pixel de diferenca do fundo (é
mostrado um exemplo na lateral da imagem, sabendo que o a imagem impressa ndo possui
resolucdo de contraste suficiente). Além disso, nos quatro cantos de cada quadrado existem
alvos menores com + 4 valores de pixel de diferenga para a regido do fundo, assim como no
padrao TG18-QC. O processo de avaliagdo consiste em: identificar no interior de cada uma
das 16 regidoes, a presenca das 4 inser¢des de baixo contraste, nos quatro cantos, ¢ a

diferenciagdo dos alvos meia-lua no centro de cada regido.

Figura 26- Imagem do padrdo TG18-CT.

Os alvos no formato de meia-lua ao centro, assim como as 4 inser¢oes de baixo

contraste nos cantos, devem ser claramente demonstrados em todas as 16 regides.
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Visto que o padrao ¢ visualizado em um estado de adaptagdo visual, é esperado que a
transferéncia de contraste seja melhor nas regides intermedidrias do que nos extremos claro e
escuro. Uma falha comum ¢ nao ser possivel visualizar os alvos em uma ou duas das regides

€scuras.

Uniformidade de lumindncia

Esse teste ¢ executado automaticamente pelo software RadiCS e permite avaliar
quantitativamente a uniformidade de luminancia do monitor utilizando padrao TG18-UNLSO0,
figura 25. Apds abrir a imagem TG18-UNLS80, a medida da luminancia foi realizada no centro
€ nos quatro cantos, com o fotometro posicionado no centro de cada quadrado. Os valores

foram exibidos automaticamente pelo software RadiCS.

Vil B4l & Fanem
—

Figura 27- Imagem do padrdo TG18-UNL 80.

O desvio percentual para ambos os testes deve ser menor que 10% (Lmax-Lmin)

/Leentro < 0.1).

Ruido

O método visual para avaliar o ruido espacial de um sistema de exibicao ¢ baseado no
método para determinar o JND como uma fun¢do do tamanho, utilizando o padrdo TG18-
AFC mostrado na figura 28. Esse padrdo ¢ dividido em quatro quadrantes, cada um contendo
multiplos alvos de area quadrada. Em cada uma dessas areas quadradas, proximo a um dos

cantos, existe um pequeno alvo quadrado distribuido randomicamente com tamanhos
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correspondentes a 2, 3, 4 e 6 pixels, conforme se avanca de quadrante. A relagdo tamanho
contraste ¢ 20-2, 30-3, 40-4 e 60-6 para o 1°, 2° 3° e 4° quadrante, respectivamente. Além
disso, nos quatro cantos e no centro do padrdo existem outras areas quadradas maiores e
iguais entre si que contém em seu interior alvos de tamanho e porcentagem de contraste

variavel. Foi utilizado o seguinte método de avaliacao:

1) Exibiu-se a imagem com uma largura de janela (WW) igual a 4080 e¢ o centro da
janela (WL) igual a 2040.

2) A avaliagdo foi iniciada pelo quadrante superior esquerdo (1°), o qual contém a menor
relacdo tamanho-contraste. Foi verificada a visibilidade dos alvos em cada quadrante e
a quantidade de alvos que foi possivel visibilizar nos quadrados maiores, localizados

nos quatro cantos e no centro do padrao.

Figura 28- Imagem do padrdo TG18-AFC, foram realgados brilho e contraste para evidenciar as
caracteristicas do padrao.

A quantidade de alvos visualizados em cada uma das éareas quadradas deve ser
constante para um mesmo quadrante. Para monitores primarios € aceitavel que somente os
alvos de menor tamanho (alvos do primeiro quadrante) ndo estejam visiveis. Para monitores
secundarios, ao menos os alvos do terceiro e quarto quadrantes devem estar visiveis. Nos
quadrados maiores, localizados nos cantos e no centro do padrdo, deve ser possivel visualizar

a mesma quantidade de alvos.
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RESULTADOS E DISCUSSOES

Neste capitulo sao apresentados e discutidos os resultados dos testes realizados nos

equipamentos do sistema de mamografia digital, e os resultados da avaliacdo dos

componentes do processo de otimiza¢ao implementados na Sala 1 e na Sala 2.

4.1 TESTES DE CONTROLE DE QUALIDADE NOS COMPONENTES DO SISTEMA DE
MAMOGRAFIA DIGITAL

4.1.1 Mamografos

A tabela 12 apresenta os resultados dos testes de controle de qualidade realizados nos

mamografos das Salas 1 e 2 antes do procedimento de otimiza¢do, de modo a identificar os

padrdes de desempenho dos mamografos. Os testes foram realizados de acordo com os

procedimentos e limites definidos na referéncia (MS 2005).

Tabela 12- Valores de CSR avaliados na Sala 1 e Sala 2

Alvo/Filtro Mo/Mo Mo/Mo Mo/Mo Mo/Mo Mo/Mo
KV 24 26 28 29 30
CSR Sala 1 0,33 0,36 0,38 0,39 0,40
(mm Al)

CSR Sala 2 0,33 0,35 0,38 0,39 0,39
(mm Al)

Alvo/Filtro Mo/Mo Mo/Mo Mo/Rh Mo/Rh

KV 31 32 31 32

CSR Sala 1

(om Al 0,40 0,40 0,40 0,40

CSR Sala 2 0,40 0.41 0,40 0.41

(mm Al)
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Sao apresentados na tabela 13 os resultados obtidos para os valores de CSR na Sala 1
e na Sala 2, em fun¢do do valor de tensao (kV) avaliado. Os valores da CSR foram utilizados

para calcular a DGM.

Comparando os valores de CSRs da tabela 12, com os valores tipicos indicados na
tabela 6, verifica-se que para as técnicas de 26 kV Mo/Mo, 30 kV Mo/Mo, e 32 kV Mo/Rh, a
diferenca entre os valores médios das CSRs das Salas ¢ de 2,7%. Para as demais combinagdes
e energias, os valores da CSR estdo de acordo com as recomendagdes. Valores de CSR abaixo

daqueles recomendados podem afetar a DGM nos pacientes.

Tabela 13- Resumo dos testes de controle de qualidade: Salas 1 e Sala 2 antes do
procedimento de otimizacao.

Teste Resultado da Sala 1 Resultado da Sala 2 leltf S (!e
Tolerancia
Exatiddo da tensdo ) ) ) .
%) Desvio maximo: 1,2% Desvio maximo:1,4% +5%
0
Reprodutibilidade
Desvio maximo: 0,04 Desvio maximo:0,04 <0,20
tensao
Rendimento do
tubo de raios X 3,0 2.9 24¢e4.8
(mGy.m /mA.min)
Reprodutibilidade
7,4 7,3 >10%
do CAE (%)
Desempenho do
7,4 7,2 >10%
CAE (%)
Linearidade da
taxa de kerma no 12,0 2,0 +20%
ar
Reprodutibilidade
da taxa de kerma 3,0 2,0 +10%
no ar
Forca de
12,5 12,0 11-18
Compressao (kgf)
Coincidéncia do
Sistema de 0,0%DFD 0,1% DFD <2,0% da DFD

Colimacao
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E importante destacar que ndo ¢ possivel detectar, por meio dos valores de CSR,
altera¢des importantes no espectro de energias dos feixes de raios X entre as duas salas, e que

venham comprometer o padrao de qualidade da imagem.

4.1.2 Sistema de Digitaliza¢ao da Imagem

Avaliagdo das IPs

No teste de homogeneidade dos detectores de referéncia, o desvio méximo encontrado no
valor de pixel foi de 4,5%, naIP 9, e de 2,3% na IP 10.

Na avaliagdo da homogeneidade entre as 18 IPs, a variagdo encontrada no valor médio do
pixel ocorreu entre 4,3% e -2,0%, sendo menor, portanto que o limite de tolerancia de +10%.
A variacao da SNR entre as 18 IPs ficou compreendida no intervalo de -5,5% e 3,2%. O
resultado da avaliagdo ¢ satisfatorio, porque garante que a avaliagdo da qualidade da imagem
clinica ndo serd comprometida pelo desempenho dos detectores com respostas muito
discrepantes entre si. A variagdo maxima aceitavel entre as IPs seria de +15%. Os valores
obtidos mostram resposta dos detectores dentro dos limites de tolerancia, permitindo qualquer
permutacdo entre os conjuntos.

Os resultados dos testes de conformidade mostram que o exame nao tera sua qualidade
alterada qualquer que seja o conjunto utilizado, pois todos apresentam padrao de desempenho

adequado para todos os parametros avaliados.
Linearidade da resposta do detector

A figura 29 apresenta a resposta da linearidade do detector para valores dos pixels
linearizados (equacdo 10 a 13 item 3.2.2). Os valores de pixels foram obtidos no teste de
linearidade, os quais foram realizados nas Salas 1 e 2. As imagens foram salvas no MENU
LINEARITY, S =120 e L=2 (L 4 latitude de exposi¢ao).

Os valores de R’ calculados para as Salas 1 e 2 foram de 0,9999 e 0,9984,
respectivamente. Portanto, atendem aos requisitos definidos e nenhuma agdo corretiva foi

necessaria antes da execucao dos testes nos equipamentos de mamografia avaliados.
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Linearidade da Resposta do Detector de Imagem Sala 1
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Figura 29- Linearidade da resposta dos detectores usados (a) Sala 1 e (b) Sala 2.

Indice de Sensibilidade (S)

Na tabela 14 sdo apresentados os parametros técnicos utilizados para a determinagao do
valor do indice de sensibilidade relativa do sistema (Srel), calculado de acordo com o item
3.2.3 e equacdo (14). O valor de Srel=111 foi estabelecido como referéncia para o
acompanhamento da estabilidade do sistema.

A figura 30 mostra resultados dos valores médios mensais de sensibilidade (S),
avaliados diariamente nas Salas 1 e 2. Os valores foram obtidos apds a exposi¢do didria do
simulador I Shot M Plus, da Fuji, de acordo com o programa de controle de qualidade

recomendado pelo fabricante.
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O valor de S foi validado, no periodo anterior e posterior ao ajuste no CAE, mostrando
ser uma grandeza confidvel para avaliacdo das técnicas de exposi¢do na rotina clinica. Pode
assim ser usado como parametro de referéncia da adequacao dos fatores técnicos de exposi¢ao

em funcao do posicionamento da fotocélula nos exames.

Tabela 14- Parametros utilizados no calculo da sensibilidade relativa (Srel).

Tensao (kV) 25 Srel
Alvo/Filtro Mo/Mo

mAsS 18

Espessura de PMMA (mm) 40 111,7 +4,30
K; médio (mGy) 1,8+0,1

Sensibilidade 12

121 ® ®
®
111 !--.’.--‘--.!--.’.---------.’.--..-_Q--.‘
= .
& 0 .
c’_} *

L N « T PO, U,
E YW W F g P

== =|iminf = = =|imsup ===-=- linha de base & Srelsalal + Srelsala2?

Figura 30- Acompanhamento dos valores de Srel durante o periodo de coleta de dados.

4.1.3 Monitores de Laudo

A seguir, sao apresentados os resultados dos testes de controle de qualidade realizados
nos monitores EIZO GS 510, como descrito no item 3.2.11, os quais foram utilizados pelos

médicos radiologistas para a avaliagdao das imagens clinicas.
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Uniformidade

Foram realizadas duas avaliagcdes, com o uso da figura 27. A primeira avaliagdo foi
realizada no més de maio de 2010, onde os desvios de uniformidade foram: 7,2% para o
monitor esquerdo e 3,2% para o monitor direito e a segunda, no més de outubro de 2010, onde
os desvios de uniformidade foram: 5,2% para o monitor esquerdo e 6,3% para o monitor
direito. Durante este periodo foram realizadas as avaliagdes das imagens clinicas pelos
médicos.

Os resultados mostram conformidade com o limite de £10%, de modo que o padrio de
qualidade da mamografia nao foi comprometido por falta de uniformidade nos monitores de

laudo.

Lumindncia

A tabela 15 apresenta os valores de luminancia obtidos nas duas avaliagdes realizadas nos
monitores durante o periodo de avaliagdo das imagens clinicas.

Os resultados mostram que as variagdes de luminadncia em cada monitor (Figura 25),

bem como entre os monitores estdo em conformidade com os valores de tolerancia

estabelecidos no 3.2.12.

Tabela 15- Luminancia dos monitores de laudo.

Luminancia (Monitor D)

Data 18/05/2010 20/10/2010
L’max/L’min 567,93 > 250 557,17 > 250
L’max (cd/m?2) 495,72 > 170 492,46 > 170
L’min (cd/m?) 0,87 0,88
Delta L’min (%) (-) 0,86 <10 (-)1,51<10
Luminancia (Monitor E)
Data 18/05/2010 20/10/2010
L’max/L’min 560,98 > 250 546,91 > 250
L’max (cd/m?) 496,35> 170 497,22 > 170
L’min (cd/m?) 0,88 0,91
Delta L’min (%) (-)0,73<10 (-)0,56<10
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Na primeira avaliagdo dos monitores, realizada no dia 18/05/2010, foram obtidos os

seguintes resultado para a GSDF, apresentados na figura 31.

