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Otimizacao em mamografia digital com variacdao de espessura e glandularidade de
mama

Resumo

A mamografia digital é hoje uma das principais ferramentas para a detecgdo precoce
do cancer da mama. Os protocolos atuais, deste tipo de exame radiolégico, utilizam
parametros otimizados para os valores mais comuns de espessura e glandularidade
do tecido mamario. O principal objetivo desta investigagao ¢é realizar um estudo de
otimizacdo em mamografia digital, que considere diferentes valores de espessura da
mama e de glandularidade. Para isto, pretende-se investigar duas questdes em aberto
na literatura. A primeira se refere a aplicacdo direta da métrica (/QF},,) na imagem
processada. A segunda estd relacionada com a possibilidade de utilizagdo da grandeza
experimental Kerma no ar no lugar da dose glandular media (DGM) como parte da
FOM utilizada. O estudo foi validado utilizando os phantoms padrdes ACR, TORMAM
e CIRS. Comparou-se os valores da dose e das métricas CNR, SDNR e SNR obtidos
nas imagens geradas com os parametros otimizados, e os parametros automaticos
AEC (Tp, Ty, T, e T3) que definem a dose.A comparagdo da FOM padrao calculada
na base do I/QF;,, e na dose (DGM), com a nova proposta FOM, simplificada, na
base do IQF,,, e no Kerma mostrou que, para as espessuras grandes sob estudo,
a otimizagdo resulta em parametros equivalentes, pelo que pode ser utilizada. Foi
comprovado que a qualidade da imagem raw e processada, na métrica de /QF},, sdo
equivalentes estatisticamente, o que informa que o processamento da imagem ndo altera
significativamente as informagdes das estruturas relevantes para o diagnostico médico.
O estudo realizado com mamas grandes, mostrou que valores de qualidade da imagem
({QFi,,) obtida a partir dos parametros otimizados pela FOM foram equivalentes com
os obtidos pelo sistema AEC do equipamento. Porém a dose MGD absorvida aumenta,
mas, dentro dos parametros recomendados pelas normas internacionais. Com base
nos resultados obtidos com as FOMs aplicadas em mamas grandes de 7,5 cm, 8,5 cm
e 10 cm de espessura foi concluido para as mamas de 8,5 cm e 10 cm de espessura, é
recomendével utilizar a otimizagdo obtida pelas FOMs trabalhadas.

Palavras-chave: Otimizacdo. FOM. IQF,,. Imagem processada. Mamografia digital.



Optimization in digital mammography with variation in breast thickness and
glandularity

Abstract

Digital mammography is now one of the primary tools for early detection of breast
cancer. Current protocols for this type of radiological examination use optimized pa-
rameters for the most common values of breast thickness and glandularity. The main
objective of this investigation is to conduct an optimization study in digital mammo-
graphy, considering different values of breast thickness and glandularity. Two open
questions in the literature are investigated. The first concerns the direct application
of the IQ)F;,, metric to the processed image. The second is related to the possibility
of using the experimental quantity Kerma in air instead of average glandular dose
(DGM) as part of the Figure of Merit (FOM) used. The study was validated using ACR,
TORMAM, and CIRS standard phantoms. Values of dose and metrics such as CNR,
SDNR, and SNR obtained from images generated with optimized parameters were com-
pared against those from automatic AEC parameters (7y, T, 15, and 75) that define the
dose. Comparison of the standard FOM calculated based on /() F},,, and DGM with the
new proposed simplified FOM, based on Q) F;,, and Kerma showed that for the large
thicknesses studied, optimization results in equivalent parameters, thus it can be used.
It was confirmed that the raw and processed image quality in terms of Q) F},, metric
are statistically equivalent, indicating that image processing does not significantly alter
information crucial for medical diagnosis. The study with large breasts showed that
image quality values (/QF,,) obtained from parameters optimized by FOM were equi-
valent to those obtained by the equipment’s AEC system. However, the absorbed MGD
dose increased, but within the parameters recommended by international standards.
Based on the results obtained with FOMs applied to breasts of 7.5 cm, 8.5 cm, and 10
cm thicknesses, it was concluded that only for breasts of 8.5 cm and 10 cm thickness, it

is recommended to use the optimization obtained by the worked FOMs.

Keywords: Optimization. FOM. IQF},,. Image processed. Digital mammogram.
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1 Introducao

A prevencdo, a detecgdo e o tratamento do Cancer de Mama sdo hoje um grande
objetivo para a melhoria da satide da mulher. Segundo a base de dados mais recente do
World Health Organization (CANCER, 2022), o cancer de mama é o tipo de cancer mais
incidente em mulheres no mundo, seguido pelo cancer de pulméao, como apresentado
na Figura 1. O cancer de mama, em mulheres, corresponde a um quarto do total de
novos casos, enquanto que nos homens, o cancer de mama é raro e representa a +1 %
da taxa de incidéncia total de novos casos. (INCA, 2023).

Figura 1 — Estimativa de novos casos de cancer de mama em mulheres, no mundo, em
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Fonte: Cancer, 2022

A mudanga na qualidade de vida da populacdo feminina contribui para o de-
senvolvimento da doenga, como fatores que incluem idade (acima de 50 anos), fatores
reprodutivos, hormonais, dietéticos e metabdlicos, radioterapia prévia no térax, dis-
plasia mamadria ou neoplasia prévia (FICO et al., 2023), além da familiaridade e heredi-
tariedade associadas a 80% e 90% dos casos diagnosticados. O cancer de mama foi o
que causou o maior nimero de mortes por cancer em mulheres e é também o de maior
incidéncia (ORGANIZATION, 2023). No Brasil, a taxa de mortalidade de mulheres por
cancer de mama acompanha os dados globais (INCA, 2023) sendo o cancer de maior
incidéncia, correspondendo para o triénio de 2023 a 2025, a taxa de novos casos anual
de 30.1% (73 mil) do total de tipos de cancer relatados. Portanto, o cincer de mama é

um problema de satide publica.
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O exame de mamografia é recomendado tanto para o rastreamento do cancer de
mama como também nos procedimentos de exame clinico. Isso se deve ao fato de que
este tipo de imagem apresenta caracteristicas fisicas suficientes para indicar a possivel
presenca da doenca antes deste ser diagnosticado no exame clinico. No Brasil, o Minis-
tério da Satide preconiza que o rastreamento pode acontecer por demanda espontanea
ou organizada. Porém, para que este rastreamento seja confiavel e eficaz, recomenda-se
que sejam implementados rigorosos Programas de Garantia de Qualidade e desta forma
controlar tanto a qualidade de imagem quanto a dose de radiagdo fornecida a paciente
(ANVISA, 2022).

O avango tecnolégico proporcionou o aprimoramento do exame mamografico,
bem como, a necessidade de pesquisas nos processos de garantia de controle de quali-
dade. Os processos de otimizagdo, considerando-se as doses, passaram a ter um papel
fundamental tornando-se necessario atuar no desenvolvimento de metodologias de
otimizacdo da dose de radiacdo em relacdo a qualidade da imagem mamogréfica, de
acordo com novos conceitos e parametros de avaliacdo, que reduza a dose de radiagao
praticada nos exames de mamografia digital e que mantenha ou até melhore a qualidade

da imagem diagnostica.

Em termos gerais, um sistema de obtengdo de imagem é projetado para apresen-
tar uma imagem médica que contenha um sinal que um observador tenta reconhecer e
localizar um achado significativo em um fundo de ruido. Um dos problemas em aberto
na literatura atual na drea da mamografia se refere que a maioria das Figuras de Mérito
(FOM) propostas na otimizagao da imagem diagndstica em mamografia, utilizam as
imagens raw (brutas) (IAEA, 2011), (BORG; KONSTANTINIDIS, 2017), (PERRY et al.,
2006). Assim, neste processo, na prdtica atual se assume, sem comprovagdo direta, que
os parametros otimizados obtidos a partir de imagens raw sejam aplicaveis também
para as imagens processadas, o qual tem sido questionado por Bektemur et al. (2018).

As propostas de FOM utilizadas neste trabalho consideram o fator do inver-
ted Image Quality Factor (IQF},,) como parametro de qualidade de imagem através
do limiar de visibilidade de pequenas estruturas em menor contraste e obtida nas
imagens processadas, estas originadas a partir de técnicas de ajuste de imagem, uma
vez que o diagnéstico médico é realizado analisando as imagens processadas. Nesta
pesquisa, serd estudado um novo conjunto de parametros otimizados para o exame
mamografico em diferentes espessuras de mama classificadas como mamas grandes
quando comprimidas, visto auséncia de trabalhos aplicados, bem como, os protocolos
da Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitdria (ANVISA) e da International Atomic Energy
Agency (IAEA) ndo aplicar testes de controle de imagem e dose em mamas com grandes
espessuras e com diversas composi¢des de glandularidades. Dessa maneira, a utilizagdo

do IQF,,, em imagens processadas obtidas em mamas grandes poderd representar
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um avanco na otimizacdo na drea da mamografia, visto que até o momento ndo houve

estudos que abordassem tal proposta.

1.1 Contextualizacdo e Motivacao

A intuigdo e a andlise humana desempenham uma importante funcdo na com-
preensdo da percepgao visual em uma imagem. A transi¢do para a radiologia digital
proporcionou novas oportunidades para melhorar a qualidade da imagem, possibili-
tada pela maior eficiéncia quéantica de deteccdo e recursos de pds-processamento de
novos sistemas de imagem e aplicativos avangados que possibilitam a aquisi¢do rdpida
de imagens digitais (SAMEI et al., 2005). Tais imagens sdo subjetivamente avaliadas
dentro do programa de controle de qualidade, de modo que o sistema de imagem e
os parametros de visualizagdo do observador sejam equivalentes. Assim, como fatores
importantes no controle de qualidade de imagens médicas, é avaliar as métricas de
Resolucdo Espacial, Contraste e Ruido, uma vez que tais fatores ndo sdo independentes

e influenciam na qualidade da imagem.