AL/Lparaum JNDx 102

Monitor Direito

Monitor Esauerdo

=
-
=
=

2,304

1.15¢

- Curvaalvo

----- Tolerdncia

® : Pontos demedigéio

(INDy.1+INDy)2

(INDy+1+INDy)/2

Figura 31- Resultado do teste GSDF e realizado em 18/05/2010, fornecido pelo software EIZO

RadiCS no teste de constancia.

Na segunda avaliagdo dos monitores, realizada no dia 20/10/2010, foram obtidos os

seguintes resultado para a GSDF, mostrados na figura 32.

AL/Lparaum JNDx 102

Z.GDI-

Monitor Direito Monitor Esquerdo
== Curvaalvo 2301 = Curvaalvo
® Pontosdemedigio # Pontos de medigéo
..... Tolerancia » Tolerdncia
1.45p
I 1 L I " I 1 0 I L L L L I L
0 345 690 0 345 690
(INDp;1+INDy)/2 (JNDp+1+INDp)/2

Figura 32- Resultado do teste GSDF realizado em 20/10/2010, fornecido pelo software EIZO RadiCS

no teste de constancia.
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Os resultados de ambas as avalia¢des realizadas mostram que tanto os valores de Ly«
como a diferenca de luminancia entre os monitores nao ultrapassam 10%. A resposta do
padrdo de contraste obtida estd dentro do intervalo de £10% com relagdo ao padrao DICOM
GSDF em todos os monitores ¢ periodos avaliados, garantindo estabilidade no padrao da
imagem exibida.

Em ambas as salas, o padrao de resposta no teste de 18/05/2010 apresenta em muitos
pontos, o mesmo padrao de resposta do teste do dia 20/10/2010, demonstrando a estabilidade

do sistema.

Padrao de Muiltiplos Propositos

Para o padrao de multiplos propositos, TG18-QC (figura 24), tanto no teste de aceitacdo
quanto de constancia, foram observados artefatos na imagem e a aparéncia da imagem esta
uniforme, portanto, a qualidade geral da imagem estd adequada. Os elementos de “Cross
Talk” estao continuos e nao existe sombra ao redor deles. As bordas e linhas do padrao estao
retas e igualmente espagadas, portanto, a imagem estd adequada quanto a distor¢ao
geométrica. A escala de cinza das barras verticais para verificagdo da profundidade de bit esta
linear em ambos os lados, portanto, a imagem esta adequada com relagdo a profundidade de
bits.

As inser¢des com 5% e com 95% do valor minimo de pixel estdo visiveis, portanto, a
imagem esta adequada em relagio a objetos de baixo contraste. E possivel fazer a distingio
das 16 insergdes para avaliacdo da resposta da luminancia, elas exibem linearidade entre os
tons de cinza. Nos quatro cantos de cada inser¢do, com ou sem iluminacdo ambiente, sdao
visualizados quadrados menores de baixo contraste, portanto, a imagem estd adequada com
relagdo ao contraste.

Nas regides de minimo, médio e maximo valor de pixel, foi possivel visualizar
integralmente a palavra “Quality Control” e houve correspondéncia com a letra que foi
visualizada no teste de aceitacdo. As barras de transi¢do entre preto e branco aparecem
continuas, ndo exibem sombras e estdo do mesmo tamanho, portanto, sdo exibidas
adequadamente. Foi possivel distinguir as linhas na frequéncia e na metade da frequéncia
Nyquist uma das outras, estando a imagem adequada em relagdo a resolucdo. Portanto, para o

teste com o padrao TG18-QC, todos os resultados obtidos estdo em conformidade.
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Transferéncia de contraste associada com a resposta de lumindncia do monitor e

dependéncia angular de visualizacdo.

Da analise da figura 26, os alvos meia-lua ao centro, assim como as 4 inser¢des de baixo
contraste nos cantos, foram claramente demonstrados em todas as 16 regides. A andlise do
padrao TG18 CT mostrou conformidade com os resultados esperados. A correlagdo dos
resultados do teste GSDF e uniformidade sao confirmadas pela avaliagdo do padrao TG18

CT.

Ruido

Na andlise da figura 28, foram identificados todos os alvos, com a mesma quantidade

de inser¢des nos 4 quadrantes.

4.2 DETERMINACAO DAS CURVAS DE LIMIAR DE CONTRASTE E CNR ALVO

A tabela 16 apresenta as espessuras de PMMA e de tecido mamario equivalentes e os
parametros de exposi¢do e os valores de CNR e DGM medidos nos experimentos realizados
nas Salas 1 e 2 a partir dos itens 3.2.4 e item 3.2.5.

Os parametros de exposicao utilizados para a identificacdo dos valores de CNR e dos
limiares de contraste foram obtidos a partir da coleta de dados dos exames de pacientes no
PACs. Foram selecionados parametros com uma faixa ampla de variagdo de DGM por
espessura. As diferengas entre os valores de DGM entre as salas para as mesmas técnicas de
exposicdo, deve-se a diferenca de rendimento nas diferentes escalas de tensdo ou combinagao
alvo/filtro.

Para cada conjunto de parametros de exposi¢ao mostrados na tabela 16, 8 imagens do
CDMAM foram adquiridas (item 3.2.5). As 8 imagens foram processadas pelo software
CDCOM, e como resultado do processamento, o0 CDCOM forneceu uma curva de contraste

detalhe (CDC) média para cada uma das técnicas de exposi¢ao.
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A figura 33 apresenta as curvas CDC resultantes da leitura pelo CDCOM das 8 imagens
obtidas para cada um dos parametros de exposi¢do apresentados na tabela 16 para a Sala 1,

para as espessuras de mama avaliadas.

Tabela 16- Parametros de exposi¢ao utilizados para determinagdo dos limiares de contraste e
da CNR para a Sala 1 e Sala 2.

Espessura Parametros de Sala 1 Sala 2 DGM
PMMA/ Exposicao Accitdvel
Equivzillente (kV, mAs, DGM DGM EUREF
Tecido alvo/filtro) CNR CNR
mamario (mm) (mGy) (mGy) (mGy)
40/45 25 120 Mo/Mo 11,5 1,9+0,3 11,2 2,0+0,4 <2,0
40/45 25 160 Mo/Mo 12,6 2,5¢1,3 124 2,7+0,6 <2,0
40/45 28 100 Mo/Mo 12,3 2,5¢0,5 12,0  2,940,5 <2,0
40/45 30 60 Mo/Mo 13,6 2,6£0,5 104 2,2+04 <2,0
45/53 26 100 Mo/Mo 9,5 1,7£0,3 9,1 2,0+0,4 <2,5
45/53 30 120 Mo/Mo 11,5 3,4+0,6 10,7 3,7+0,7 <2,5
45/53 30 80 Mo/Rh 10,3 1,9£0,3 9,1 2,2+0,4 <2,5
45/53 32 60 Mo/Rh 10,0 2,5¢0,3 8,7  2,840,3 <2,5
50/60 26 100 Mo/Mo 8,5 1,7£0,3 8,1 1,9+0,3 <3,0
50/60 29 130 Mo/Mo 10,4 4,5¢0,6 10,0 4,7+0,7 <3,0
50/60 29 80 Mo/Mo 9,0 2,840,5 8,5  2,940,5 <3,0
50/60 30 80 Mo/Rh 9,5 22404 8,6 2,304 <3,0
60/75 27 140 Mo/Mo 7,5 2,7£0,5 7,1 2,0+0,4 <4,5
60/75 30 80 Mo/Mo 7,0 2,7¢0,7 6,5  2,6+0,6 <4,5
60/75 30 150 Mo/Mo 8,7 5,1£0,8 8,1 4,9+0,9 <4,5
60/75 32 120 Mo/Rh 9,0 2,9+0,5 7,5  2,740,5 <4,5

60/75 34 120 Mo/Rh 9,2 4,2+0,8 8,3 4,0+0,7 <4,5
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Figura 33- Curvas CDC obtidas como resultado da exposicdo do CDMAM 3.4 na Sala 1, para as
espessuras de mama avaliadas: (a) 45 mm, (b) 53 mm, (c) 60 mm e (d) 75 mm.
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A taxa de detec¢do utilizada nas leituras foi de 62,5%, pois esta representa metade da
curva psicométrica. Com os resultados das espessuras lidas para o didmetro do disco de 0,10
mm na Sala 1, foi possivel calcular o limiar de contraste para cada uma das técnicas de
exposicao. Foram utilizados os dados do espectro para condi¢des de exposi¢cdes mamograficas
padrdes fornecidos pela tabela 3. As interpolagdes foram realizadas de acordo com o método
proposto por VELDKAMP et al., (2003).

A figura 34 apresenta as curvas CDC resultantes da leitura pelo CDCOM das 8 imagens
obtidas para cada um dos parametros de exposi¢cdo apresentados na tabela 16 para a Sala 2,
para as espessuras de mama avaliadas.

Da mesma forma como na Sala 1, a taxa de detecc¢do utilizada nas leituras foi de 62,5%.
Com os resultados das espessuras lidas para o diametro do disco de 0,10 mm na Sala 2, foi
possivel calcular limiar de contraste para cada uma das técnicas de exposi¢cdo. Foram
utilizados os dados do espectro para condi¢des de exposigdes mamograficas padrdes
fornecidos pela tabela 3. As interpolagdes foram realizadas de acordo com o método proposto
por VELDKAMP et al., (2003).

Como os protocolos de anélise dos limiares de contraste no European Guidelines (2006)
fornecem os resultados baseados na leitura humana, os resultados do CDCOM foram
convertidos em limiares de contraste previsto (LC,) e foram utilizando a equacdo 25. Para o
detalhe de diametro 0,10 mm, o valor de r utilizado para o ajuste foi de 1,50.

As figuras 35 e 36 mostram os graficos do limiar de contraste previsto (LC,) em fun¢do
do CNR para o detalhe objeto de didmetro de 0,1mm para cada uma das salas, obtidos com a
equagao 23.

O valor da CNR alvo foi definido como o valor de CNR para uma técnica radiografica,
que permite alcangar o contraste limite minimo aceitavel de 23% para o detalhe de didmetro
0,1 mm no simulador CDMAM, de acordo com o item 3.2.5, tabela 4.

A CNR alvo para cada uma das salas foi determinada graficamente, através da
identificacdao do valor da CNR, que intercepta a curva no ponto cujo valor de contraste ¢ 23%
(LCpMinimo). O valor de 8,5 para a CNR alvo para ambas as salas foi o0 mesmo obtido por
YOUNG et al (2006a e 2006b), utilizando o sistema Fuji.

Esse valor de CNR foi utilizado para identificacao das técnicas radiograficas otimizadas
em ambas as salas para fins de ajuste do CAE para fornecer as respostas em torno do valor da

CNR para todas as espessuras de mama.
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Figura 34- Curvas CDC obtidas como resultado da exposi¢io do CDMAM 3.4 na Sala 2, para as
espessuras de mama avaliadas: (a) 45 mm, (b)53 mm, (c) 60 mm e (d) 75 mm.
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Figura 35— Curva de limiar de contraste previsto (LCp) em fungdo do CNR para o detalhe de 0,10
mm de didmetro na Sala 1.
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Figura 36- Curva de limiar de contraste previsto (LCp) em fung¢do do CNR para o detalhe de 0,10 mm
de diametro na Sala 2.

Uma maior dispersao de valores ¢ observada na Sala 2. Entretanto, o valor de R2=8,6 €
exatamente o mesmo valor encontrado em YOUNG et al (2006b) para a correlacdo do
diametro de 0,10 mm. Um valor de correlacdo baixo ¢ esperado no caso, por exemplo, de
diametros menores como o de 0,10 mm, chamado por alguns autores de didmetro critico.

O resultado da Sala 1 € que ¢ poderia ser considerado atipico para este diametro. Os

valores das leituras e das interpolagdes dos contrastes limiares foram conferidas de modo a
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identificar algum ponto falho no processo. Entretanto nenhuma falha foi identificada que

pudesse justificar uma correlagdo tao alta para este didmetro do disco.

4.3 SELECAO DAS TECNICAS RADIOGRAFICAS OTIMIZADAS

As tabelas 17 e 18 mostram as técnicas radiograficas otimizadas (item 3.2.7) e DGM
necessarias para alcangar a CNR alvo em cada uma das salas e para cada espessura de mama
apresentada neste estudo. As técnicas radiograficas otimizadas foram selecionadas tendo em
conta as limita¢des da unidade de raios X Lorad Affinity, de forma a evitar imagens ruidosas
e, por conseguinte, a rejeicdo da imagem.

Na tabela 17 sdo apresentadas as técnicas radiograficas que foram selecionadas para a Sala
1, buscando obter a CNR alvo como indicado na figura 35. As colunas a direita apresentam a
DGM de cada técnica e seu respectivo limite aceitavel de acordo com a espessura de mama
(tabela 10). Estas técnicas radiograficas foram utilizadas para ajustar o CAE, para que a

unidade de mamografia da Sala 1 fornecesse a resposta de CNR alvo de 8,5 nas exposigdes.

Tabela 17- Técnicas radiograficas otimizadas e DGM necessarias para atingir uma CNR alvo
de 8,5 para os exames na Sala 1

L. DGM

Esl()::lslsnl;ra Ragfsg::i?iscas mAs CNR (21 %1\;,[) Aceitdvel
kV alvo/filtro (mGy)

45 25 kV Mo/Mo 100 8,5 1,940,3 <20

53 30 kV Mo/Rh 80 8,5 2,2+0,4 <25

60 31 kV Mo/Rh 120 8,6 2,8+0,5 <3,0

75 32 kV Mo/Rh 120 8,5 3,9+0,7 <4,

Para a espessura de 45 mm, em razao do padrdo de resposta de CNR no Grupo 1 (figura
38), foi mantida a técnica de ajuste original do CAE. Foram selecionadas as técnicas com os
maiores valores de tensdo que eram compativeis com o valor de CNR alvo e DGM. A técnica
de 30 kV Mo/Rh foi selecionada para a mama de 53 mm, entretanto, para este padrdo de
espessura de mama, o CAE do Lorad Affinity deve ser operado de forma semiautomatica,

com selecao manual do filtro de Rh. Para as espessuras de 60 e 75 mm, para que o CAE
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permita a sele¢@o do filtro de Rh, 0 modo de operagao AUTO FILTER deve ser manualmente
selecionado. Caso contrario o CAE operaria com base no filtro de Mo.

Sao apresentadas a seguir, na tabela 18, as técnicas radiograficas que foram selecionadas
para serem utilizadas no processo de ajuste do CAE, para fornecer um CNR alvo de 8,5, na

Sala 2.

Tabela 18- Técnicas radiograficas otimizadas e DGM necessarias para atingir uma CNR alvo
de 8,5 para os exames na Sala 2.

L. DGM
Es;()lils;l;ra Rargf(fg;;?iscas mAs CNR (ll)n %I\;I) Aceitavel
KV alvo/filtro (mGy)

45 25 kV Mo/Mo 100 8,5 1,9+0,3 <2,0

53 28 kV Mo/Rh 75 8,5 2,1+0,4 <25

60 30 kV Mo/Rh 65 8,5 2,7+0,5 <3,0

75 31 kV Mo/Rh 180 8,5 4,2+0.8 <45

Da mesma forma como na Sala 1, na Sala 2 foram selecionadas as técnicas com o0s
maiores valores de tensdo que eram compativeis com o valor de CNR alvo e DGM. J4 para a
mama de 53 mm, o valor da tensdao foi menor do que a da Sala 1, entretanto ainda utilizando o
filtro de Rh. E 0 mesmo padrdo de selecdo manual do filtro de Rh deveria ser aplicado. E para
as espessuras de 60 e 75 mm, para que o CAE permita a selecao do filtro de Rh, o0 modo de
operacdo AUTO FILTER deve ser manualmente selecionado.

O European Guidelines (2006) apresenta os espectros tipicos para espessuras de PMMA
para STF. Os resultados considerados como técnicas radiograficas 6timas deste estudo estdo
de acordo com o European Guidelines (2006) para espessura da mama de 60 ¢ 75 mm para a
Sala 1 e para as espessuras da mama de 53, 60 e 75 mm para a Sala 2.

Os parametros radiograficos de 25 kV Mo/Mo para espessura da mama de 45 mm
selecionados para as Salas 1 e 2 foram considerados como ideais para as mamas de 21 e 32
mm de espessura no European Guidelines (2006) e também em YOUNG et al (2006a).
YOUNG et al., (2006b) consideraram otima a técnica de 31 kV Rh/Rh para a espessura da
mama de 60 €75 mm. YOUNG et al., (2006a) consideraram a técnica de 34 kV Rh/ Rh ideal
para as espessuras maiores ou iguais a 45 mm.

Um ntmero limitado de estudos de otimizagao do feixe foram realizados anteriormente

para os sistemas de mamografia digital. Em WILLIAMS et al. (2008), a combinagdao W/Rh
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apresentou melhor padrao de qualidade e desempenho de DGM do que a combinagdo Mo/Mo
para mamas de espessuras 40 mm, 60 mm e 80 mm e diversas glandularidades dos sistemas
de mamografia digital DR. Eles identificaram um desempenho superior da combinagdo
Mo/Rh para mamas de 30 mm, 50 mm e 70 mm de PMMA quando comparada a combinagao
Mo/Mo em relagdo a DGM.

As unidades de mamografia utilizadas neste estudo tém apenas o alvo de Mo, o que ¢
um fator limitante para a geragao de espectros de energia mais altos. O CAE também nao
permite a selecdo do filtro Rh para tensdes menores que 28 kV. Durante os testes, com as
camadas de PMMA, verificou-se que, mesmo utilizando o Modo Auto Filter, o filtro de Rh s6
foi selecionado pelo CAE para espessuras iguais ou maiores que 60 mm e com energias
superiores a 30 kV. Isso indica que estas limitacdes de desempenho do CAE prejudicam o

processo de otimizagao.

44 AVALIACAO DOS VALORES DE CNR E LIMIARES DE CONTRASTE PARA AS
TECNICAS RADIOGRAFICAS USADAS NAS IMAGENS CLINICAS

4.4.1 Determinacdo dos perfis das pacientes

Em ambas as salas foram identificadas mulheres na faixa etaria inferior a 40 anos, nas
quais ndo hé indicagdo da mamografia em mulheres assintomaticas e que estejam fora de
algum grupo de risco. E provavel que estas pacientes apresentassem algum sinal ou sintoma
indicativo da necessidade de realizar a mamografia.

A idade das pacientes submetidas ao exame de mamografia cujos dados foram avaliados
neste trabalho sdo apresentados na tabela 19.

A espessura média da mama comprimida de todas as pacientes submetidas ao exame
de mamografia ¢ apresentada na tabela 20.

Os valores da significancia p foram calculados. Para os casos onde seu valor for <
0,05, os resultados apresentam diferengas estatisticamente significativas e sdo apresnetados

em negrito nas tabelas.
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Tabela 19- Idade das pacientes submetidas a mamografia nas Salas 1 e 2, de acordo com os
Grupos de estudo.

Idade (anos)
Sl Me-dia =DP Percentual de pacientes com
(min-max) idade inferior a 40 anos (%)
Grupo 1 Grupo 2
1 51’0:|:11,9 54;9i10a4 21 7
N=70 (31-79) N=67 (33 -82) ,
) 53,0 £ 12,6 55,4+ 10,2 11,9
N =67 (26 - 78) N=63(31-381) |

Tabela 20- Espessuras médias das mamas comprimidas nas incidéncias CCD e CCE para os
Grupos de pacientes avaliados na Sala 1 e na Sala 2

Espessura Média (mm)

Espessura Sala 1 Sala 2
(mm) Grupo 1 Grupo 2 Grupo 1 Grupo 2 p
[N=70] [N=67] [N=67] [N=63]
46,8 £2,7 45,6 £3,0 43,6+1,8 46,4+1,4
45 0,355 0,004
[N=13] [N=9] [N=8] [N=8]
54,8 £2,7 55,4+ 2,2 52,542,1 53,6+2,8
53 0,470 0,018
[N=21] [N=17] [N=15] [N=21]
66,1 +3,1 65,0 2,7 61,8+1,9 65,0+2,6
60 0,175 0,000
[N=21] [N=30] [N=31] [N=27]
72,0£2.2 72,3+1,7 71,842,1 72,5+2,7
75 0,741 0,176
[N=15] [N=11] [N=13] [N=T]
51,7+4,8 52,0+£5,3 49,3+4,7 51,64+4,1
45/53 0,833 0,072
[34] [26] [N=23] [N=29]
68,6+4,0 66,9+4,1 64,7£2,5 66,6+4,0
60/75 0,083 0,074
[36] [41] [N=45] [N=34]
61,149,3 61,1£8,6 59,5+8,8 59,7£8,5
Todas 1,000 0,907
[N=70] [N=67] [N=67] [N=63]

A classifica¢do do grupo de espessuras a que cada mama pertencia foi realizada com base

nos valores médios das incidéncias CCD e CCE. De acordo com o item 3.2.7, as espessuras

foram agrupadas com o objetivo de minimizar o impacto das variagdes de dados que



125

interferissem nos resultados entre as amostras dos Grupos 1 e 2, bem como das espessuras das
mamas selecionadas para o estudo.

Na Sala 1 nao houve diferenca significativa em nenhuma das espessuras, € na Sala 2, para
a espessura de 45 mm e 60 mm a diferenga foi significativa. Para ajustar estas diferencas, os
resultados dos demais parametros avaliados sdo apresentados agrupados para espessuras de 45
e 53 mm, e de 60 e 75 mm.

Os valores de CNR, LC,, DGM e a qualidade da imagem, nas incidéncias CCD e CCE,
foram avaliados individualmente. Entretanto, os valores de N para cada parametro sao
diferentes, pois alguns fatores técnicos de exposi¢ao sao repetidos dentro de um mesmo grupo

de espessuras avaliadas.

4.4.2 Identificagdo dos valores de CNR e dos limiares de contraste

Sala 1

Na tabela 21 sdo apresentados os resultados para os valores de CNR e LC, na Sala 1 para

as imagens clinicas avaliadas no Grupo 1 e no Grupo 2 para as incidéncias CCD e CCE.

Tabela 21- CNR e limiares de contraste para ambos os Grupos para cada espessura de mama
avaliada na Sala 1, nas incidéncias CCD e CCE

CNR Limiar de Contraste
Espessura Média+ DP Média+ DP
(mm) Grupol Grupo 2 Grupo 1 Grupo 2
[N=89] [N=77] p [N=89] [N=77] p
45/53 8,4+ 1,1 12,0£1,1 34,2+153 28,4+16,3 0.16
[38] [25] ’ [38] [25] ’
60/75 72412 8,9+1,8 444+ 14,1 37,9140
0,00 0,02
[51] [52] [51] [52]
Todas 7,7+1,3 10,0+2,2 40,0+ 15,4 34,8+15,4
0,28 03
[89] [77] [89] [77]

Os resultados de p na tabela 21 mostram que houve uma diferenca estatisticamente

significativa no valor da CNR quando as mamas de 45/53 mm e 60/75 mm foram avaliadas.
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Para os Grupos de 45/53 mm, o valor médio de CNR no Grupo 1 ¢ praticamente a CNR alvo,
com a calibracdo original do CAE.

No Grupo 2, apesar de manter a calibragao original, os resultados mostram um aumento
da CNR em 42,8%, provavelmente em funcao de técnicas semi automaticas ou manuais. O
valor da CNR média ¢ inferior ao valor da CNR alvo para o Grupo 1, o que poderia prejudicar
a visualizagdo de objetos menores. O valor médio da CNR para o Grupo 2 aumentou 23,6%
para o Grupo de 60/75 mm de espessura em relagdo ao Grupo 1, aproximando-se do valor da
CNR alvo. No Grupo 2 o valor da CNR média de 10,0 £ 2,2 esta bastante proximo da meta da
CNR alvo de 8.5.

Entretanto ndo houve diferenca significativa para os valores médios da CNR para todas as
mamas estudadas. Segundo a literatura o valor de p ¢ afetado pelo tamanho da amostra, o que
poderia justificar o resultado apresentado.

Na avaliag@o dos limiares de contraste, para o grupo de mamas de 45/53 mm a diferenga
nao foi considerada significativa. No grupo de mamas de 60/75 mm a difernca no valor dos
limiares de contraste foi considerada significativa, bem como do valor médio para todas as
espessuras avaliadas. Entretanto a meta de um valor de contraste de 23% ndo foi atingida.

Sao apresentados na figura 37, os histogramas com os valores de CNR para a Sala 1 nas

avaliagdes do Grupo 1 e do Grupo 2.

(@) ® |
Mean =771 Mean =998
Std. Dev. =1,294 Std. Dev.=2 167
N=89 18] N=77

CNR ALVO CNRALVO

Frequéncia
Frequéncia

T T T T T T T T T T T v T T T T T T T T
5 6 T8 LIS (S (R 2 - B U 5 6 T8 LI O L 2
CNR Grupo 1 CNR Grupo 2

Figura 37- Histogramas do resultado dos CNRs para a Sala 1 (a) no Grupo 1 e (b) no Grupo 2.

A andlise da figura 37 mostra que na Sala 1, o desempenho do CAE nao foi adequado em
nenhum dos Grupos avaliados. Na figura 37(a), verifica-se que, apesar da distribuicao
simétrica e de menor amplitude, os valores de CNR eram menores, concentrando a maior

distribuicdlo em valores abaixo do valor de CNR alvo de 8,5, podendo ocorrer
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comprometimento da qualidade da imagem para estruturas menores, proximas de 0,Imm de
diametro e do limiar de contraste de 23%. Na figura 37(b), a distribui¢do de frequéncias e a
assimetria também refletem um desempenho ndo padronizado. Entretanto, a maior
concentracdo de valores ocorre para CNRs mais proximos e maiores que o CNR alvo,
minimizando as possibilidades de comprometimento da qualidade da imagem para estruturas
menores.