A mamografia é o exame especifico para identificar estruturas presentes na
mama onde é possivel obter imagens que podem detectar sinais radiolégicos do cancer
de mama, como a densidade de massa, microcalcificagdes, assimetria entre as mamas e
distor¢des arquitetonicas dos padrdes de tecido (IAEA, 2011). Esses fatores podem ser
analisados com maior seguranga quando a qualidade da imagem é garantida. Porém,
os desafios atuais que a mamografia apresenta é obter uma maior visibilidade de
microestruturas em baixo contraste. Para isso, tem-se implementado testes de controle
de qualidade de imagens, utilizando diferentes métricas que medem quantitativamente
valores de contraste e ruido para controlar a qualidade das imagens digitais, garantindo

melhor diagnéstico na pratica clinica.

1.2 Estado da Arte

A mama é composta por tecidos muscular, glandular e adiposo. A variada com-
posicdo e densidade nos tecidos adiposo e glandular produzem contrastes singulares
representados como escuro e claro na imagem mamografica. Ter um programa de
controle de qualidade eficaz é necessario para garantir maior protecdo radiolégica
e qualidade de imagem. De maneira confidvel, a dose de raios X deve ser tdo baixa

quanto razoavelmente possivel, ao mesmo tempo que é compativel com os requisitos
de qualidade de imagem (IAEA, 2011).

Na prética, a Mean Glandular Dose (M G D) nado é medida diretamente, para isso,
a dose é calculada pelo produto do Kinetic Energy for released per unit of mass (K erma)
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no ar com fatores de conversao. Inicialmente, Hammerstein et al. (1979) estabeleceram
valores de fator de conversdo de acordo com a composigdo elementar da mama com
50% de glandularidade, qualidade do feixe e espessura, uma vez que o estudo abordou
indicadores de dose de risco para mamas médias. Em seguida, Dance (1990) e Dance
et al. (2000), estabeleceram que a M GD é calculada utilizando fatores de conversao
obtidos por simula¢do Monte Carlo. A principio, os fatores simulados sugeridos por
Dance consideram como parametros a composi¢do de mama de 50% e o Half - Value
Layer (HV L). Sendo mais tarde, estendida para diferentes composi¢des de mama onde
as glandularidades sdo tabuladas para mulheres nas faixas etarias 40-49 e 50-64 anos,
e espessuras variando de 2-11 cm, quando utilizado uma férmula matematica, além
da combinacdo do alvo/filtro. Tais fatores foram adotados pelo programa de controle
de qualidade (IAEA, 2011) e vigente até entdo, uma vez que a MG D é aplicada para

radiacdo eletromagnética.

O Kerma é uma energia transferida na superficie da mama e utilizado como
método para calcular a MGD. Assiamah et al. (2005) avaliaram a magnitude da dose
absorvida pela mama a partir de feixes de raios X. No estudo valores médios de dose
glandular (DMG) foram obtidos utilizando a tensdo entre 25 a 32 kV), e cargas de
tubos, usando medidas diretas do K erma na superficie de um simulador de mama com
espessuras de 20, 30, 40, 50 and 60 mm PMMA e também a partir de medidas espectrais
adquiridas com um detector de estado sélido. Como resultado observou-se que as duas
técnicas para obter a MGD podem ser adaptadas, de forma que, o método de medicao
do Kerma no ar pode ser tao exato como o método dos dados espectrais medidos. Dado
que o Kerma é equivalente a dose absorvida pelo 6rgdo quando em baixa energia.
Dessa maneira, Tanabe e Araki (2021) estimaram a dose superficial em tempo real nos
raios X, estimando a relagdo entre o Kerma no ar e a dose na superficie, os autores
concluem que é possivel estimar a dose a partir da relacdo com o Kerma independente
da qualidade do feixe, considerando a incerteza de mais de 10% na estimativa da dose
superficial. Com isso, os estudos de otimizagdo em mamografia tem considerado o valor
da dose sendo calculada através do Kerma e fatores de conversdo para ser relacionada

com uma métrica de qualidade de imagem.

De acordo com Perry et al. (2006), a qualidade da imagem deve ser avaliada em
termos de contraste do limiar de visibilidade. Para isso, deve-se garantir medidas que
fornecam melhor imagem de modo a obter um maior contraste entre o objeto e o plano
de fundo da imagem. O contraste é obtido pela diferenca dos coeficientes de atenuacdo
dos tecidos, na qual o espectro dos raios X depende das medidas do kV,, e da combinagdo
de alvo/filtro. No estudo sobre a otimizagdo em mamografia digital Borg et al. (2012),
afirmaram que as métricas Signal to Noise Ratio (SN R) e Contrast to Noise Ratio (CNR)
tem sido muito utilizadas para a avaliacdo do desempenho do sistema mamogréfico

como também da qualidade de imagem. O autor afirma que parametros como o CNR
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correspondem a um limiar e dependem do sistema do equipamento. Além disso, o autor
propde o uso de uma Figura de Mérito (FOM) como ferramenta em mamografia digital,
onde a imagem ¢ avaliada quantitativamente, em termos de qualidade de imagem e
dose do paciente. As imagens digitais podem ser manipuladas para qualquer nivel de
contraste desejado, por isso, Samei et al. (2005) analisaram a intensidade do sinal nos
objetos e fundo da imagem com o ruido, os autores definiram e utilizaram para avaliar
a imagem digital a métrica Signal Difference to Noise Ratio (SDNR). Como técnica de
otimizacdo em mamografia digital, o autor relacionou SDNR quadrado pela unidade
de exposigdo e avaliou o resultado do SDNR em imagens obtidas com as combinagdes
de alvo/filtro de W/Rh e Mo/Mo, concluiu que o aumento do SDNR ocorre para o
alvo/filtro de W/Rh.

Associado a defini¢do do contraste, o fator inverted Image Quality Factor (1QF},,)
é relacionado a métrica do contraste - detalhe e estabelecido também como protocolo
para avaliar a imagem digital em mamografia. A sua aplicagao representa o limite de
visibilidade das menores estruturas com menor contraste (KARSSEMEIJER; THIJSSEN,
1996) de modo que a imagem serd melhor se obtiver o maior valor do /Q F;,,,, uma vez
que menores estruturas foram visualizadas. Os autores Fausto et al. (2017), Rojas et
al. (2017) e Villarreal et al. (2022) utilizaram o fator /Q)F;,, para avaliar a qualidade da
imagem aplicando-a na proposta de otimizagdo em imagem raw. Em Fausto et al. (2017),
a proposta de otimizacdo foi aplicada em mamas com espessuras de 3,5cm, 5,5cm e
7,0 cm e com 50% de glandularidade, onde obteve melhores pardmetros de imagem
na mama com menor espessura. Rojas et al. (2017), aplicaram a metodologia da FOM,
utilizando o Q) F;,,, em mamas com 4,5 cm e 7,5 cm e 50% de glandularidade, como
resultado, obteve uma redugao na dose de radiagdo com a qualidade de imagem melhor
ou equivalente comparado com o sistema automatico. Em seguida, Villarreal et al. (2022)
aplicaram o estudo de otimizagdo com o uso da FOM, fixando a espessura de mama em
6 cm e variando a glandularidade da mama em 20%, 30% e 50%, conseguindo reduzir a

dose em 50% e mantendo a qualidade de imagem.

Bektemur et al. (2018) compararam os valores obtidos do /Q F},, em imagens de
mamografia raw e processada em trés diferentes sistemas automaticos de mamaografos,
resultando na diferenca de valores de 1,34%, 5,6% e 6,7% nos resultados obtidos. Outros
autores Znca et al. (2009) compararam o estudo da curva do contraste - detalhe nas
imagens digitais do CDMAM nos formatos raw e processadas, utilizando a combinagdo
de alvo/filtro de W/Rh (Tungsténio/Rédio) e, analisou se existe uma diferencga entre
a curva do contraste-detalhe nos dois tipos de imagem quando aplicada na proposta
de otimizagdo. Nenhuma diferenca estatisticamente significativa foi encontrada entre
imagens raw e processadas, fica em aberto o estudo utilizando outras combinagdes
de alvo/filtro. O estudo recente de Kretz et al. (2019) também compararam as curvas
do contraste - detalhe obtidas com o uso do objeto de teste CDMAM Contrast Detail
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Mammography com o modelo alternativo onde considerou-se a area da curva ROC,
como resultado, a nova proposta apresentou semelhante precisdo utilizando um menor
conjunto de imagens. Assim, a métrica do contraste tem sido amplamente utilizada nos
estudos para melhorar a visualizacdo de menores estruturas sendo também para avaliar

o sistema em mamografia digital.

Na prética clinica, ndo ha um protocolo para otimizacdo de imagem mamografica
utilizando menor dose para mamas grandes, de modo que tem-se realizado imagens
em condigOes especificas definido pelo sistema automatico otimizado pelo fabricante
considerando somente as mamas pequenas e médias. Além disso, na literatura ndo
foram reportados estudos aplicando as FOM s em mamas grandes e com diferentes
glandularidades, uma vez que tais mamas sdo desafiadoras e ndo sdo consideradas nos
protocolos de testes de controle de qualidade de imagem em mamografia digital (PERRY
et al., 2006), (IAEA, 2011) e (IAEA, 2023). Isso contribui para que as imagens feitas de
mamas grandes ndo sejam boas, sendo necessdrio refazer o exame o que implica maior

exposicado a dose.

Assim, verificamos na literatura cientifica varios problemas em aberto que sdo
de interesse direto desse trabalho: i) A FOM trabalhada considerando o [IQFj,, ao
quadrado dividido pela dose pode ser eficiente em imagens processadas? ii) Quais sdo as
regularidades dos parametros otimizados de mamografia digital para mamas grandes?
iii) E serd vidvel a utilizacdo de uma FOM que no lugar da MGD utilize diretamente
o Kerma ? Dessa maneira, esse estudo visa implementar uma proposta de otimizagao
pratica para que seja implementada pelo fabricante de mamégrafo digital na otimizagao
do equipamento abrangendo as mamas grandes com diferentes glandularidades.