Na figura 38 sdo apresentados os resultados entre a relacdo entre o LC, para um
observador normal e a CNR para o detalhe de didametro 0,1 mm, obtidos através da exposi¢ao
do simulador CDMAM e placas de PMMA. Os dados foram obtidos através da reproducao
dos parametros de exposi¢ao dos exames clinicos coletados no PACs para cada espessura de
mama do Grupo 1 e do Grupo 2, realizados na Sala 1.

De acordo com os resultados apresentados na figura 38, o percentual de detalhes cujos
valores de LCp que estavam abaixo ou no limiar de 23,0%, e com valores iguais ou maiores
que a CNR alvo para o diametro de 0,1mm: no Grupo 1. Na figura 38(a), observa-se que para
as mamas de 45 mm de espessura, o sistema, em termos de CNR, tinha um desempenho que
poderia ser chamado de ideal, e por isso foram mantidos os padrdes de calibracao do CAE.
Entretanto, em termos de LCp, o nimero de objetos detectados nos limites esperados foi de
40%. Ja no Grupo 2, o nimero de objetos detectados com limiar de contraste adequado
aumentou para 80,0%. Em ambos os Grupos 100% das técnicas radiograficas forneceram
valores de CNR acima do valor de CNR alvo.

Para as mamas de 53 mm, figura 38(b), no Grupo 1, apenas 10% dos exames foram
realizados com técnicas radiograficas cujos CNR eram iguais ou maiores que o CNR alvo 8,5
para este sistema, e no Grupo 2 este percentual foi de 100%. No grupo 1, foram detectados
16,7% dos detalhes nos limiares de contraste esperados, sendo que no Grupo 2 a detecg¢ao foi
de 31,3%.

A figura 38(c) mostra o aumento da detectabilidade das pequenas estruturas de 98,0%
para o Grupo 2 em relagdao ao Grupo 1 para as mamas de espessura de 60 mm. Para esta
espessura, 4,0% no Grupo 1, e 100% dos exames no Grupo 2 foram realizados com técnicas
radiograficas com CNR iguais ou acima da CNR alvo.

Nas mamas de 75 mm de espessura, mostradas na figura 38(d), o aumento da
detectabilidade do didmetro de 0,1 mm no Grupo 2 foi de 12% em relagdo ao Grupo 1. Nesta

espessura, no Grupo 1, 19,2% dos exames foram realizados com técnicas radiograficas cujos
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129

valores de CNR eram maiores que a CNR alvo de 8,5 e no Grupo 2 este percentual alcangou
25,8%.

Na Sala 1, a partir da analise da tabela 21 ¢ possivel concluir que a quantidade de exames
que estdo com o limiar de contraste abaixo do valor minimo recomendado (23%) para o
diametro critico de 0,10 mm, para mamas de 45, 53 ¢ 60 mm quase dobrou no Grupo 2, e foi
de 40% maior para as mamas de 75 mm. Nas mamas mais espessas o aumento da
detectabilidade de detalhes nos limites esperados de padroes de LC,, sio menores.

Na tabela 22, ¢ apresentada uma analise percentual dos parametros de exposi¢do que
estavam abaixo ou no limiar de contraste minimo definido na tabela 4 os didmetros de 0,50,

0,25 e 0,10 mm na Sala 1.

Tabela 22— Distribuicdo porcentual de exames clinicos na Sala 1 cujo limiar de contraste esta
igual ou abaixo do minimo recomendado para um observador tipico.

PMMA/ Diametro (mm)
?Spefs‘“'a 0,50 025 0,10 0,50 025 0,10
mm Grupo 1 Grupo 2

40/45 88,9 72,2 40,0 100,0 100,0 80,0
45/53 65,0 55,0 16,7 76,5 70,6 31,3
50/60 40,0 44,0 12,0 57,1 66,7 23,8
60/75 423 42,3 11,5 74,2 38,7 16,1
Sala 2

A tabela 23 apresenta os resultados para os valores de CNR e LC, na Sala 2 para as
imagens clinicas avaliadas no Grupo 1 e no Grupo 2 para as incidéncias CCD e CCE.

Os resultados da tabela 23 mostram que houve uma diferenca estatisticamente
significativa no desempenho da CNR e limiares de detectabilidade de contraste entre os
Grupos (p<0,05). Entretanto nao houve diferenca significativa nos valores médios da CNR
para o grupo de todas as mamas. Este fato se deve ao tamanho da amostra ser maior. O valor
médio da CNR para o Grupo 2 diminuiu em 22,2% para o Grupo de 45/53 mm e 16,1% para o
Grupo de 60/75 mm de espessura em relagao ao Grupo 1, isto €, aproximando-se do valor da
CNR alvo. O objetivo ndo ¢ reduzir a CNR, mas obter uma resposta proxima da CNR alvo, e

consequentemente, com menor DGM, e padrdes adequados para a visibilidade de contraste.
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Tabela 23- CNR e limiares de contraste para ambos os Grupos para cada espessura de mama
avaliada na Sala 2 nas incidéncias CCD e CCE.

Espessura CNR Limiar de Contraste
(mm) Médiax DP Médiax DP
Grupol Grupo 2 Grupo 1 Grupo 2
[N=54] [N=66] p [N=54] [N=66] p
45/53 11,0+ 1,1 9,0+ 1,6 36,0+15,7 21,6+ 7,5
0,00 0,00
[23] [31] [23] [26]
60/75 10,8+1,1 9,3+ 1,2 39,1+ 13,6 26,6+ 11,2
0,00 0,00
[26] [40] [31] [40]
Todas 9,8+1,7 99+ 1,4 37,7£14,5 24,7+ 10,1
0,82 0,00
[54] [66] [54] [66]

Quanto aos valores de LCp, os dados médios no Grupo 2 mostram uma boa aproximacao
do valor esperado, demonstrando que o processo de otimizacdo foi mais eficaz na Sala 2 do
que na Sala 1, em termos de limiar de contraste. O valor médio do LC, para todas as
espessuras avaliadas foi reduzido em 52,8% apods o processo de otimizacdo, isto €, mais
proximos do limiar de contraste de 23% para o didmetro de 0,1 mm.

A figura 39 mostra os histogramas para os valores de CNR para a Sala 2 nas

avaliagdes do Grupo 1 e do Grupo 2.
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Figura 39- Histogramas do resultado da avaliacdo do CNR para a Sala 2: (a) Grupo 1 (b) Grupo 2.

Analisando os resultados do valor médio de CNR na tabela 22 e na figura 38, identifica-
se que, em ambos os grupos, a diferenca entre os valores médios da CNR ndo ¢ significativa.
No entanto, a figura 39(a) apresenta maior amplitude, distribuicdo assimétrica, € uma

frequéncia menor. A figura 39(b) mostra uma menor amplitude quando comparado com a
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figura 39(a) e apresenta frequéncias mais elevadas na regido proxima ao CNR alvo, como
esperado, apds o processo de otimizagao.

A figura 40 apresenta a distribui¢do limiar de contraste previsto (LCp Minimo) e da CNR
para o detalhe de diametro 0,1 mm, obtidos através da exposicdo do CDMAM e das placas de
PMMA na Sala 2.

No Grupo 1 o percentual de detalhes cujos LC, estava abaixo dos 23%, e na figura 40
(a), para as mamas de 45 mm de espessura era de 33,3% e no Grupo 2 este numero subiu para
83,3%, representando um aumento na detectabilidade de 150,0%.

Em ambos os Grupos as técnicas radiograficas forneceram 100% dos valores de CNR
maiores do que a CNR alvo.

Na figura 40(b), no Grupo 1 foram detectados 10% dos objetos nos limites esperados
de contraste, e 60% no Grupo 2. Para esta espessura, 63,6% dos valores de CNR eram iguais
ou superiores aos valores de CNR alvo no Grupo 1 e 100 % no Grupo 2.

Na figura 40(c) foram identificados 17,6% dos objetos no Grupo 1 e 47,4% de objetos
no Grupo 2 com valores de contraste igual ou abaixo do 23%, o que representa um aumento
de 169,0% na detectabilidade de pequenas estruturas para as mamas de 60 mm. Para esta
espessura 70,6% dos valores de CNR do Grupo 2 foram maiores do que a CNR alvo, € no
Grupo 1 este valor foi de 58,3%. O melhor resultado ocorreu para a espessura da mama de 75
mm, mostrado na figura 40(d), sem deteccao de detalhes no abaixo do limiar de 23% no
Grupo 1, e no Grupo 2, 42,9 % dos objetos foram detectados. No Grupo 1, 45,0% dos exames
foram realizados com técnicas radiograficas cujas CNR eram iguais ou estavam acima da
CNR alvo, € no Grupo 2 80,0%.

A tabela 24 apresenta uma analise percentual dos parametros de exposi¢ao que estdo
estavam abaixo ou no limiar de contraste minimo definido na tabela 4 para os didmetros de
0,50, 0,25 ¢ 0,10 mm.

Este estudo confirma os resultados de YOUNG et al (2006a), mostrando que a CAE de
unidades de mamografia que eram usadas para STF, projetadas para fornecer doses
constantes, ndo fornecem as melhores respostas em mamografia digital, tal como a CR. Como
consequéncia, o conceito de CNR alvo ndo pode ser alcancado completamente. No entanto,
em todas as espessuras de mama, apos os ajustes no CAE, houve um aumento na

detectabilidade de contraste para pequenos objetos.
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Tabela 24- Porcentagem de exames clinicos cujo limiar de contraste ¢ igual ou estd abaixo do
minimo para um observador tipico para a Sala 2.

Diametro (mm)

Espessura
(mm) 0,50 0,25 0,10 0,50 0,25 0,10
Grupo 1 Grupo 2
45 90,0 72,2 33,3 95,0 83,3 83,3
53 90,0 55,6 10,0 95,0 95,0 60,0
60 55,6 61,1 17,6 89,5 84,2 47,4
75 28,6 50,0 0,00 85,7 57,1 42,9

4.5 AVALIACAO DA DOSE GLANDULAR MEDIA (DGM) NAS IMAGENS CLINICAS

Sala 1

A tabela 25 apresenta os valores médios para DGM nas imagens clinicas (item 3.2.11),
para mamas de 45 a 75 mm de espessura, avaliados com os parametros de exposi¢do

coletados do PACS no Grupo 1 e no Grupo 2 para as pacientes que realizaram seus exames na

Sala 1.

Tabela 25- Valores médios para DGM nas imagens clinicas para ambos os Grupos avaliados
na Sala 1.

Espessura mama DGM DGM
de referéncia Aceitavel Médiax DP »
mm) (mGy) Grupo 1 [N=89]  Grupo 2[77]
45 <2,0 2,1+0,9[18] 2,24+0,4 [8] 0,32
53 <25 2,4+0,9[20] 2,5+0,8[17] 0,25
60 <3,0 2,2+0,8[25] 2,7+1,1[21] 0,24
75 <45 3,5+1,2[26] 3,1+1,1[31] 0,25
Todas 2,6+1,2[89] 2,8+0,9[77] 0,15

Os resultados da tabela 25 mostram que nao houve variagao significativa na DGM entre
os grupos. O valor médio da DGM para as mamas de 45 mm ultrapassou o valor aceitavel em

ambos os grupos. De acordo com a figura 38(a), houve um aumento médio de 40 % nos
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valores médios de CNR para esta espessura, o que ndo se refletiu diretamente nos valores da
DGM, que aumentou 4,7% em relagao ao Grupo 1.

Houve um aumento de 22,7% na DGM para as mamas de espessura de 60 mm, e um
aumento de 4,5 vezes no numero de exames cujas CNR estavam acima do valor de CNR alvo
para esta espessura (figura 38(c)). Para mamas de 75 mm, houve uma redugdo de 12,9%, na
DGM média e um aumento de 60 % na quantidade de exames com CNR acima da CNR alvo
(figura 38(d)). A DGM para todas as espessuras de mama foi 7,7% maior no Grupo 2.

A figura 41 mostra os resultados de dose e contraste para os detalhes de diametro igual a
0,10 mm e as respectivas DGM para cada espessura de mama, na Sala 1.

A tabela 26 ¢ um resumo dos resultados mostrados na figura 40 para as avaliagcdes da
DGM para a Sala 1. Na tabela 26 ¢ possivel identificar que as mamas de maior espessura
apresentam maiores indices de exames cujos valores de DGM estdo abaixo dos valores

aceitaveis. Neste caso, as mamas de menor espessura receberam as maiores doses.

Tabela 26- Percentuais de DGM das imagens clinicas na Sala 1 abaixo do limite aceitavel.