1.3  Objetivos

1.3.1 Objetivos gerais

Estudar a otimizagdo da mamografia digital utilizando duas FOMs aplicadas em

imagens processadas de mamas grandes variando-se a glandularidade.

1.3.2 Objetivos especificos

1. Validar o uso da imagem processada para a otimizacdo em mamografia digital.
2. Testar uma nova proposta de otimizacdo em mamografia digital.

3. Comparar os parametros fisicos otimizados nas duas FOMs em diferentes espes-

suras de mama grandes e glandularidades.
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4. Comparar a qualidade das imagens processadas, obtidas com os parametros
fisicos otimizados, com as imagens obtidas no modo AEC utilizando as métricas
de qualidade CNR, SDNR e SNR.



2 Fundamentacao Teoérica

2.1 Morfologia da mama

A mama é um 6rgao constituido por diferentes proporgdes de tecidos epitelial
(pele), glandular, muscular e adiposo. A densidade e composi¢do da mama variam
conforme a idade da paciente e condi¢do hormonal, sendo classificadas como mamas
glandular, friboadiposa ou adiposa. A classificacdo é obtida considerando a maior com-
posicdo do tecido presente, de modo geral, mulheres com idades até 30 anos apresentam
mamas com maior quantidade de tecido glandular em relagao ao tecido adiposo, paci-
entes com idades entre 30 a 50 anos, geralmente possuem mamas classificadas como
tibroadiposas, ou seja, possuem mais tecido adiposo em relagdo ao tecido glandular.
Ja pacientes com idades acima de 50 anos, apresentam mamas com maior composi¢ao
de tecido adiposo, uma vez que ap6s o periodo reprodutivo ha atrofiamento do tecido
glandular convertendo-se em tecido adiposo.

A mama feminina apresenta um tecido glandular desenvolvido composto por
regides de lobos, onde ha producgdo do leite materno e canais de ductos por onde

transportam o leite até a regido do mamilo, como apresentado na Figura 2a.

Figura 2 — Esquema morfolégico da mama.

Pele —m839 —  »

Tecido adiposo

.Blandular

(a) Anatomia da mama. (b) Imagem radiografica da mama.

Fonte: Jesinger, 2014

Os tecidos da mama apresentam composi¢des e densidades diferentes refletindo
na absor¢do e no espalhamento dos fétons de raios X, como visto na Figura 2b, na
imagem as regides mais brancas interagiram mais com a radiagdo ao contrario das
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regides escuras. Na Tabela 1 mostram-se os valores das densidades dos tecidos e das
estruturas encontradas na mama.

Tabela 1 — Valores de densidade e coeficiente de atenuacdo dos tecidos e estruturas da
mama.

Tipo de tecido Densidade (g/cm?) Coeficiente de atenua¢do em 20 keV (cm ™)

Adiposo 0,95 0,45
Glandular 1,02 0,80
Carcinoma 1,04 0,85

Pele 1,09 0,80
Calcificagao 2,2 12,5

Fonte: MS, 2014

Observa-se que as densidades possuem valores semelhantes proximo a 1 g/cm?,
sendo o tecido adiposo menos denso. Além disso, a tabela mostra que hé diferencas
entre os coeficientes de atenuacao linear, isto ocorre devido a densidade e ao ntimero
atdmico que compde o tecido, ou seja, a composi¢do quimica dos tecidos e estruturas
sOlidas indicam a resposta deles a radiacdo, de modo que os elementos de alto niimero
atdmico (Z), absorvem melhor o feixe de raios X em relagao aos de baixo (MS, 2014), no
caso da mama as calcificagdes. O coeficiente de atenuagdo representa a interacdo dos
fétons com a espessura dos tecidos da mama, de modo que no mamograma cada valor
de coeficiente de atenuagao indica um tom diferente de cinza na imagem. De acordo
com a Tabela 1 os tecidos glandular, pele e o carcinoma (tumor de mama) apresentam
valores semelhantes do coeficiente de atenuagdo, de modo que um baixo contraste é

gerado na interacdo da radiagdo com eles na formagdo da imagem mamogréfica.

Figura 3 — Gréfico da variagdo dos coeficientes de atenuagdo linear com a energia do
féton, para os trés tipos de tecidos da mama
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Fonte: IAEA, 2014
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Na Figura 3 pode-se observar uma redugao no valor do coeficiente com um
aumento de energia, isso resulta numa reducdo da dose de radiagdo para formar a
imagem como também menor contraste (IAEA, 2014). Além disso, observa-se que nas
faixas até 20 KeV ha maior diferenciacdo entre os valores do coeficiente de atenuacao
entre o Carcinoma e o tecido glandular, entre 20 KeV e 35 KeV, que corresponde ao
espectro de energia utilizado no exame de mamografia, os coeficientes de atenuagao se
aproximam cada vez mais. A partir de 40 KeV as curvas dos coeficientes lineares de
atenuacdo dos raios X nas células tumorais (Carcinoma) e tecido glandular se sobrepdem
dificultando a diferenciacdo de resposta deles a radiagdo. A visualizagdo das estruturas

da mama é importante para definir o equipamento de raios X utilizado na mamografia.

2.2 Equipamento de raios X para mamografia

A mamografia é o exame que utiliza a técnica de raios X mais eficaz para a
deteccdo precoce de microestruturas que podem ser um indicativo do cancer de mama.
O mamografo de maneira simples é composto por um tubo de raios X, filtros adicionais,
compressor de mama, grade antiespalhamento e sistema receptor de imagem (Detector),

como mostra a Figura 4.

Figura 4 — Mamografo com os principais componentes.
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Fonte: IAEA, 2014
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O tubo de raios X é composto por um cdtodo, onde se encontra o filamento de
Tungsténio, este possui elevado ponto de fusdo por onde saem os elétrons, e o anodo,
que é o alvo e pode ser formado por Molibdénio (Mo) sendo o mais comum, como
também pode ser composto por Rédio (Rh) ou Tungsténio (W). Os elétrons sdo liberados
pelo filamento quando aquecido e acelerados, devido a uma aplica¢do de diferenga de
potencial (kV) formando uma corrente (mAs) e se chocam no anodo onde os raios X sdo
produzidos. Para alcangar a area de cobertura do campo na mamografia, o tudo de raios
X deve ser posicionado de modo inclinado com valor de angulagdo em torno de 22°
para cobrir a drea de campo de 24 x30 cm (BUSHBERG et al., 2012), isso permite uma
melhor distribuicdo do feixe de radia¢do, uma vez que, com a compressdo se mantém

uniforme a espessura da mama em qualquer ponto, como observado na Figura 5

Figura 5 — Orientag¢do do cdtodo e anodo e dire¢do do tudo de raios X.

Cathode | Anode

Parede
Tordcica

Fonte: Bushberg, 2012

O feixe de raios X é produzido em maior quantidade na dire¢do do catodo e por
isso o seu posicionamento é paralelo a regido mais espessa da mama (parede tordcica).
A regido do alvo onde sdo produzidos os raios X é chamado de ponto focal e o seu
tamanho influencia na resolugdo da imagem capaz de detectar microcalcificagdes. Os
mamografos atuais possuem tamanho de ponto focal de 0,3 mm para foco grosso e 0,10

mm para foco fino.

O mamografo utiliza tubo de raios X com diferentes combinagdes de anodo
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(alvo) e filtro, quando comparado com o sistema de raios X convencional, uma vez
que tem como objetivo produzir feixe de baixa energia. Contudo, o feixe deve ter
energia suficiente para penetrar mamas com diferentes densidades e espessuras, visto
que cada paciente apresenta diferentes composi¢des e tamanhos de mama. A janela
do tubo de raios X possui um filtro de Berilio (Z=4) e sua espessura é de 0,8 mm,
absorvendo f6tons de menor energia. Os filtros adicionais que resultam em diversas
combinagdes de alvo e filtro melhoram a distribuicao de energia de saida do feixe na
mamografia, removendo os elétrons de energia mais baixa e mantendo o feixe com
a energia desejada. Atualmente, algumas combinag¢des de alvo filtro mais comuns
sdo Mo/Mo, Mo/Rh, Rh/Rh e W/Al. Na mamografia digital, a combinacdo Mo/Mo
possui energia e comprimento de onda discreto e a dose de radia¢do no paciente é
menor comparado com as outras combinacdes, além de ser a combina¢do mais utilizada
na prética clinica. Na radiografia geral, tenta-se definir um espectro que fornega um
compromisso adequado entre a dose de radiagdo e a qualidade de imagem. Dessa
maneira, na mamografia, a forma do espectro de energia é definido pela tensdo do
tubo de raios X, a escolha do material para o alvo e o filtro. Os espectros de energia de
Molibdénio (Mo) sdo adequados para gerar imagens de mamas pequenas e médias e,
para mamas classificadas como grandes (acima de 7 cm mama comprimida) e densas
é desejavel um espectro de energia mais alta, utilizando filtros com maior namero
atdmico em relacdo ao Molibdénio, por exemplo, o uso do filtro de Rédio (Rh), que
possui maior capacidade de atenuagdo deixando passar do feixe os fétons de raios X
com maior capacidade de penetracdo. A Figura 6 apresenta comparacao de espectros de
energias obtidos em diferentes combinagdes de alvo filtro.

Figura 6 — Comparagdo de espectros de energia de raios X em mamografia.
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(a) Espectro de raios X para Mo/Mo e Mo/Rh.  (b) Espectro de raios X para Mo/Rh e Rh/Rh.

Fonte: IAEA, 2014
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Na Figura 6a, o espectro resultante com o filtro de Rh é semelhante ao do Mo,
uma vez que o numero atdomico do Rh (Z=45) é préximo ao do Mo (Z=42). Observa-se
porém, com a utilizacdo do filtro de Rh, hd uma pequena redugdo do nimero de f6tons
em baixas energias. Em torno de 23 keV, ha uma borda de absor¢do que proporciona
forte atenuagdo para os raios X, além disso, a combina¢do Mo/Rh com kV ligeiramente
aumentado, fornece um espectro com maior penetracdo em comparagdo com a combi-
nacdo Mo/Mo. Melhorias adicionais no desempenho da imagem podem ser obtidas
ajustando a energia usando outros materiais para o alvo em combinacdo com filtros

apropriados, a Figura 6b é um exemplo do uso de um tubo de raios X com o alvo e filtro
de Rh.

Além das particularidades no tubo do raios X, como a combinagao de alvo filtro e
ponto focal, a resolucdo do sistema de imagem deve ser a maior possivel para visualizar
os detalhes na imagem mamogréfica, com isso, um sistema de compressdo precisa
estar alinhado com o tubo de raios X. A placa de compressdo é composta de Poli metil
metacrilato (PMMA) com baixo ntimero atdmico para evitar interacdo por onde passa o
feixe de raios X e, 0 seu uso tem como principais objetivos (a) fixar a mama reduzindo o
borramento na imagem devido ao movimento, (b) reduzir a dose de radiagdo devido
a redugdo na espessura da mama e (c) separar as estruturas sobrepostas facilitando a
avaliacdo da imagem (MS, 2014). A forca de compressdo aplicada varia de acordo com a

espessura de mama que para mamas grandes, sdo aplicados valores entre 160 - 170 N.

Outro componente importante na mamografia é a grade antiespalhamento, na
qual tem como finalidade reduzir as radiagdes primdria e espalhada, transmitidos pela
mama. A radiagdo primdria transfere informagdes sobre as propriedades dos coeficientes
de atenua¢do da mama e fornece o maximo contraste no detector. A radiacdo espalhada
é uma distribui¢do adicional da radiagdo na imagem, que varia de forma gradual
e que degrada o contraste do objeto aumentando o ruido (BUSHBERG et al., 2012).
Geralmente, o tipo de grade utilizada é linear, com linhas paralelas, mas também existe
a grade celular de alta transmissao High Transmission Cellular Grid (HTC) ou grade de
espalhamento cruzada em 2D que esta projetada para aumentar a absor¢do da radiagdo

de espalhamento com linhas paralelas cruzadas, como pode ser observado na Figura 7.
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Figura 7 — Tipos de grade antiespalhamento utilizados na mamografia.

(a) Grade antiespalhamento linear. (b) Grade antiespalhamento cruzada em
2D.

A Recuplor de imagem

(c) Grade antiespalhamento cruzada em
2D.

Fonte: Bushberg, 2012; MS, 2014

A grade antiespalhamento estd localizada entre o suporte da mama e o receptor
de imagem (detector), FiguraZ7c. As grades em mamografia transmitem cerca de 60% a
70% dos raios X primédrios e absorvem de 75% a 85% da radiagdo espalhada (BUSHBERG
et al., 2012), de modo que a grade contribui para o aumento da dose absorvida no
paciente, sendo o seu uso justificado pela melhora na qualidade da imagem, bem como,

reduz o espalhamento do feixe que causa borramento na imagem.

O contraste que qualifica a imagem, nos equipamentos digitais estd associada
na reducdo do nivel de ruido. Dessa maneira, existe a necessidade em controlar a
quantidade de radiagdo que atinge o receptor de imagem com o objetivo de reduzir a
dose de radiagdo, bem como, obter uma melhor qualidade de imagem. Nesse sentido, na
década de 1980, alguns fabricantes de mamoégrafos implementaram nos equipamentos o
sistema automatico de exposicdo Automatic Exposure Control (AEC) (HOGG et al., 2015)
com o objetivo de desempenhar um papel fundamental na mamografia, em compensar
as variacdes na densidade do tecido e da espessura da mama, selecionando os melhores

parametros fisicos (Alvo/Filtro, tensdo e corrente) para a exposi¢do. Dessa maneira,
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durante o exame mamografico, o sistema AEC se ajusta na drea central da mama, ou
seja, na regido mais densa para receber um valor de dose necessaria para formar a
imagem, sendo a exposi¢do interrompida quando atingido o valor de dose, evitando
uma maior exposicdo do paciente a radiacdo. Nos mamoégrafos digitais, o sistema AEC
é realizado pelos proprios detectores que formam a imagem digital, enquanto que, nos

equipamentos analégicos, o AEC é um sensor de radiacdo separado.

2.3 Sistema de Radiografia DR

Os sistemas de mamografias digitais utilizam detectores do tipo Digital Radio-
graphy DR que capturam os raios X e transformam em carga elétrica, sendo a imagem
formada visualizada em computador que possui alta resolugdo. A vantagem desse
sistema € possibilitar manipular as imagens para melhorar a visualizac¢do, utilizando

recursos de imagem como o zoom, varia¢do de contraste e brilho.

O sistema DR pode ser classificado de duas formas, de acordo com a forma em
que os raios X sdo transformados em energia elétrica. Assim, existem dois tipos de
detectores, os de captura indireta e os de captura direta, explicados a seguir.

23.1 Captura Indireta

Os detetores indiretos de mamografia usam um processo de duas etapas para a
deteccdo de raios X. De modo que na primeira etapa, um cintilador de Iodeto de Césio
(CsI) absorve o feixe de raios X produzindo uma cintilagdo luminosa. Em seguida, a luz
é captada por fotodiodos feitos de Selénio amorfo (a-Se) que convertem a luz em carga
elétrica, que por sua vez, a carga é captada por um transistor de filme fino ou thin film

transistor (TFT), que ird ampliar e gerar o sinal elétrico, como mostra a Figura 8.

Figura 8 — Esquema de captura indireta no sistema DR.

Raio X

Matriz
fotodiodo de

Cintilador

Amplificador, ADC
(analogue to digital
converter)

Contatos

Fonte: IAEA, 2011
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2.3.2 Captura Direta

No sistema de captura direta, os fétons de raios X sdo convertidos diretamente
em carga elétrica, essa interagdo ocorre numa placa fotocondutor de amorfo Selénio
(a-Se). Um campo elétrico é gerado através das placas colocadas acima e abaixo do
fotocondutor para coletar os pares elétron-buraco para atrair os elétrons liberados na

absorcdo dos raios X. A Figura 9 mostra o esquema de captura direta.

Figura 9 — Esquema de captura direta no sistema DR.

Raios X

Eletrodo ‘ |

Camada de
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_ \
Capacitor TFT

Fonte: IAEA, 2011

Esse sistema possui um detector de tela plana que utiliza uma matriz de TFT,
onde acumula a energia dos elétrons armazenada nos capacitores. Em seguida, a carga
armazenada é lida linha por linha e elemento por elemento e, em seguida, amplificada
e convertendo em sinal digital para processamento e visualizacdo. Cada sinal ativado

representa um elemento na imagem.

2.4 Imagem Digital

241 Formacgdo da imagem digital

Cada sinal ativado no detector DR forma uma matriz bidimensional, que é
convertida em imagem digital. Dessa maneira, a matriz corresponde um conjunto de
pontos definidos por um par coordenado onde cada ponto representa um tom de cinza
na imagem digital, assim os elementos que compdem a matriz caracterizam um pixel.
O pixel é o elemento de imagem e o seu tamanho qualifica a imagem, ou seja, quanto
mais pixels na imagem, mais informagao ela terd (GONZALEZ; WOODS, 2010). Dessa
maneira, a resolu¢do da imagem é determinada pela quantidade de tons de cinza que

sdo representados. Assim, numa codificagdo de 8 bits, a quantidade total de tons de
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cinza varia numa escala de 0 a 255, sendo o 0 tom preto e 255 o branco (SILVA et al.,
2019). A Figura 10 mostra como uma imagem mamogréfica digital é formada a partir
de uma codificacdo de bits onde cada pixels quantifica um tom na escala de cinza.

Figura 10 — Esquema de imagem digital de mama, uma matriz de pixels e matriz com
os valores correspondente de cada pixel.

215 | 219 | 197 ‘;211 255 | 221 | 206 | 251 | 252 |
188 214-‘ !21. 7215 Ji]"" -?.IH .218 lS-B. FEC l
198 | 205 | 20 : 198 z'm- 235 | 247 . 158 2.2? 1
195l 208 | IN.? 174 .13':!. 229 2Eﬂ. 218 .zﬂﬂ l

206 [ 270 | 194 | 176 | 149 | 233 | 170 | 255 | 174
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284 | 15 IWE!‘?\E 211 | 171 | 188 | 141 | 252

237 | 215 | 185 | 183 | 195 | 171 | 182 | 160 | 233

229 | 113 IBI&]”IIM 200 | 210 | 191 | 176

Fonte: Adaptado pela autora

Uma abordagem importante nos processos de aquisi¢do e processamento de
imagens de mamografia digitais sdo a opgao de escolher entre a imagem raw (bruta)
ou a imagem processada adquiridas do DICOM (Digital Imaging and Communications in
Medicine), sendo este um modelo padrdo de informagdes técnicas sobre a imagem.

A imagem raw corresponde a primeira imagem formada, ou seja, a imagem que
ndo foi submetida a nenhum processamento digital, sendo obtida diretamente pela
atenuacdo dos feixes de raios X. Apresenta menor contraste, bem como, maior area de
captura, além de que o alcance da radiacdo por ser amplo dificulta a disting¢do entre
os tecidos e estruturas na imagem, tornando-se dificil para o olho humano identificar
regides com diferentes contraste para interpretagdo na imagem mamografica. A partir
da aquisi¢do da imagem raw é possivel obter a sua imagem equivalente, a processada
ou for presentation, que é a imagem para "ser apresentada"ao médico. Esta é a imagem
final, utilizada no diagnéstico clinico e adquirida apés aplicagdo de alguma técnica de
processamento digital que ajusta ou evidencia a drea de interesse.
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Figura 11 — Comparacao dos diferentes formatos de imagem digital de mama obtidas
na projegdo cranio-caudal.