Espessura DGM pedia DGM pedia DGM ,ceitavel Numero de Exames
(m[1)11) (mGy) (mGy) (mGy) Abaixo da
DGM aceitavel (%)
Grupo 1 Grupo 2 Grupo 1 Grupo 2
45 2,1+0,9 2,2+0,4 <20 44,4 25,0
53 2,4+0,9 2,5+0,8 <2,5 65,0 64,7
60 2,2+0,8 2,7+1,1 <3,0 84,0 81,0
75 3,5+1,2 3,1+1,1 <45 88,5 93,5

De acordo com os dados da tabela 26, na figura 41(a), no Grupo 2, houve ndo apenas
um aumento na dose média, como também aumentou em 77,6% o numero de exames cujas
doses estavam acima do limite aceitdvel para as mamas com espessuras de 45 mm. Nas
figuras 41(b) e 41(c), identifica-se que o percentual manteve-se relativamene estavel entre os
grupos para mamas com espessura de 53 e 60 mm. Houve uma redugdo de 5,6% no niimero
de exames acima dos limites de dose para a espessura de mama de 75 mm, como mostrado na

figura 41(d).
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Nos exames do Grupo 1, 6,7% das exposi¢des foram realizadas utilizando a combinagdo
anodo/filtro de Mo/Rh , e este percentual foi de 28,0% para as mamas do Grupo 2. Para
manter a dose constante no detector, o CAE, com o uso de energias maiores, ¢ necessario
reduzir o mAs. Isso produz um aumento do ruido devido a reducdo da quantidade de fotons
que alcangam o detector, principalmente para o padrdo de mama onde este fator tem maior

relevancia.

Sala 2

Os resultados de dose e contraste para didmetro de 0,10 mm as DGM para cada
espessura de mama, na Sala 2 sdo apresentados na figura 42.

A tabela 27 mostra o resultado da andlise das figuras 41(a), 41(b), 41(c) e 41(d) em
termos de DGM nos Grupos 1 e 2. Sao apresentados valores médios para DGM nas imagens
clinicas, para mamas de espessura de 45 a 75 mm cujos pardmetros de exposicao
mamografica foram coletados do PACS, no Grupo 1 e no Grupo 2, para as pacientes que
realizaram seus exames na Sala 2.

Os resultados apresentados na tabela 27 mostram que os valores médios para DGM
entre os grupos nao foram estatisticamente diferentes na Sala 2. Para espessuras de mama de
53 mm, a média + DP sdo iguais entre os grupos.

No entanto, para as demais espessuras, foi detectada uma reducdo dos valores médios
da DGM para o Grupo 2 em relagdo ao Grupo 1 de 22,2% para mamas de espessura de 45
mm. A reducdo da DGM foi de 19,2% para mamas de 60 mm e para mamas de espessura 75
mm, a redu¢do da DGM no Grupo 2 foi de 7,5%.

De acordo com os dados da figura 39, houve um aumento das técnicas de exposicdo
que forneceram valores de CNR iguais ou maiores que a CNR alvo em todas as espessuras.

O valor médio da DGM para todas as espessuras de mama foi 7,1% menor no Grupo

Para os exames avaliados na sala 2, no Grupo 1, a combinagdo Mo/Mo foi usada em
100% das exposi¢des para a mama com espessura entre 45 e 60 mm e a combinagdo Mo/Rh
em 28,6% para mamas de 75 mm. No Grupo 2, apds o ajuste do CAE pelo grupo de
manutengao, a equipe foi orientada para seguir suas instrugdes. ApoOs os ajustes, a combinagao
Mo/Mo ainda era usada em 100% dos exames de mamas de 53 mm e 60 mm de espessura.
Para as mamas 75mm de espessura, a combinacdo Mo/Rh foi utilizada em 35,3% das

exposicoes.
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Tabela 27- Valores médios para DGM nas imagens clinicas para ambos os Grupos avaliados

na Sala 2.
Espessura DGM DGM
(mm) Aceitavel Médiax DP
(mGy) Grupo 1 [N=54] Grupo 2[66]
45 <2,0 2,240,7[13] 1,8+0,4 [6] 0,14
53 <2,5 2,1+0,6[10] 2,1+0,6[20] 0,62
60 <3,0 3,1£1,1[17] 2,6+0,9[19] 0,08
75 <45 4,30,9[14] 4,00,7[21] 0,28
Todas 3,0+1,4[54] 2,8+1,2[66] 0,44

A tabela 28 apresenta um resumo dos resultados apresentados na figura 41 para as

avaliagdes da DGM para a Sala 2.

Tabela 28- Percentuais de DGM das imagens clinicas na Sala 2 abaixo do limite aceitavel.

Espessura DGM DGM DGM qccitavel Niimero de Exames
(mm) media(MGY)  media(MGY) (mGy) Abaixo da
DGM aceitdvel (%)
Grupo 1 Grupo 2 Grupo I  Grupo 2
45 2,240,7 1,8+0,4 <20 38,5 83,3
53 2,140,6 2,140,6 <25 70,0 80,0
60 3,1£1,1 2,6£0,9 <3,0 58,8 78,8
75 4,3+0,9 4,0+0,7 <4,5 71,4 69,9

Os resultados mostram que para as mamas de 45 mm, a redu¢ao na DGM média foi de

22,2% e um aumento de 2,2 vezes no numero de exames cujas técnicas de exposi¢ao

forneceram valores abaixo do limite aceitavel. Para as mamas de 53 mm nao houve variagao

na DGM média entre os grupos, mas houve uma redugdo de 14,3% no nlimero de exames que

excediam os limites de dose definidos no European Guidelines (2006). Uma redu¢ao na DGM

média de 19,2% foi identificada entre os Grupos para as mamas de 60 mm, sendo que no

Grupo 2 houve um aumento de 34,0% no nimero de exames cujas técnicas forneceram

valores abaixo do limite aceitavel. Nas mamas de 75 mm, a reducdo na DGM foi de 7,5 %,

sendo que o numero de exames no Grupo 2 que foram realizados com técnicas cujas DGM

estavam abaixo dos limites foi 2% menor que no Grupo 1.
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Os resultados globais mostram que muitos exames ainda sdo realizados com técnicas de
exposi¢do cuja DGM ¢ maior do que o limite estabelecido pelos documentos de referéncia.
Este fato deve ser um fator de atencdo nos programas de CQ, bem como deve ser um
elemento motivador para o processo de otimizagdo em mamografia digital.

No trabalho de COUTINHO (2009), foi avaliada a DGM para uma amostra de 392
pacientes com mamas de 5,5 cm de espessura. O valor médio da DGM foi de 1,4 + 0,5 mGy
para STF, 1,7 = 0,5 mGy CR ¢ 0,9 + 0,2 mGy para DR . Estes resultados mostram que os
sistemas CR precisam ser otimizados, de modo a obter os limites de desempenho da DGM
como os estabelecidos para STF.

A tabela 29 apresenta os valores comparativos dos valores de DGM encontrados neste
trabalho com outros estudos que também utilizaram o sistema Fuji.

No trabalho de BLOOMQUIST, YAFFE, (2006) foram realizadas 25 medi¢des no s
diversos locais que utilizaram o sistema. As medi¢des compreendem as espessuras de 20, 40,
60 ¢ 80 mm de PMMA. Considera-se que uma ampla gama de exposi¢des ¢ doses foi
encontrada com o sistema Fuji porque foram usadas diversas unidades de mamografia
convencional no estudo. As caracteristicas das IPs variaram de local para local, bem como o
uso de diferentes técnicas de exposi¢ao em cada sistema utilizado.

YOUNG et al., (2006a) concluiram que a otimizagdo utilizando qualidade de feixe com
energia mais alta necessita uma dose maior no detector para compensar o contraste mais
baixo. Assim, para uma mama com 75 mm de espessura a combinagdo 34 kV, Rh/Rh
necessitou dose no detector 90% maior do que 28 kV, Mo/Mo para atingir o mesmo CNR por
causa uma reducao de 25% no contraste. No entanto, a DGM foi reduzida em 32% escolhendo
o espectro de maior energia e obtendo o mesmo CNR. Concluiram que os projetos atuais dos
controles automaticos de exposicao (AEC) que visam uma dose fixa no detector ndo sdo os
ideais e uma maior utilizacdo de espectros de energia mais alta deveria ser acompanhada por
doses mais elevadas no detector em todas as espessuras de mama média para grande. Isso
pode resultar em doses ligeiramente mais elevadas, porém com melhor qualidade de imagem

para €ssas mamas.



Tabela 29- Valores comparativos de DGM entre estudos que utilizaram o sistema Fuji.

Dose Glandular Média - DGM (mGy)

Sistema CR Fuji
Espessura PMMA = 5 40 45 50 60 70
(mm)
Espessura equivalente 71 3 45 53 60 75 90
de mama (mm)
Este trabalho'
Sala 1* 2,109 2,4+0,9 2,2+0,8 3,5+1,2
Sala 1° 22404 2,5+0,8 2,7+1,1  3,1+1,1
Sala 2° 22407 2,1£0,6 3,1x1,1  4,3+0,9
Sala 2 1,8£0,4 2,140,6 2,609  4,0£0,7
BLOOMQUIST, 1.87
Y AFFE, 2006 (0.69-2.79)
NHSBSP, 2006° 2,11 2,11
YOUNG et al, 2006a*
25 kV Mo/Mo 024 047 0,92 1,29 1,78
28 kV Mo/Mo 024 046 0,91 1,33 1,88 385 725
30 kV Mo/Rh 026 049 0,96 1,27 1,66 335 6,16
34 kV Rh/Rh 031 052 0,89 1,17 1,51 2,64 441
NHSBSP, 2008’ 1,67
NHSBSP, 2009° 1,78
DANTAS, 2010’ 2,060,4
(1,56-2,75)

1- Sala 1*-Valores calculados a partir de Ki para 70 pacientes avaliados nas incidéncias CCD e CCE

Sala 1°-Valores calculados a partir de Ki para 67 pacientes avaliados nas incidéncias CCD e CCE

Sala 2°-Valores calculados a partir de Ki para 67 pacientes avaliados nas incidéncias CCD ¢ CCE

Sala2’-Valores calculados a partir de Ki para 63 pacientes avaliados nas incidéncias CCD ¢ CCE

2-Valores calculados a partir de Ki para mamas de 40 mm de PMMA em 25 inspec¢des no programa DMIST
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3- Valores calculados a partir de Ki para mamas de espessuras entre 50 ¢ 60 mm na combinagdo Mo/Rh para

avaliacdo do menor limite de baixo contraste, o objeto de 0,25 mm utilizando os objetos de teste TOR (MAX) e

TOR (MAM)

4-Valores calculados a partir de Ki para placas de PMMA para as espessuras contidas na tabela e diferentes

fatores de exposi¢do para atingir o CNR de 8,5 utilizando Sistema Fuji Profect e unidade de mamografia GE

DMR+

5- valores calculados a partir de Ki para 50 mm de PMMA para alcangar o limiar de contraste minimo para o

detalhe de 0,10 mm de diametro no simulador CDMAM.
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6- Valores calculados a partir de Ki para placas de 50 mm de PMMA de modo a atingir os limites de visibilidade
de contraste de 23% para o didmetro de 0,10 mm, utilizando a combinacdo W/Rh utilizando o simulador
CDMAM.

7- Valores calculados a partir de Ki para 50 mm de PMMA em 14 servicos de Belo Horizonte.

No documento 605 do NHS Breast Screening Programme (NHSBSP, 2006), utilizando
os objetos de teste TOR (MAX) e TOR (MAM), foi necessaria uma DGM de 2,11 mGy para
avaliacdo do menor limite de baixo contraste, o objeto de 0,25 mm, na combinagdo Mo/Rh
para mamas de espessuras entre 50 e 60 mm.

Os resultados do documento 803 do NHS Breast Screening Programme (NHSBSP,
2008) foram obtidos para a espessura de 50 mm de PMMA, onde uma DGM de 1,67 mGy
seria necessaria de modo a alcangar o limiar minimo de contraste de 23% para o detalhe de
0,10 mm de diametro no simulador CDMAM. Para alcangar o limite desejavel de contraste
seria necessaria uma dose de 4,26 mGy.

Resultados apresentados pelo documento 710 do NHS Breast Screening Programme
(2009), mostram que o sistema Fuji precisou receber uma dose de 1,78 mGy para atingir os
limites minimos de visibilidade de 23% para o diametro de 0,10 mm, para o simulador
CDMAM, utilizando a combinacdo W/Rh para mamas de espessura 60 mm.

DANTAS (2010) avaliou 14 servicos da cidade de Belo Horizonte (75% dos
equipamentos) que utilizam sistemas CR de diversos fabricantes. Para a espessura padrdo de
50 mm, a DGM no sistema CR foi 87% maior que no estudo feito em mamografia
convencional no estado de Minas Gerais, em 2006. Este fato pode ser uma evidéncia de que
os servicos estdo adotando o sistema CR, porém, mantendo o mesmo mamografo, agora com
o tubo mais envelhecido, sem fazer a calibragdo correta do CAE com o sistema de CR.
Entretanto, 69% de todos os servigos que foram avaliados obtiveram DGMs dentro dos
valores limites recomendados pelo European Guidelines (2006), sendo que se forem
considerados os niveis desejaveis de dose, o indice de conformidade ¢ reduzido para 42%.