(a) Imagem digital no formato raw (b) Imagem digital no formato processada

Fonte: Bushberg, 2012

A qualidade da imagem raw, Figura 11a, depende do tipo de detector utilizado
na aquisi¢do da imagem, geralmente, esse formato apresenta uma resolugdo de contraste
de 14 bits por pixel, enquanto que a sua equivalente processada tem resolucao de 12
bits, Figura 11b. O protocolo europeu, Perry et al. (2006), recomenda que os testes de
qualidade em imagens, bem como, a avaliacdo do limiar de detectabilidade do detalhe-
contraste sejam aplicados em imagens raw, uma vez que técnicas de processamento
de imagens podem introduzir artefatos na imagem processada (BORG et al., 2014).
Entretanto, para alguns sistemas mamograficos a imagem raw é inacessivel e, nesse caso
o protocolo europeu sugere que a metodologia de andlise do limiar de detectabilidade
seja aplicada em imagens processadas, dado que se os algoritmos do processamento

ndo sofrerem atualizagdo, entdo, a qualidade de imagem é mantida.

2.5 Qualidade da imagem

Uma boa imagem esta associada a capacidade de percepcdo do observador
humano em visualizar e identificar as informag¢des contidas nela. Alguns conceitos
bésicos como Resolugédo espacial, Contraste e Ruido sdo envolvidos como parametros
na avaliacdo da qualidade de imagem.

2.5.1 Resolugdo Espacial

Um dos parametros que determinam a qualidade da imagem ¢é a resolucdo

espacial do sistema. Ela descreve o nivel de detalhe que pode ser visto. Em imagens
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de raios X simples, é comum testar e medir a resolucdo espacial de um sistema em
termos de pares de linha por milimetro (ou centimetro) (BOURNE, 2010). Para o teste
utiliza-se um objeto de teste que compreende uma série de linhas paralelas brancas e

pretas, organizadas alternadamente e em alto contraste, como observado na Figura 12a.
Figura 12 — Comparacdo do teste de pares de linhas na resolucao espacial.

a

16 32 64 p 16 32 64
E—

/] [EE—
4 8 4

(a) Analise da resolugdo espacial em sistema per-(b) Anélise da resolugdo espacial em sistema im-
feito. perfeito.

Fonte: Bourne, 2010

Quando o objeto de teste é visualizado em um sistema imperfeito, a imagem
formada apresenta os pares de linha desfocados, com perda de detalhes de borda e
contraste, de modo que as linhas se tornam indistintas, conforme apresenta a Figura
12b. Em sistemas digitais, a resolucdo espacial é limitada pelo tamanho do elemento
(pixel) na imagem e esta estabelece um limite de resolucdo devido a baixa capacidade de
distinguir estruturas em baixo contraste. Contudo, é verdade que ndo se pode resolver
um objeto que seja menor que o tamanho do pixel, bem como, é possivel detectar
um objeto de alto contraste e menor que o tamanho do pixel se a amplitude do sinal
for grande o suficiente para afetar o valor na escala de tons de cinza (BUSHBERG et
al., 2012). Além disso, imagens com pixels pequenos fornecem um alto potencial de
resolucdo espacial, mas, outros fatores afetam a resolugdo espacial, ndo sendo o pixel

um fator limitante.

2.5.2 Funcdo de Transferéncia de Modulacao MTF

Para descrever quantitativamente a resolucdo espacial, utiliza-se a Fungado de
Transferéncia de Modulagdo, em inglés Modulation Transfer Function (MTF). O MTF rela-
ciona as variagdes de contraste do sinal obtido nas imagens com os pares de linha por
unidade de distancia. De acordo com IAEA (2011), na mamografia digital, o principal
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fator fisico relacionado ao sistema que afeta a resolucdo espacial é o desfoque de sinal
no detector e a integracdo de sinal sobre a drea para formar uma tnica leitura. Para isso,
calcula-se o MTF a partir da propagacao do sinal na imagem de alto contraste. Dessa
maneira, pode compreender melhor na Figura 13a onde sdo apresentados, no lado es-
querdo, trés ondas senoidais com o seu respectivo valor de frequéncia espacial variando
de 1 a4 cy/mm e, a direita o sinal medido no detector que corresponde a amplitude
(altura da onda senoidal) variando nos valores de 87%, 56% e 13%. Observa-se que a
amplitude é reduzida em maior frequéncia espacial devido a perdas de resolugdo no

sistema de imagem.

Figura 13 — Representacdo de sinais no detector e grafico do MTF
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ondas senoidais do sinal medido no detector (direita). frequéncia espacial.

Fonte: Bushberg, 2012

A amplitude de saida do sinal em fungdo da frequéncia é plotado conforme
apresentado na Figura 13b. Assim, a MTF corresponde ao gréfico que relaciona o sinal
de saida no detector, que gera o contraste, pela frequéncia espacial, sendo, portanto, o
MTF apresenta a reducdo do contraste do objeto no sistema de imagem em funcdo do
seu tamanho (BUSHBERG et al., 2012).

2.5.3 Contraste

O contraste corresponde a diferenca das densidades radiograficas entre regides
adjacentes. De forma que é gerado pelas diferengas do coeficiente de atenuacado dos
raios X pelos tecidos irradiados. O contraste é afetado por vérios pardmetros (tensdo
no tubo de raios X, combinagao alvo/filtro) e a capacidade do sistema de converter
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diferentes densidades dos tecidos do paciente em informag¢ao na imagem é definido

como resolucdo de contraste.

Figura 14 — Representac¢do da formagdo da imagem no detector.
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O contraste numa imagem pode ser resultado tanto das caracteristicas do mate-
rial do objeto quanto das propriedades fisicas do detector. O contraste no detector estd
associado a habilidade do receptor de imagem em converter o sinal que incide sobre
ele em imagem, uma vez que o feixe ndo possa ser medido na realidade até atingir um
detetor, portanto, o conceito de contraste do objeto envolve a interagdo fundamental
entre o feixe de raios X e o objeto. Assim, a Figura 14, o feixe de f6tons monoenergéticos
em paralelo incide com intensidade (I) tanto numa estrutura andémala, dado em (C),

como na regido de tecido sadio (B). Assim, o contraste é definido utilizando a Equagao

(1).

[l — I

N:
CNR T

1)

onde:
I e Ig: Correspondem a intensidade do feixe que incide no detector como nivel de

sinal nas regides C e B.

Desta forma, como o contraste é varidvel, torna-se mais significativo em imagens

digitais para representar a qualidade de imagem.
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254 Ruido

O ruido em uma imagem radiogréfica corresponde a incerteza com que o sinal é
registrado, onde se sobrepde a informagdo. Nas imagens radiogréficas, afeta diretamente

a resolugdo de contraste Figural5.

Figura 15 — Representacdo do ruido numa imagem.

Fonte: IAEA, 2014

Uma imagem gravada com poucos fétons de raios X geralmente tem um alto
grau de incerteza e é muito ruidosa, enquanto que muitos fétons tornam a imagem
mais precisa. Porém, muitos fétons podem estar associados com altas doses de radiagao.
Em imagens digitais, o ruido pode ser quantificado de forma simples em termos do

desvio padrao, 02, do sinal na imagem.

2.5.5 Espectro de Poténcia de Ruido - Noise Power Spectrum (NPS)

Um dos problemas de quantificar o ruido utilizando a variancia o do sinal na
imagem é o fato dela ndo quantificar a distribuigdo espacial do ruido, Figura 16, onde as
imagens possuem mesma variancia, mas diferente percepg¢do de ruido. As caracteristicas
espaciais ou temporais das flutuagdes de ruido podem ser descritas pelo Espectro de
Poténcia de Ruido (NPS), o qual pode ser expresso pela Equagéao 2.

2
NPS(fu, f) = / / [I(z,y) — I e M@ etvi g, q, )

onde:
fz e f,: Correspondem as frequéncias nas dimensdes x e y.

I: E o sinal médio na imagem I(x,y).

O MTS fornece uma medida aceitdvel e dependente de como um sistema de
imagem opera para uma determinada frequéncia espacial em um sinal de entrada, o
NPS produz uma medida informativa e dependente de frequéncia de como o sistema

de imagem funciona com a entrada de ruido.
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Figura 16 — Influéncia da textura do ruido no sinal da imagem.

Fonte: Bushberg, 2012

O NPS é essencialmente um desdobramento dependente da frequéncia da va-
ridncia e, de fato, a integral do NPS em todas as frequéncias é igual a variancia o2,

expressada pela Equagao 3.

o = / NPS(fo, f,)dfudl, 3)
Sz J fy

O espectro de poténcia de ruido é uma ferramenta analitica utilizada por cien-
tistas de imagem, mas geralmente ndo é usada na radiologia clinica. E uma medida
importante quando se considera o design de novos sistemas de imagem e na avaliacdo

abrangente de sistemas de imagem de pesquisa.

2.5.6 Razao Contraste Ruido

A razdo contraste ruido, do inglés Contrast to Noise Ratio (CNR) é uma métrica
muito utilizada que descreve a qualidade de imagem a partir da ativa¢do do sinal de

uma estrutura em relagdo ao ruido do plano de fundo da imagem.

Como o contraste é varidvel no sistema digital, torna-se mais significativo re-
presentar a qualidade de imagem em CNR. Para isso, 0o CNR é calculado utilizando os
dados referentes 4 média do sinal (pixel) e o ruido de fundo ambos delimitados numa
regido de interesse (ROI), conforme representa a Figura 17, onde a ROI; delimita o

objeto e a RO, o fundo da imagem em uma regido sem estruturas.
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Figura 17 — Representacdo da ROI na imagem para obter as medidas de sinal e ruido
para o célculo do CNR.
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Fonte: Autora

O valor médio do sinal ou pixel (MVP) corresponde a medida dada em inglés
mean, enquanto que o ruido é o StdDev. Quantitativamente, o CNR é definido pela
Equacédo (4):

’MVPObj. - MVPFundo’

0 Fundo

CNR =

(4)

onde:

MVPgy; : corresponde ao valor médio de sinal (pixel) no objeto delimitado numa 4rea.
MVP pynao: corresponde ao valor médio de sinal (pixel) delimitado numa 4rea no plano
de fundo da imagem sem estruturas.

O Fundo: € 0 Tuido no plano de fundo da imagem.

O uso do CNR implica em otimizar a tensdo (kV) de uma imagem em estudo

para aumentar o contraste, mantendo um nivel de dose de radiacao.

2.5.7 Diferenca de Sinal Ruido

A Diferenca de Sinal Ruido ou do inglés Signal Difference to Noise Ratio (SDNR), é
uma métrica que avalia a qualidade de imagem relacionando o contraste com o ruido
do plano de fundo da imagem. O estudo de Monin et al. (2019), generalizam o uso
da SDNR para mostrar melhora na precisdo de objetos pequenos, ndo uniformes ou
com aprimoramento de borda. Dessa maneira, muitos autores consideram o SDNR
equivalente ao CNR. Entretanto, tais métricas em mamografia digital sdo diferentes,

uma vez que a aquisi¢do das medidas médias de sinal diferem em cada métrica.
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Figura 18 — Representacdo das ROIs na imagem para obter as medidas para o calculo
da métrica do SDNR.

Fonte: Autora

A abordagem do SDNR requer anédlise das ROIs sendo estas posicionadas uma
dentro do objeto (ROI;) e as outras em regides do plano de fundo da imagem (RO e
ROI3), como ilustrado na Figura 18. Assim, a detecgdo do objeto é feita considerando o
sinal e um plano uniforme de ruido de fundo obtido através da média dos valores do

sinal e ruido nas ROI, e ROI;, uma vez que o ruido difere em cada regido da imagem.

O célculo da métrica do SDNR difere entre as diferentes diretrizes para o con-
trole de qualidade de imagem EUREF e IAEA (NAGAMI et al., 2016). A Equacéo (5)
corresponde ao calculo proposto para obter o SDNR.

‘MVPObj. - MVPFundo‘

O'F;ndo

SDNR =

(5)

onde:

MYV Poy; : corresponde ao valor médio de sinal delimitado numa ROI no objeto.

MV Prynao: corresponde ao valor médio de sinal delimitado em diferentes ROIs no
plano de fundo da imagem sem estruturas.

O Fundo: € 0 valor médio do ruido delimitado em diferentes ROIs no plano de fundo da

imagem sem estruturas.

O uso da formulacdo do SDNR é proposta como uma alternativa proposta pelos

protocolos de controle de imagem para avaliar a qualidade da imagem digital.

2.5.8 Razao Sinal Ruido

A Razao Sinal Ruido ou Signal to Noise Ratio (SNR) é uma grandeza ttil para

caracterizar o desempenho do detector quanto ao sinal e ao ruido, ou seja, relaciona o
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maior sinal em relagdo ao ruido. Diferente das métricas CNR e SDNR, o SNR independe
do sinal do objeto, sendo o seu célculo feito considerando somente o sinal e ruido

delimitado por uma ROI no plano de fundo da imagem, como ilustra a Figura 19.

Figura 19 — Representacdo da ROI na imagem para obter as medidas para o calculo da
métrica do SNR.

Results — O

File Edit Font Results
|area [Mean  [StdDev|
1 270658 380085 B8.703

Fonte: Autora

Para estimar o SNR, o valor médio do sinal, delimitado numa regido da imagem

é dividido pelo valor do ruido. A Equacao (6) representa o célculo para obter o SNR.

M PUTLO
SNR:M (6)

0 Fundo
onde:

MYV Ppungo: corresponde ao valor médio de sinal delimitado no plano de fundo da
imagem sem estruturas.

O Fundo: € 0 valor do ruido delimitado no plano de fundo da imagem sem estruturas.
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3 Metodologia

Neste capitulo sdo descritas as etapas metodolégicas de acordo com as defini¢des
que foram aplicadas para desenvolver a pesquisa e alcangar o objetivo geral proposto.

3.1 Esquema Metodologico

Na Figura 20 é apresentado o esquema resumido de todas as etapas desenvolvi-
das no estudo, sendo este composto em cinco etapas, de acordo com o planejamento de
aquisicdo dos objetivos especificos.

Figura 20 — Esquema geral da metodologia.

Equipamento

[ caracterizagdo do
d
1_ Etapa ‘ Aquisicdo de imagem ‘
| comam/PMmA |
2 = Eta pa Calculo do Célculo de
I1QFiny dose e Kerma
3§ Etap‘a Definicio da
FOM
I
i Otimizagdo A
42 Etapa dos
parametros
\ﬁsicus na FOM )
1
5§ Eta pa Testes de
Validagao

Fonte: Autora

Os fluxogramas das Figuras 21 a 25, apresentam resumidamente a estrutura de
cada etapa metodolégica do trabalho.

Primeira etapa: A primeira etapa da pesquisa foi dividida em duas fases, como
mostra a Figura 21. Na primeira fase foi realizada a caracterizagdo técnica do mamaégrafo
digital estudado para conhecer suas fungdes e o seu funcionamento. Em paralelo, foram
realizados testes didrios para avaliar a estabilidade do sistema através da qualidade da
imagem antes e depois de realizar medidas experimentais, conforme recomendado pela
ANVISA (2022). Na segunda fase, foram obtidas inicialmente imagens no modo manual

do equipamento com o objetivo de obter a melhor combinacdo dos parametros fisicos,
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de modo que seja atingido o valor médio de pixel recomendado pelo fabricante, além
disso, que possa fornecer a melhor qualidade de imagem e, a0 mesmo tempo, a menor
dose de radiagdo. Assim, os pardmetros fisicos sdo a combinagado de alvo/filtro, (A/F)
sendo que neste estudo serd utilizado a combinac¢do de Mo/Rh, pois nos trabalhos
anteriores Bohérquez (2016) e Villarreal (2019) concluiram que era a melhor combinagéo.
A diferenca de tensdo aplicada no tubo de raios X, o kV), (kilo voltagem pico) que
influencia na energia, ou seja, na qualidade do feixe de raios X e o produto corrente —
tempo, 0o mAs (miliampere por segundo) associado a carga que influencia na quantidade
de elétrons. Portanto, tais parametros fisicos (A/F, kV, e mAs) sdo responsaveis na

formacdo e qualidade da imagem, por isso precisam ser otimizados.

Figura 21 — Metodologia da primeira etapa de aquisicdo de imagem.

Aquisicdo de imagem
CDMAM/PMMA

Caracterizagdo do
equipamento

*TESTE DE

QUALIDADE; * Imagens adquiridas nos
*ESTUDO DAS modos:

CARACTERISTICAS * AEC

DO MAMOGRAFO; » Manual

Fonte: Autora

Segunda etapa: A segunda etapa é composta por duas fases. A Figura 22 mostra
que na primeira fase, realizou-se o calculo do inverted Image Quality Factor, o I1QF},,, nas
imagens obtidas com as combinagdes dos parametros fisicos nos modos de exposicao
automatica (AEC) e manual para espessuras de mama com 7,5 cm, 8,5 cm e 10 cm
simuladas com o arranjo experimental composto pelo objeto de teste Contrast Detail
Mammography (CDMAM) e placas de poli metil metacrilato (PMMA). Tais medidas
de espessuras de mama foram escolhidas por classificarem mamas grandes presente
no biotipo de mulheres de diferentes continentes como também em pacientes com
Gigantomastia, que corresponde ao crescimento excessivo da mama. Além disso, os
estudos presentes na literatura tem aplicado propostas de otimizagdo somente em
mamas com pequenas e médias espessuras. Na segunda fase, foi feita a obtencdo do
valores de Kinetic Energy Release per Unit for Mass , o K erma, que corresponde a energia
transferida do féton a matéria, no ar e, utilizada para calcular o Half - Value Layer (HV L)
ou Camada Semi Redutora (C'SR), sendo esta um indicador de qualidade do tubo de
raios X de acordo com a espessura. O resultado do HVL determina o valor da Mean
Glandular Dose (M G D) que corresponde a dose absorvida no tecido glandular da mama.
A MGD foi obtida para os valores de £V, utilizados nas imagens feitas para as diferentes
espessuras estudadas e o calculo feito de acordo com a proposta do Dance et al. (2000)
onde os fatores sdo adotados pelo Protocolo Europeu de Controle de Qualidade (PERRY
et al., 2006).
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Figura 22 — Metodologia da segunda etapa do calculo de grandezas para qualidade de
imagem.

Calculo de dose

Calculo do 1QF,,

*7,5 cm CDOMAM/PMMA
8,5 cm CDMAM/PMMA
*10,0cm
CDMAM/PMMA

Fonte: Autora

Terceira etapa: Nesta etapa, sdo testadas as duas (FOMs), apresentadas na
Figura 23, utilizadas como ferramentas de otimizagdo dos parametros fisicos (A/F, kV,,
e mAs). As duas propostas de FFOM fornecem indicador que relaciona a qualidade de
imagem com o risco radio — induzido no exame de mamografia. Dessa maneira, nesta
etapa foram calculados e analisados os valores obtidos das FOM s para investigar a
possibilidade de utilizar mais de uma defini¢do objetiva de F'OM para a otimizacdo em

mamografia digital.

Figura 23 — Metodologia da terceira etapa da defini¢do das Figuras de Mérito FFOMs.