Neste trabalho, assim como em DANTAS (2010), os valores da DGM sao maiores do
que nos demais trabalhos para a mama de 60 mm de espessura. Porém, sdo resultados da
reprodu¢ao de parametros de exposicao de pacientes e nao da resposta do CAE para
simuladores homogéneos, como nos demais trabalhos. A influéncia dos padrdes de
glandularidade, distribui¢ao dos tecidos na mama e padrdes de densidade, estdo contemplados

nesta resposta do CAE.
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4.6. AVALIACAO DOS CRITERIOS DE QUALIDADE NAS IMAGENS CLINICAS

Na tabela 30 sdo apresentados, para a Sala 1, os 12 critérios de qualidade de imagem
(item 3.2.10) avaliados por trés médicos radiologistas especializados em mamografia. Os

valores em negrito representam as variagdes estatisticamente significativas.

Tabela 30- Resultados da avaliagdo de 12 critérios de qualidade de imagem, realizados por
trés radiologistas experientes em mamografia para a Sala 1.

Parimetros MédiaxDP MédiaxDP
(45/53 mm) p (60/75 mm) p
Grupo 1(24) 2(18) 1(44) 2(51)
1.Visualizagdo da linha da
pele 0,97+0,14 1,00+0,00 0,39  0,99+0,05 0,86+0,35 0,16
2.Visualizagao das estruturas
vasculares através do 1,00+0,00 0,94+0,24 0,25 0,98+0,10 0,98+0,14 0,86

parénquima denso
3.Nitida visualizacao das
estruturas vasculares e
fibrosas e do musculo
peitoral

4.Nitida reprodugao das
estruturas da pele ao longo 1,00+0,00 1,00+0,00 1,00 0,96+0,16 1,00+0,00 0,10
do musculo peitoral
5.Visualizagao dos
ligamentos de Cooper e
estruturas vasculares nas
areas claras

6.Visualizagao dos
ligamentos de Cooper e
estruturas vasculares nas
areas escuras

7.Areas claras sem ruido
perturbante
(pseudomicrocalcificagdes
devido a ruido)

8.Areas escuras sem ruido
perturbante
(pseudomicrocalcificagdes
devido a ruido)
9.Contraste suficiente nas
areas claras

10.Contraste suficiente nas - 94,6 16 0.9610,16 0,71  0,93£0,18 0,94£0,19 0,81
areas escuras

11.0 tecido glandular é claro  0,92+0,20 1,00+0,00 0,09  0,93+0,19 1,00+0,00 0,10
12.0 fundo ¢ escuro 0,94+0,16 1,00+0,00 0,15 0,93+0,19 1,00+0,00 0,10

0,97+0,14 1,00+0,00 0,39  0,99+0,05 1,00+0,00 0,28

1,00+£0,00 1,00+0,00 1,00 0,99+0,05 1,00+0,00 0,28

0,96+0,11 0,98+0,08 0,46  0,98+0,07 0,95+0,18 0,28

0,93+0,17 0,70+0,44 0,03 0,98+0,07 0,43+0,48 0,00

1,00+0,00 0,89+0,28 0,58  1,00+0,00 0,76+0,39 0,00

0,95+0,13 0,94+0,17 0,89  0,92+0,19 0,94+0,19 0,66
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No grupo de mamas de 45/53 mm para os critérios 9 e 10 pode-se identificar que os
padrdes de qualidade da imagem, independentemente do valor de p indicar ou ndo diferencga
estatisticamente significativa, ndo foram atendidos em 100% das imagens dos Grupo 1 e 2.

Para o Grupo de mamas de 60/75 mm este resultado se repete de forma similar nos
critérios 1, 6, 8, 7,9 e 10.

Avaliando os valores da média + DP e valor de p para o critério 7, para as espessuras
de 45/53 mm, mesmo no Grupo 1 o padrao de qualidade da imagem estava comprometido,
entretanto piorou no Grupo 2. No caso das mamas de espessuras 60/75 mm, a perda de
qualidade da imagem foi mais significativa no Grupo 2, com aumento de ruido nas regides de
tecido glandular.

Para o critério 8, a qualidade de imagem foi reduzida para as mamas de espessuras
60/75 mm no Grupo 2. A presenga de ruido em regides escuras, ou seja, de gordura, mostra
que para algumas mamas, o desempenho do CAE foi bastante inadequado, fornecendo doses
bastante baixas. Entretanto, cabe ressaltar que estas imagens foram coletadas do PACs, ou
seja, foram imagens aprovadas para diagnostico.

Os 12 critérios de qualidade apresentados na tabela 30 foram atendidos na Sala 1 em
91,7% para mamas de espessuras de 45/53 mm e em 83,3% para as mamas de espessuras de
60/75 mm. Nao houve relatos sobre artefatos.

A seguir, na tabela 31s3o mostrados os resultados da avaliagdo nas imagens dos
pacientes que realizaram os exames na Sala 2.

Analisando os resultados da avaliagdo dos critérios de qualidade de imagem, para as
espessuras de mamas de 45/53 mm, no critério 7, o valor de p de 0,04, mostra que a diferenca
entre o Grupo 1 e o Grupo 2 ¢ considerado significativo. Este resultado poderia ser explicado
pela combinagdo inadequada de parametros de exposicdo fornecida pelo CAE. O tecido
glandular ndo foi bem definido, provavelmente pelo posicionamento inadequado da
fotocélula, gerando imagens ruidosas no tecido glandular. No entanto, os radiologistas
relataram que as zonas afetadas eram pequenas e ndo teriam efeito no diagndstico, dado que
havia outras incidéncias para comparacao.

Independentemente da conformidade ou ndo dos valores de p nos critérios 1, 3, 6 e 7
no Grupo de mamas de 60/75 mm, os radiologistas julgaram que estruturas especificas como
o tecido glandular, microcalcificacdes e musculo ndo foram adequadamente visualizados em
ambos os Grupos. Estes resultados podem nao estar relacionados apenas com os valores de
DGM, mas também com o padrdo inadequado de penetrabilidade do feixe, como uma

consequéncia de desempenho inadequado do CAE.
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Tabela 31- Resultados da avaliagdo de 12 critérios de qualidade de imagem, realizados por

trés radiologistas experientes em mamografia para a Sala 2.

Parametros

Média=DP
(45/53 mm)

Grupo

1(24)

2(24)

Média=DP
(60/75 mm)

1(43)

2(39)

1.Visualizagdo da linha da
pele

2.Visualizagao das
estruturas vasculares
através do parénquima
denso

3.Nitida visualizacao das
estruturas vasculares e
fibrosas ¢ do musculo
peitoral

4 Nitida reproducao das
estruturas da pele ao
longo do musculo peitoral
5.Visualizagao dos
ligamentos de Cooper e
estruturas vasculares nas
areas claras
6.Visualizagao dos
ligamentos de Cooper e
estruturas vasculares nas
areas escuras

7.Areas claras sem ruido
perturbante
(pseudomicrocalcificagdes
devido a ruido)

8.Areas escuras sem ruido
perturbante
(pseudomicrocalcificagde
s devido a ruido)
9.Contraste suficiente nas
areas claras

10.Contraste suficiente
nas areas escuras

11.0 tecido glandular &
claro

12.0 fundo ¢ escuro

1,00+0,00

1,00+0,00

0,96+0,20

1,00+0,00

1,00+0,00

1,00+0,00

0,88+0,2

1,00+0,00

1,00+0,00
1,00+0,00

1,00+0,00
1,00+0,00

0,96+0,20

1,00+0,00

1,00+0,00

1,00+0,00

1,00+0,00

0,94+0,16

0,64+0,45

0,93+0,21

1,00+0,00
0,97+0,14

1,00+0,00
1,00+0,00

0,32

1,00

0,32

1,00

1,00

0,10

0,04

0,13

1,00
0,32

1,00
1,00

0,81+0,37

1,00+0,00

0,95+0,21

1,00+0,00

1,00+0,00

0,98+0,86

0,92+0,26

1,00+0,00

1,0040,00
1,0040,00

1,0040,00
1,00+0,00

0,88+0,32

0,99+0,05

0,89+0,30

0,89+0,30

1,00+0,00

0,92+0,27

0,79+0,41

0,97+0,16

0,97+0,15
0,94+0,22

1,0040,00
1,00+0,00

0,39

0,30

0,26

0,02

1,00

0,22

0,09

0,30

0,14
0,07

1,00
1,00

Analisando as colunas para as mamas com espessuras de 60/75 mm, a variagdo foi

considerada significativa no critério 4 (p=0,02). Este resultado poderia ser explicado pelo uso

de baixos valores de tensdo pelo CAE para mamas mais espessas e/ou mais densas. O maior
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valor de energia utilizada pelo CAE para as mamas de 75 mm espessura foi 32 kV dentre
todas as técnicas de exposi¢do coletadas.

Outro fator relevante a ser considerado ¢ o posicionamento incorreto da fotocélula sob
o tecido glandular em alguns exames, independentemente de identificarmos um aumento dos
valores de CNR no Grupo 2.

Essa avaliagdo foi feita em imagem clinica, onde o ruido estrutural do tecido
mamario pode ser um fator determinante e significativo na visibilidade das lesdes e pode ter
impacto sobre a identificagdo dos parametros radiograficos 6timos, como discutido por
WILLIAMS et al., (2008).

No entanto, os resultados da tabela 22 mostram um aumento da taxa de detecgdo de
contraste de limiar para todas as espessuras no Grupo 2. Isso significa que o processo de
otimizagdo promoveu a reducao da dose, e manteve a qualidade da imagem. Os 12 critérios de
qualidade apresentados na tabela 29 foram atendidos na Sala 2 em 91,67% para todas as
espessuras de mamas, € ndo houve relatos sobre artefatos.

SAMEI et al (2007) determinaram experimentalmente a relacdo entre a dose de
radiacdo e a precisdo do observador na deteccdo e discriminacdao de lesdes simuladas para
mamografia digital. Concluiram que a reducao da dose em mamografia digital tem um efeito
mensuravel, mas modesto no diagndstico. A pequena magnitude do efeito, em resposta a
redugdo drastica da dose, indica possibilidade para uma modesta reducdo da dose na
mamografia digital, entretanto, pode aumentar o tempo de leitura para o diagnéstico. HUDA
et al (2004) concluiram que os fatores da técnica de exposi¢do tém pouco efeito no
desempenho para a deteccdo de lesdes maiores do que 0,8 mm, mas que a visibilidade das
lesdes pequenas ¢ afetada pelo ruido quantico. Os resultados estdo de acordo com CARROL
(2007), que descreve que o uso do CAE ¢ especialmente critico para sistemas digitais, devido
a necessidade de se assegurar que o tecido de interesse recubra as células da fotocélula do
CAE. A descentralizacdo do tecido glandular em relagdo a fotocélula pode resultar em
finalizagdo prematura da exposi¢ao, resultando em imagens com ruido. Se o ruido ¢ problema,
o valor da tensdo (kV) deve ser aumentada até que uma quantidade suficiente de sinal tenha
atingido as células do detector do CAE. Esta acdo ndo apenas garante um bom nivel de
penetrabilidade, mas também poupa a paciente de receber uma dose de radiacao de uma forma

oposta daquelas técnicas que usam altos valores de mAs.
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CAPITULO 5

CONCLUSAO

A partir dos resultados deste trabalho, demonstra-se que a hipostese do método de
otimizacdo baseado na obten¢do de uma CNR alvo para exames de mamografia digital CR ¢
viavel e traz beneficos diretos na rotina clinica, como otimiza¢do da qualidade da imagem e

da dose glandular média (DGM).

O valor da CNR alvo em ambas as salas foi identificada como 8,5 para o sistema de

mamografia digital Fuji Profect One associado aos mamografos Hologic Lorad Affinity.

A partir da reprodugdo das técnicas de exposicdo de dados de pacientes que estavam
armazenadas no PACs, as técnicas de exposicao otimizadas que fornecem os valores de CNR
com valores de DGM aceitaveis foram utilizadas como referéncia para ajustes no Controle

Automatico de Exposicao (CAE).

Apds os ajustes, em ambas as salas, houve aumento no nimero de exames cujos
parametros de exposi¢do forneceram respostas maiores que o valor da CNR alvo de 8,5, apos
o processo de otimizagdo (Grupo 2), o que minimiza as possibilidades de comprometimento

da qualidade da imagem para estruturas menores, como as microcalcificagdes

O valor médio do Limiar de Contraste Previsto (LCp) para todas as espessuras
avaliadas foi reduzido apds o processo de otimizagdo, isto €, mais proximos do limiar de
contraste de 23% para o detalhe de 0,1 mm diametro.O valor médio da DGM para ambas as
salas manteve-se proxima aos limites aceitdveis estabelecidos para todas as espessuras de

mama pelo European Guidelines (2006).