2
. 1QFw” Fom, = 19Fmv”
FOM, = MGD Kerma

Fonte: Autora

Quarta etapa: Na quarta etapa utiliza-se os resultados obtidos nas metodolo-
gias de otimizacdo, F'OM s, dos parametros fisicos das imagens obtidas em diferentes
espessuras de mama, no mamografo digital modelo Selenia, da Hologic. A Figura 24
apresenta as duas fases dessa etapa, sendo que na primeira etapa, foram aplicadas as
FOM: s para cada valor de £V}, disponivel dentro de uma faixa de sinal apropriado do
mamografo. Em seguida, foi construido o grafico FOM vs. kV, para identificar o kV,,
6timo sendo aquele que apresenta o maior valor de F'OM no grafico. A segunda fase,
ocorre a partir dos valores otimizados de £V, no A/F de Mo/Rh onde serd possivel
encontrar o valor de mAs otimizado calculando-se, novamente, as FOM s para a faixa
de mAs cujo apresenta o MV P recomendado. Analogamente, fez-se o grafico da FOM
vs. mAs e a corrente otimizada é aquela que no gréfico esta relacionada ao maior valor
de FOM. Ao final dessa etapa obteve-se os valores dos parametros fisicos otimizados
(A/Fy, kEV,1, mAsy) e (A/Fy, kV,2, mAss) nas duas propostas de FOM:s.
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Figura 24 — Metodologia da quarta etapa da otimizagdo dos parametros fisicos.

< N oy
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Fonte: Autora

Quinta etapa: Na quinta etapa do trabalho, Figura 25, teve-se como objetivo
validar os resultados das propostas de otimizacdo, aplicando as métricas SNR, CNR
e SDNR nas imagens dos phantoms ACR, TORMAM e CIRS adquiridas com os para-
metros fisicos otimizados e comparando com os valores das métricas obtidas com os
parametros adquiridos no sistema de exposi¢do automético AEC, nas quatro tabelas
do mamégrafo da Hologic, que sdo os parametros propostos pelo fabricante, ou seja,
a otimizacdo proposta pelo fabricante do mamoégrafo. Dessa maneira, serd analisada
se as imagens obtidas a partir dos parametros otimizados apresentam uma qualidade
superior as otimizagdes utilizadas pelo fabricante (sistema AEC).

Figura 25 — Metodologia da quinta etapa para os testes de validacdo.

A/F°kVImAs® _

TESTES DE VALIDACAO
A/F" kVymAs®
SNR
vs. IMAGEM DOS PHANTOMS:

T ACR, TORMAM e CIRS CNR
AJF° kVpTomAsT

A/FT kVpTimAsT:

A/FT kVpTmasT

A/F® kVpTmAs™

Fonte: Autora
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3.2 Caracterizagdo do equipamento

O equipamento de mamografia digital utilizado no estudo encontra-se instalado
no Laboratério de Radiologia (LRAD), no Centro de Pesquisas em Ciéncias e Tecnologia
das Radiagdes (CPqCTR). O mamoégrafo digital é o modelo Selenia, fabricado pela
Hologic. Antes de realizar as imagens para o estudo, o equipamento foi submetido a
manutengdo preventiva, sendo testada toda a parte mecéanica e elétrica de acordo com
as defini¢des propostas pelo fabricante para avaliar a estabilidade e a funcionalidade
do equipamento. O técnico retornou ao CPqCTR onde foi realizada uma aquisi¢do de
imagens, desta vez, aplicando as quatro diferentes defini¢des de tabelas otimizados
pela Hologic (HOLOGIC, 2009). A Tabela 2, apresenta a classificacdo das quatro tabelas
com o valor de dose incidente no phantom padrao American College Radiology (ACR)
de acordo com os parametros fisicos para a aquisi¢do de imagens e sendo uma delas

escolhidas como referéncia durante a instalacdo do equipamento.

Tabela 2 — Defini¢des das Tabelas do mamografo digital Selenia.

Tabela Defini¢ao Dose phantom ACR
Ty Dose de triagem padrao 1.6 mGy
Ty Dose de triagem alta 1.9 mGy
T, Dose LCRB (personalizado para Holanda) N/A
T3 Auxiliar (apenas caso IRB) 1.45 mGy

Fonte: Hologic, 2009

O mamoégrafo apresentado na Figura 26, é o equipamento instalado no CPqCTR.
O equipamento possui um tubo de raios X com alvo (dnodo) de Molibdénio (Mo), hd um
filtro de janela dos raios X de Berilio (Be) com 0,8 mm de espessura e uma combinagao
de filtros adicionais a saida do feixe de Mo ou Rédio (Rh), ambos com espessura de
0,03 mm. A escolha do filtro de saida varia de acordo com a espessura da mama. O tubo
possui voltagens disponiveis de 20 a 39 £V, (Kilovoltagem pico) e o produto corrente
tempo altera de 4 a 400 mAs (HOLOGIC, 2014).
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Figura 26 — Mamografo digital Selenia.

Fonte: Autora

O Selenia possui um sistema de aquisi¢do de imagens utilizando um detector
do tipo campo plano e de conversdo direta, uma vez que fotocondutores de selénio
absorvem os raios X e convertem em sinal eletronico, proporcionando nitidez e contraste
na imagem. O receptor possui area de 24 cm x 29 cm e o tamanho do pixel é de 70 pm.

Para adquirir a imagem, o operador, inicialmente, cria o perfil de um paciente,
adicionando os dados de identificacdo e, em seguida, é selecionado o tipo de procedi-
mento sendo o mais comum o bilateral, no qual se ativa a lateralidade da mama, ou seja,
se a mama serd a direita ou a esquerda, além da projecdo de incidéncia a ser investigado.

As projegdes de incidéncia disponiveis no equipamento sdo apresentadas na Tabela 3.
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Tabela 3 — Identificacdo das projegdes no mamografo digital Selenia.

Projegdo Identificacao
RCC Cranio Caudal Direita (Rigth Caudal Cranio)
LCC Cranio Caudal Esquerda (Left Caudal Cranio)

RMLO  Meédio Lateral Obliquo Direita (Rigth Medial Lateral Oblique)
LMLO  Médio Lateral Obliquo Esquerda (Left Medial Lateral Oblique)

Fonte: Adaptado pela Autora

Ap6s adicionar o paciente no sistema de banco de dados do mamoégrafo digital e
escolher a projecdo de incidéncia, é possivel selecionar o modo de exposi¢do, no qual
os parametros fisicos sdo escolhidos. No mamégrafo Selenia existem cinco modos de
exposicdo, apresentados na Tabela 4. Durante a investigacdo foram utilizados os modos

Auto - Filter e o Manual.

Tabela 4 - Modos de exposicdo do mamografo Selenia.

Modos de
Exposicdo Parametros Automaticos Ajustes do Operador
Auto-Filter Filtro, kV,, mAs Posicdo do sensor AEC
Auto-kV kV,, mAs Filtro e posicdo do sensor do AEC
Auto-Time mAs Filtro, kV, e posicdo do sensor do AEC
TEC Filtro, £V, mAs Densidade da Mama e os parametros automaéticos
Manual Nao Aplica Seleciona todos os parametros de exposigdo

Fonte: Adaptado pela autora

Ap06s definir os pardmetros fisicos, as imagens obtidas depois da exposicado, sdo
transferidas para uma estagdo de trabalho e podem ser exibidas em dois formatos,
a raw que corresponde a imagem bruta e a imagem processada, esta utilizada no
diagnostico clinico. Ambas as imagens ficam arquivadas no sistema. As imagens obtidas
no mamografo Selenia possuem o padrao DICOM (Digital Imaging na Communications in
Medicine), de modo que nesse padrdo sdo armazenadas todas as informagdes técnicas

de aquisi¢do da imagem como também dados sobre o paciente.

3.3 Dose Glandular Média. Método do Dance

A Mean Glanular Dose (M G D) ou Dose Glandular Média (DG M), corresponde a
uma grandeza dosimétrica que quantifica a dose de radiacdo absorvida pela paciente

durante a mamografia. A estimativa da M GD é importante para entender o risco
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associado a radiagdo em exames de radiografia de mama (NIROSHANI et al., 2022),
tornando-se necessario o seu célculo. O estudo inicial realizado por Hammerstein
et al. (1979), sugeriram que a dose média nos tecidos glandulares da mama é uma
quantidade dosimétrica adequada para caracterizar o risco de carcinogénese tendo
sido recomendada pela (PROTECTION; NCRP, 1986), (ICRP, 1987) e (IPSM, 1989). A
dose de radiagdo para mamografia foi determinada como uma fung¢do da exposicdo
a superficie, da qualidade do feixe e da profundidade. Na mamografia, medidas de
exposicdes foram feitas utilizando diferentes técnicas. De acordo com Hammerstein
(1979), ha poucas informacdes especificas sobre a relacdo entre a exposi¢do e a dose
em profundidade para a mamografia, mantendo-se o principio da linearidade entre
elas de acordo com a intensidade da energia incidente, de forma que maior exposicdo
reflete numa maior dose absorvida o que aumenta o risco da radiagdo na mamografia.
Assim, ha redugado da dose quando aumentado o filtro (Z) e o k£V,,, mas, isso ndo é muito

consistente considerando somente as medi¢des de exposigdes.

O Meétodo de Dance para o calculo da Mean Glandular Dose (MGD) ou Dose
Glandular Média (MGD), é realizado com base em um cédigo computacional baseado
no método de Monte Carlo de transporte de radiacoes. Este c6digo simula de forma
randdmica e probabilistica, todas as interagdes de cada féton gerado por simulagdo na
fonte com os tecidos da mama (glandular e adiposo). Cada célculo é realizado para
uma fonte de raios X determinada com seu espectro energético especifico, além disso,
a composicdo, estrutura e geometria do alvo (mama) também sédo fixados em cada
simulagdo. Sdo calculados os valores da energia depositada em cada voxel localizado
na regido glandular da mama do modelo geométrico que simula a mama. A seguir
é encontrada a energia total depositada em todo o tecido glandular e dividida por
sua massa, determinando MGD da mama simulada. Partindo deste valor de MGD, a
metodologia proposta por Dance (1990), no intuito de facilitar o cadlculo da MGD sem
necessidade de fazer cada vez as trabalhosas simulagdes por Monte Carlo partiu da
ideia de encontrar um fator de conversao g que pudesse determinar a MGD calculada

no seu trabalho como um produto linear do Kerma no ar, como a Equacédo 7 a seguir:

MGD =k,;xg @)

onde:

ki : Kerma no ar incidente na superficie da mama.

g : O fator de conversdo do kerma no ar em MGD para uma mama com 50% de glandu-
laridade.