Este fato deve-se 4 definicdo dos pardmetros otimizados de ajuste do Controle
Automatico de Exposi¢ao (CAE) para o Grupo 2, com o intuito de evitar doses muito baixas,
com ruido aumentado e consequentemente necessidade de repeticdo do exame.Os 12 critérios

de qualidade apresentados foram atendidos na Sala 1 em 91,7% para as mamas de
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espessurasde 45/53 mm e em 83,3% para as para as mamas de espessurasde 60/75 mm. Na
Sala 2 este indice foi de 91,7% para todas as espessuras de mama. Nao houve relatos sobre

artefatos em nenhuma das duas salas.

O método de otimizagao aplicado contribui para a detecgdo precoce do cancer de mama
nas pacientes que realizaram seus exames nos equipamentos apos os ajustes do CAE,
cumprindo-se o também o critério ALARA.

As principais contribuigdes deste trabalho sdo: 1) a proposta de uma nova metodologia
para determinagdo do valor do CNR alvo; 2) a determinagdo das técnicas de exposicao ideais
de exposi¢do para os valores de CNR alvos para mamas com espessura variando de 45 a 75
mm; e 3) a calibragdo do CAE de mamografos utilizados para exames de mamografia digital
CR operando com base nos valores de CNR alvo, fornecendo respostas otimizadas de dose e

de qualidade da imagem e 4) validacdo do método a partir da analise de imagens clinicas.
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5.1 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Além da metodologia de otimizacdo das técnicas a partir dos valores da CNR alvo,
sugere-se: 1) o desenvolvimento de sistemas de CAEs que operem com base nos valores de
CNR alvo para cada tipo de detector utilizado, pois a CNR ¢ uma grandeza adequada para a
monitoracdo dos padrdes de qualidade da imagem; 2) que a metodologia proposta seja
incorporada nas rotinas dos testes de aceitacdo dos equipamentos de mamografia e 3) avaliar a
DGM para todas as combinagdes entre sistemas CR, independente do fabricante da unidade

de mamografia.



149

REFERENCIAS

ACR, American College of Radiology. Breast Imaging Reporting and Data System Atlas
BI-RADS Atlas. Reston, Va: American College of Radiology; 2003.

AAPM, American Association of Physicists in Medicine. Assessment of display
performance - Task Group 18 for medical imaging systems AAPM. College Park, MD, n.
03, apr. 2005.

AAPM, American Association of Physicist in Medicine. Acceptance testing and quality
control of photostimulable storage phosphor imaging systems. College Park, MD, n. 10,
2006.

BALDELLI, P.; PHELAN, N.; EGAN, G. A novel method for contrast-to-noise ratio (CNR)
evaluation of digital mammography detectors. Eur. Radiol., v.19, n.9, p. 2275 — 2285, 2009.

BAUAB, S. P. Mamografia digital: um caminho sem volta. Radiol. Bras., v. 38, n. 3, p. 3-4,
2005.

BIJKERK, K. R.; THIJSSEN, M. A. O.; ARNOLDSSEN, Th. J. M. Modification of the
CDMAM contrast-detail phantom for image quality of Full Field Digital Mammography
systems. [WDM report. Radboud University Nijmegen, the Netherlands, 2000.

BLOOMQUIST, A. K.; YAFFE, M.J. Quality control for digital mammography in the ACR
IN DMIST trial: Part I. Med. Phys., v.33, n.3, p.719-736, 2006.

BOSMANS, H., CARTON. A.K., ROGGE, F., ZANCA, F., JACOBS, J., ONGEVAL, C.
Van, NIJS, K., STEEN, A. Van, MARCHAL, G. Image quality measurements and metrics
in full field digital mammography: an overview.Rad. Prot. Dos. Vol. 117, No. 1-3, pp.
120-130, 2005

BURGHT, R.; THIJSSEN, M. T.; BIJKERK, R. Artinis Medical Systems BV St. Walburg.
Manual Contrast-Detail Phantom CDMAM 3.4 CDMAM Analyser software V1.2, The
Netherlands, 2010.

BUSHBERG, J. T.; SEIBERT, J.A.; LEIDHOLDT, E. M.; BOONE, J. M. The Essential
Physics of Medical Imaging, Lippincott Williams & Wilkins, 2e, 2002.


http://www.google.co.uk/search?hl=pt-BR&tbo=p&tbm=bks&q=inauthor:%22Jerrold+T.+Bushberg%22

150

CALDAS, F. A. A.; ISA, H. L. V. R.; TRIPPLA, A. C.; Controle de qualidade ¢ artefatos em
mamografia. Radiol. Bras., v.38, n.4, p. 295-300, 2005.

CARROL, Q.B. Practical Radiographic Imaging. 8. ed. Springfield: Charles C Thomas Pub
Ltd, 2007.

CHEN, R C; LONGO, R ; RIGONS, L; ZANCONATI, F.; PELLEGRIN, A.; ARFELLI, F.;
DREOSSI, D.; MENK, R.H.; VALAZZA, E.; XIA, T.; CASTELLI, E. Measurement of the
linear attenuation coefficients of breast tissues by synchrotron radiation computed
tomography. Med. Phys., v.55, p.4993-5005, 2010.

CHEVALIER, M.; MORAN, P.; TEN, J. L; SOTO, J. M. F.; CEPEDA, T.; VANO, E.;
Patient dose in digital mammography. Med. Phys., v. 31, n. 9, p. 2471-2479, 2004.

CORREA, R. S.; PEIXOTO, J. E.; SILVER, L. D.; DIAS, C. M.; NOGUEIRA, M. S;
HWANG, S. F.; FERREIRA, R. S. Impacto de um programa de avaliacdo da qualidade da

imagem nos servigos de mamografia do Distrito Federal. Radiol. Bras., v. 41, n. 2, p. 109-
114, 2008.

COUTINHO, C. M. C. Avaliacio da dose glandular em sistemas de mamografia
convencional e digital utilizando um fantoma dosimétrico. 116 f. Tese (Doutorado em
Engenharia Nuclear) - Programa de P6s-Graduagdao (COPPE) - Universidade Federal do Rio
de Janeiro, Rio de Janeiro, 2009.

DANCE, D.R., SKINNER, C. L., YOUNG, K. C., BECKETT, J. R., KOTRE, C. J.
Additional factors for the estimation of mean glandular breast dose using the UK
mammography dosimetry protocol. Phys. Med. Biol., v. 45, p. 3225 - 3240, 2000a.

DANCE, D. R.; THILANDER, A. K.; SANDBORG, M.; SKINNER, C. L.; CASTELLANO,
I.LA; CARLSSON, G. A. Influence of anode/filter material and tube potential on contrast,
signal-to-noise ratio and average absorbed dose in mammography: a Monte Carlo study. Br.
J. Radiol., v.73, n.874, p.1056-1067, 2000b.

DANTAS, M V A, Dose glandular e controle de qualidade da imagem em sevicos de
mamografia com sistema de radiografia computadorizada. 119f. Dissertacdo Programa de
Pos Graduagdo em Ciéncia e Tecnologia das Radiagdes, Minerais ¢ Materiais — CNEN-
CDTN- Belo Horizonte, 2010.

DOYLE, P.; MARTIN, C. J. Calibrating automatic exposure control devices for digital
radiography. Phys. Med. Biol., n. 51, p. 5475-5485, 2006.



151

EIZO NANAO CORPORATION- Sensor Solutions- UX1 Auto Calibration Photometer-
Manual of use, jun 2007.

EUREF, European Guidelines for Breast Cancer Screening 4th edition, European
Commission: EVAN ENGEN, R.; BOSMANS, H.; YOUNG, K.; THIJSSEN, M. 2010 The
European protocol for the quality control of the physical and technical aspects of
mammography screening: part B - Digital mammography. Clinical Evaluation Protocol
Version 1.22. European Guidelines for Breast Cancer Screening 4th edition, European
Commission, 2006.

EUREF, European Reference Organization for Quality Assured Breast Screening and
Diagnostic Services — EUREF. Clinical Evaluation Protocol. Version 1.22, Aug 2010.

EUREF, European Reference Organization for Quality Assured Breast Screening and
Diagnostic Services — EUREF. Type Testing Protocol. Version 1.12, Nov. 2011.

FANTI, D.; BASSO, R. MTF resolution of images obtained without an acquisition system,
International Conference on the Shroud of Turin “PERSPECTIVES OF A
MULTIFACETED ENIGMA”: Columbus, - Ohio, Aug.2008

FREITAS, A. G.; KEMP, C.; LOUVEIRA, M. H.; FUIIWARA, S. M.; CAMPOS, L. F.
Mamografia Digital: Perspectiva atual e aplicacdes futuras. Radiol Bras., Sao Paulo, v.39,
n.4, p. 287-296. 2006.

HAUS, A.G.; YAFEE, M. Screen-film and digital mammography: image quality and
radiation dose considerations. Radiol. Clin. North. Am., v.38, n.4, p.871-898, 2000.

HUDA, W.,SAJEWICZ, A.,OGDEN, K.M. Experimental investigation of the dose and image
quality characteristics of a digital mammography imaging system. Med Phys.v.30, p.442-448,
2003.

HUDA, W.; OGDEN, K. M.; SCALZETTI, E. M.; DUDLEY, E. F.; DANCE, D. R. How do
radiographic techniques affect mass lesion detection performance in digital mammography?
Image Perception, Observer Performance, and Technology Assessment, Proceedings of SPIE.
Med. Imag., v.5372, p.1605-7422, feb. 2004.

IAEA, International Atomic Energy Agency. Radiological protection of patients in
diagnostic and interventional radiology, nuclear medicine and radiotherapy:
proceedings of an international conference, held in Malaga, Spain. Vienna, n.1113, p. 26—
30.2001.



152

IAEA, International Atomic Energy Agency. Optimization of the Radiological Protection
of Patients: Image Quality and Dose in Mammography. Vienna, n.83, may 2005.

IAEA, International Atomic Energy Agency. Dosimetry in diagnostic radiology: an
international code of practice. Vienna, n. 457, sep. 2007.

IAEA, International Atomic Energy Agency. Exposure indicators and patient dose
estimation in CR and DR, Radiation Protection in Digital Radiology doc L0.2 Disponivel
em

<https://rpop.iaea.org/RPOP/RPoP/Content/AdditionalResources/Training/1 TrainingMateria
1/DigitalRadiology.htm>. Acesso em: dez. 2010.

IAEA, International Atomic Energy Agency. Quality Assurance Programme For Digital
Mammography: Iaea Human Health Series. Vienna, n.17, 2011.

INCA, Instituto Nacional do Cancer MS, Ministério da Satide: Mamografia: da pratica ao
controle. Rio de Janeiro, 2007.

INCA, Instituto Nacional do Cancer. Informe SISMAMA 2010. Disponivel em
<http://www]1.inca.gov.br/inca/Arquivos/Sismama.pdf>. Acesso em: 12 abr. 2011.

INCA, Instituto Nacional do Cancer. Controle do cancer de mama - documento de
Consenso 2004.

Disponivel em <http://www]1.inca.gov.br/publicacoes/Consensointegra.pdf. Acesso em: 10
nov. 2012.

INCA, Instituto Nacional do Cancer. Estimativa 2012 - incidéncia de cancer no
Brasil. Disponivel em
<http://www.inca.gov.br/estimativa/2012/estimativa20122111.pdf>. Acesso em: nov. 2012.

INCA Instituto Nacional de Cancer, MS, Ministério da Saude: Atualizacao para Técnicos
em Mamografia Rio de Janeiro: INCA, 2012.

ICRP (INTERNACIONAL COMMISSION ON RADIOLOGICAL PROTECTION), 1996,
Radiological Protection and Safety in Medicine, ICRP Publication 73, Pergamon Press,
Oxford and New York.

Instruction Manual Fluke Biomedical, model 07621m, 2008.



153

IRD/CNEN. Instituto de Radioprote¢ao e Dosimetria, Comissao Nacional de Energia Nuclear/
Ministério da Ciéncia e Tecnologia. Grandezas e Unidades para Radiacao Ionizante.
Brasil dez. de 2002 e revisado em out. 2011.

KALAF, E. S. Padroes Mamograficos e Densidade Mamaria. Disponivel em: <http://
www.radiologiaclinicadecampinas.com.br/info 11.htm>. Acesso em 18 de maio de 2009.

KARSSEMEIJER, N; THIJSSEN, M.A.O. Determination of contrast-detail curves of
mammography systems by automated image analysis. Amsterdam: Elsevier, p. 155-160,
1996.

KONSTANTINIDIS, A. C. Evaluation of X ray detectors for medical imaging
applications. 2011. 239 f. Thesis (Phd) - Department of Medical Physics and Bioengineering
- University College London, London, 2011.

MacKENZIE, A. Validation of correction methods for the non-linear response of digital
radiography systems. Brit. Journ. of Radio., 81, 341-345, 2008.

MAHADEVAPPA, Mahesh. AAPM/RSNA Physics Tutorial for Residents Digital
Mammography: an overwiew. Radiog., v.24, n.6 , p. 1747-1760, nov. 2004.

MARSHALL, N. W.; MONNIN, P.; BOSMANS, H.; BOCHD, .F O.; VERDUN F. R.
Image quality assessment in digital mammography: part I. Technical characterization
of the systems. Phys. Med. Biol. 56 p.4201-4220, jun 2011.

MS, Ministério da Saude — MS. Diretrizes basicas de protecdo radiolégica em
radiodiagnéstico médico e odontologico. Portaria n.453, 1998.

MS, Ministério da Saude. Agéncia Nacional de Vigildncia Sanitdria - ANVISA.
Radiodiagnéstico médico: desempenho de equipamentos e seguranca. Brasilia: ANVISA,
2005.

MS, Ministério da Satde — MS. SISMAMA - Sistema de Informacao do Cancer de Mama,
Portaria n°® 779/SAS, dez, 2008.

MS, Ministério da Satde. Programa Nacional de Qualidade em Mamografia. Portaria
n.531,2012.



154

MONNIN, P.; MARSHALL, N. W.; BOSMANS, H.; BOCHD, F. O.; VERDUN F. R. Image
quality assessment in digital mammography: NPWE as a validated alternative for contrast
detail analysis. Phys. Med. Biol. v.56 (14), p.4221-4238, jul 21, 2011.

MORAN, P.; CHEVALIER, M, Técnicas de Radiodiagndstico: Mamografia. Master en
fisica biomédica. Fisica Médica, Dpto. de Radiologia, Universidad Complutense de Madrid,
2008.

MURPHY, A. M. Mammography Screening for Breast Cancer. A View from 2 Worlds JAM,
v. 303, n.2, p.166-167, 2010.

NEWMAN J. Quality control and artifacts in mammography. Radiol Technol; v. 70, p.61 -76,
1998.

NEMA PS 3.14-2000. Digital Imaging and Communications in Medicine (DICOM) Part 14:
Grayscale Display Standard Function. Rosslyn, VA: National Electrical Manufacturers
Association (NEMA), 2000. http://lwww .nema.org/. Draft viewable at
http://medical.nema.org/ dicom/2000/draft/00_14DR.PDF, Available for purchase in whole or
in parts from Global Sales, Global Engineering Documents, 15 Inverness Way East
Englewood, COLORADO, 80112 USA; http://global.ihs.com/.

NHSBSP, National Health Service Breast Screening Programme. Evaluation of the Fuji
profect computerized radiography system. Sheffield, Equipment Report 0605, Set. 2006.

NHSBSP National Health Service Breast Screening Programme. Technical evaluation of the
Siemens Novation Full field digital mammography. Sheffield, Equipment Report 0710, Dec.
2007.

NHSBSP, National Health Service Breast Screening Programme. Commissioning and
routine testing of full field digital mammography systems. Sheffield, equipment Report
0604, Abr. 20009.

NCRP. Quality Assurance for Diagnostic Imaging Equipment. NCRP Report n. 99. NCRP
Publications, Bethesda, 1988.

NEES, A. V. Digital mammography: are there advantages in screening for breast cancer?.
Acad. Radiol., v. 15, n.4, p. 401-407, 2008.


http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/21701050
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/21701050
http://medical.nema.org/

155

ONGEVAL, C. V.; STEEN, A. V.; GENIETS, C.; DEKEYZER, F.; BOSMANS, H.,
MARCHAL, G. Clinical image quality criteria for full field digital mammography: a first
practical application. Radiat. Prot. Dosim., v. 129, n. 1-3, p. 265 — 270, 2008.

PISANO, E. D.; COLE, E. B.; HEMMINGER, B. M.; YAFFE, M. J.; AYLWARD, S. R;;
MAIDMENT, A. D. A.; JOHNSTON, R. E.; WILLIAMS, M. B.; NIKLASON, L. T;
CONANT, E. F.; FAJARDO, L. L.; KOPANS, D. B.; BROWN, M. E.; PIZER, S. M. Image
Processing Algorithms for Digital Mammography: A Pictorial Essay. Radio Graphics, v. 20,
n.5, p.1479-1491, 2000

PISANO, E. D.; GATSONIS, C.; HENDRICK, E.; YAFFE, M.; BAUM J. K.; ACHARYYA,
S.; CONANT, E. F.; FAJARDO, L. L.; BASSETT, L.; ORSIL Carl D’; JONG, R.; REBNER,
M.. Diagnostic Performance of Digital versus Film Mammography for Breast-Cancer
Screening for the Digital Mammographic Imaging Screening Trial (DMIST) Investigators
Group, N. Eng. J. Med., 2005.

ROSENSTEIN, M. Diagnostic Reference Levels for Medical Exposure of Patients: ICRP
Guidance and Related ICRU Quantities. Healthy Physics, v. 95, n.5, p.528-534, 2008.

SALA, M.; SALAS, D.; BELVIS, F.; SANCHEZ M., FERRER, J.; OBANEZ, J.; ROMAN,
R.; FERRER, F.; VEGA A.; LASO, M. S.; CASTELLS, X. Reduction in False-Positive
Results after Introduction of Digital Mammography: Analysis from Four Population-based
Breast Cancer Screening Programs in Spain, Radiol. v. 258 (2), p. 388-395, 2011.

SAME], E. Performance evaluation of computed radiography systems. Med. Phys., v.28, n.3,
p. 361-371, 2001.

SAMEL E., FLYNN, M. J. An experimental comparison of detector performance for
computed radiography systems. Med. Phys., v. 29, p. 447459, 2002.

SAMEIL E.; SAUNDERS, R S; BAKER, J. A.; DELONG, D. M. Digital Mammography:
Effects of Reduced Radiation Dose on Diagnostic Performance. Radiol., v. 243, n.2, p. 396-
404, 2007.

SAMOHYL, R. W. Controle estatistico de qualidade. Rio de Janeiro: Campus, 2009.

SEIBERT, J.A.; BOONE, J. M.; COOPER, V. “Quantitative analysis of a dedicated computed
radiography system for mammography.” Proceed. SPIE, p. 4682:447-456, 2002.



156

SEIBERT, J.A., Computed Technology Radiography, University of California, Davis, 2004.

SIEGEL, E.; KRUPINSKI E.; SAMEI E.; FLYNN M.; ANDRIOLE K.; ERICKSON B,
THOMAS J.; BADANO A.; SEIBERT A.; PISANO E.: Digital mammography image
quality: image display. Journ. of the Americ. Col. of Radiol. JACR; v.3, n.§, p.615-627,
2006

SPRAWLS, P. Physical principles of medical imaging: mammography physics and
technology for effective clinical imaging. Disponivel em:
<http://www.sprawls.org/resourcessMAMMO/module.htm>. Acesso em: 07 mai. 2010

SPRAWLS, P. Physical principles of medical imaging: mammography physics and
technology for effective clinical imaging. Disponivel em:
(http://www.sprawls.org/resources/IMGCHAR/module/#20). >. Acesso em: 07 mai. 2010.

TAKEO, H.; SHIMURA, K.; IMAMURAK, T. Detection System of Clustered
Microcalcifications on CR Mammogram. Ieice Trans. Inf. & Syst., v. E88-D, n.11, 2005.

THIJSSEN, M.A.O., THISSEN, H.O.M, MERX, J.L.,van WOENSEL, M.P.LM. A
definition of image quality: the image quality figure. BIR Report 20: Optimization and
patient exposure in diagnostic radiology, 1989.

SBSP. The Scottish Breast Screening Programme in Glasgow. Disponivel em: <
http://www.westscotradiology.org.uk/Victoria.html>. Acesso em ago. 2012.

VANO, E. ICRP recommendations on managing patient dose in digital radiology. Radiat.
Prot. Dosim., v. 114, n. 1-3, p.126-130, 2005.

VELDKAMP, W. J. H.; THIJISSEN, M. A. O.; KARSSEMEIJE, N. The value of scatter
removal by a grid in full field digital mammography. Med. Phys., v. 30 n. 7, p. 1712-1718,
jun. 2003.

VERBRUGGE, B. Validation of analysis methods for automated cdmam reading. 2007.
56 f. Thesis (Graduate Advanced Studies of Medical Radiation Physics) - Katholieke
Universiteit Leuven, Leuven, 2007.

VERMA, B.; MCLEOD, P.; KLEVANSKI, A. Classification of benign and malignant
patterns in digital mammograms for the diagnosis of breast cancer. Exp. Syst. with App.,
U.K.: Elsevier, v. 37, tissue 4, p. 3344-3351, 2010.

VISSER, R.; KARSSMAIJER, N. Manual CDCOM versao 1.5.2: software for automated
readout of CDMAM 3.4 images. Disponivel em: <www.euref.org>. Acesso em Dez. 2012.


http://www.sprawls.org/resources/IMGCHAR/module/#20

157

VUOLDO, J. H. Fundamentos da Teoria do Erros. 2* Ed, Editora Edgard Bliicher, Ltda, 2005.

WEYNE, G.R.S., Determinacdo do tamanho da amostra em pesquisas experimentais na area
de saude.Arq. Med. ABC, v.29 n. 2, p.87-90, 2004.

WILLIAMS, M. B.; RAGHUNATHAN, P.; MORE, M. J.; SEIBERT, J. A; KWAN, A_; LO,
J. Y; SAMEL E.; RANGER, N. T.; FAJARDO, L. L.; MCGRUDER, A.; MCGRUDER, S.
M.; MAIDMENT, A. D. A; YAFFE, M. J.; BLOOMQUIST, A.; MAWDSLEY, G. E.
Optimization of exposure parameters in full field digital mammography. Med. Phys., v. 6, n.
35, p. 2414-2423, 2008.

YAFFE, M. J.; MAINPRIZE, J.G. Detectors for digital mammography. Technol Cancer Res
Treat, v.3, n.4, p.309-324, 2004.

YAFFE, M.J.; BLOOMQUIST, A. K., Quality control for digital mammography: Part II
recommendations from the ACRIN DMIST trial. Med. Phys., v.33, n.3, p.737-752, 2006.

YAFFE, M. J.; MAINPRIZE, J.G. Risk of Radiation-induced Breast Cancer from
Mammographic Screening. Radiol., v 258, p. 98-105, 2011.

YOUNG, K C; ODUKO, J] M; BOSMANS, H; NIJS, K; MARTINEZ, L. Optimal beam
quality selection in digital mammography. Brit. Journ. of Radio. v.79, n.948, p. 981 - 990,
2006a.

YOUNG, K. C.; COOK, J. J.H.; ODUKO, J. M.; BOSMANS, H. Comparison of software and
human observers in reading images of the CDMAM test object to assess digital
mammography systems. In Proceedings of SPIE. Med. Imag., San Diego, v.6142, p.1-13,
mar. 2006b.

YOUNG, K. C.; COOK, J. J. H.; ODUKO, J. M.; BOSMANS, H. Comparison of software
and human observers in reading images of the CDMAM test object to assess digital
mammography systems in Proceedings of SPIE. Med. Imag, v. 6142, p. 1-13, 2006c.

YOUNG, K. C.; ODUKO, J. M.; GUNDOGDU, O. ; ALSAGER, A. Comparing the
performance of Digital Mammography Systems. Lect. Not. in Comp. Sci. v. 5116, p. 732-
739, 2008.


http://link.springer.com/search?facet-author=%22Ozcan+Gundogdu%22
http://link.springer.com/bookseries/558

158

ZANCA, F.; ONGEVAL, C. V.; JACOBS, J.; MARCHAL, G.; BOSMANS, H. A
quantitative method for evaluating the detectability of lesions in digital mammography
University Hospitals Leuven. Radiat. Prot. Dosim., v. 129, 2008.



159

ANEXO A

Declaragdo da diregdo clinica da clinica Diagnostico Avangado por Imagem (DAPI),
local onde o projeto foi desenvolvido, dispensando a autorizagio da Comissio de Etica para a

realizacdo do trabalho.
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O projeto de doutorado intitulado Qualidade da
Imagem, limiar de contraste e dose glandular média em
mamografia digital CR, foi desenvolvido nesta institui¢io no
periodo de janeiro de 2010 a outubro de 2010, pela fisica
Rosangela Requi Jakubiak.O processo de otimizagdo foi uma
demanda da clinca, em fungdo da introdugdo de nova
tecnologia em mamografia.

A pesquisa foi realizada com imagens de
pacientes que se submeteram aos exames de mamografia nesta
institui¢do. A rotina do exame de mamografia nio foi alterada,
e nenhum procedimento adicional foi realizado com as
pacientes.

Os  mamografos  foram  submetidos 4
metodologia de calibrag@io proposta pelo European Guidelines
for Quality Assurance in Breast Cancer Screening and
Diagnosis (2006) com o objetivo de otimizar a qualidade da
imagem em mamografia digital computadorizada (CR). Os
dados coletados para este trabalho sdo referentes aos exames
realizados no periodo pré e poés calibragio do Controle
Automatico de Exposigdo (CAE).

As imagens foram reavaliadas pelos médicos da
clinica a partir do método proposto por Ongeval (OGENVAL
et al, 2008, p.265-270) no sistema PAC’s (Picture Archiving
Comunnicattion System).

Considerando estes requisitos, o projeto foi
aprovado para ser desenvolvido na clinica, dispensando a
aprovagdo da comissdo de ética.