O fator g foi baseado por simulagdo Monte Carlo onde utilizou-se o0 modelo
de mama padrao adaptado pelo Institute of Physical Sciences in Medicine (IPSM, 1989),
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sendo um semicirculo de secc¢do circular com 16 cm de didmetro, 4,5 cm de espessura e
composigdo de mama com 50% de glandularidade, conforme demonstra a Figura 27 a

seguir:

Figura 27 — Modelo de mama utilizado por Dance (1900,2000).

Fonte: Villarreal, 2019

A regido dos tecidos glandular e muscular da mama é revestida por uma camada

de tecido adiposo com 0.5 cm de espessura.

A simulacdo realizada por Dance utilizou o programa XCOM: Photon Cross
Sections on a Personal Computer onde foram calculados todas as secgdes transversais das
interagdes por efeito fotoelétrico e por espalhamento. Cada f6ton simulado sai do tubo
de raios X e segue até identificar se a energia é absorvida ou ndo pelo sistema a partir
da interagdo dos fétons com a placa compressora e a grade antiespalhamento. A partir
da defini¢do do conceito de dose, onde dose = E/m, e a expressdo proposta por Dance,
a Equacdo (7), teremos a Equacao (8).

(8)

onde:
By E a energia absorvida pelo tecido glandular.
Myie: E a massa do tecido glandular.

K, ;: Corresponde ao Kerma no ar incidente na superficie da mama.

O célculo da simulacdo do Dance foi feito para um conjunto de espectros do raios
X. Para generalizar o estudo da simulagdo, Dance fez célculos de simulagao utilizando
um conjunto de espectros energéticos de raios X diferentes que podem ser caracterizados
pelo seu correspondente HVL (Camada Semi - Redutora), ver 3.4.2. Além disso, calculou
também para diferentes espessuras de mama e glandularidade de 50%, como se pode
ver na Tabela 5.
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Tabela 5 — Fator-g (mGy/mGy) para mamas com espessura de 7-10 cm a HVL de 0,45
mmAl

Espessura mama

(em) HVL(0, 45mmAl)
7 0,163
8 0,140
9 0,123
10 0,109

Fonte: Tomado da tabela do Dance, 2000

Os resultados da tabela acima correspondem a densidade da mama com 50% de
glandularidade, mostrando que para um valor fixo de espessura de mama, o aumento
do valor do HV L faz aumentar o valor do fator g, isso representa que o aumento da

energia faz aumentar a M GD.

Equacdo 7 pressupde uma composi¢do da estrutura padrdo da mama (4,5 cm
e 50% glandularidade). A estimativa da dose glandular para mamas foi realizado,
aplicando a férmula proposta por Dance et al. (2000) e recomendada pelas European
Reference Organization for Quality Assured Breast Screening and Diagnostic Services (PERRY
et al., 2006) e International Atomic Energy Agency (IAEA, 2011). Neste trabalho, Dance
amplia a aplicagdo de seu método fazendo calculo de simulagdo para diversas espessuras
de mama fixadas entre 2-11 cm. Além disso, introduz dois novos parametros (c e s)
que sdo fatores de detalhamento em relagdo ao fator g obtido para uma composicao de
mama com 50% de glandularidade, tais parametros visam contemplar de forma mais
precisa outros valores de glandularidades e efeitos devidos a diferentes combinagdes de
alvo/filtro. A nova equagéo para o calculo da MGD é expressa:

MGDgign = K% ge % ¢ % s 9)

Na Equacao (9):

K, ;: é¢ o Kerma no ar incidente a superficie da mama.

s: é o fator de conversdo dependente da combinagdo de alvo/filtro.

¢i: € o fator de conversdo para a glandularidade de uma mama com espessura t (mm).

g¢: € o fator que converte o K,; em MGD para uma mama com diferentes glandularida-
des.

No trabalho Dance et al. (2000), os autores observaram que comparando os
fatores de conversdo g obtidos deste trabalho com os obtidos em (DANCE, 1990) ambos
calculados para 50% de glandularidade estes apresentaram uma diferenca entre eles,
pequena mas ndo desprezivel de até 11%. Foi encontrado que a dependéncia do fator

g da grandeza HVL, considera de forma integral os principais efeitos na atenuagdo
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do feixe devidos as caracteristicas dos espectros dos raios X. Porém, as diferencas
observadas acima, apontaram para os autores que era necessario ainda fazer pequenas
corre¢des no valor do g para cada alvo/filtro. Assim foi introduzido o fator-s. A Tabela
6 apresenta os valores do fator-s para diferentes espectros e o percentual de erro relativo
para cada fator quando utilizado.

Tabela 6 — Valor do fator-s para cada combinagdo de alvo/filtro e suas incertezas.

Alvo/Filtro fator-s Erro (%)

Mo/Mo 1,000
Mo/Rh 1,017
Rh/Rh 1,061
Rh/Al 1,044
W/Rh 1,042

D DD W N W
— o= O N =

Fonte: Dance, 2000

De acordo com Dance, a estimativa para diferentes composi¢des de mama esta
relacionada com a sua espessura e também com a faixa etdria. A dependéncia entre
a glandularidade da mama e a espessura foi estimada em dois estudos: Guildford
(YOUNG et al., 1998) e Northern Region (BECKETT; KOTRE, 2000), os quais compa-
raram os fatores selecionados pelo AEC' e a espessura de cada mama comprimida,
com os valores obtidos para phantoms de igual espessura e diversas porcentagens de
glandularidade (BOH6RQUEZ, 2016). Desse modo, foram comparados os valores do
mAs obtidos, no modo automatico e comparando as espessuras dos phantoms com as
da mama e sua densidade, sendo possivel obter o tipo de mama. Portanto, o estudo
sugere aplicar a Equacdo (10) para calcular diferentes composi¢des da mama para faixas
etdrias distintas, a primeira de 40 a 49 e de 50 a 64.

9:(%) = at® +bt* + ct + d (10)

Na equagdo polinomial os valores de a, b, c e d sdo coeficientes constantes para
cada faixa etdria e os valores podem ser vistos na Tabela 7. E ¢ corresponde a espessura
da mama comprimida dada em mm.
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Tabela 7 — Coeficientes da equagdo polinomial para calcular a glandularidade da mama
de acordo com a faixa etdria.

Coeficiente Idade 40-49 Idade 50-64

a 0,00005209 —0,0001118
b 0,00125494  0,03921

c —1,988 4,544

d 138,8 176,0

Fonte: Dance, 2000

O fator-c foi obtido por Dance através da simula¢do Monte Carlo, sendo um fator
de corregdo para a grandeza de ¢;(%). A Tabela 8, apresenta uma parte dos resultados
do fator-c obtidos por Dance. Para o nosso estudo, foi feito uma interpolagdo para obter

os valores do Fator-c para as glandularidades de 20% e 30%.

Tabela 8 — Fator-c (mGy/mGy) para mamas com espessura de 7-10 cm a HVL de 0,45
mmAl em diferentes glandularidades.

HVL
(mmAl) Espessura (cm) 20%  25%  30%  50%

0,45 7 1,166 1,129 1,109 1,000
0,45 8 1,175 1,137 1,115 1,000
0,45 9 - 1,135 - 1,000
0,45 10 1,178 1,138 1,117 1,000

Fonte: Tomado da tabela do Dance, 2000

Para esse trabalho, optou-se por aplicar o estudo na faixa etdria de 50 a 64 anos
de idade, uma vez que o fator de risco para o cancer de mama aumenta a partir dos 50
anos de idade (INCA, 2021).

3.4 Procedimentos experimentais

3.4.1 Medigdo do Kerma (/&)

O Kinetic energy release per unit of mass (K erma) corresponde a energia transferida
no ar das particulas ionizadas para a matéria. Os valores de Kerma no ar sao obtidos
utilizando-se a cdmara de ionizacdo. O conjunto dosimétrico utilizado no trabalho é
composto por um eletrometro modelo 9015 acoplado a cdmara de ionizagdo dedicada
a mamografia modelo 10 x 5 — 6M, ambos fabricados pela Radcal e calibrados em
08/02/2023, conforme estabelecido no certificado de calibracdo n® 0010/2023 emitido

pelo Laboratério de Calibragdo de Instrumentos (LCI), do Instituto de Pesquisas Ener-
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géticas e Nucleares (IPEN). A cAmara de ionizagdo possui volume ativo de 6 cm? e
opera na faixa de energia entre 10 keV a 40 keV (RADCAL, 2011). O posicionamento
da camara de ioniza¢do no mamaografo e o conjunto da RADCAL sdo apresentados na
Figura 28.

Figura 28 — Arranjo experimental para medir o K, ;.

(a) Posicionamento da camara de ionizagdo (b) Conjunto dosimétrico da RADCAL
para medir o K, ; no mamografo digital. modelo 9015 com a camara de ionizagao
modelo 10 x 5-6M.

Fonte: Autora

O arranjo experimental para a obten¢do da medida do Kerma no ar consiste no
posicionamento da cdmara de ioniza¢do a 4,0 cm da borda toracica e a altura de 4,5 cm
do detector, conforme os protocolos IAEA (2011), ANVISA (2022).

Para obter o valor do K, ;, a cAmara de ionizagao foi posicionada a 4,0 cm da
borda torécica e alturas com relacao ao detector variando de 7,5, 8,5 e 10 cm de acordo
com as espessuras de mama em estudo. A distancia do detector em relagdo ao ponto
focal foi de 31,5 cm, uma vez que este foi o maior valor medido para a realizacdo
do procedimento, mantendo-se a drea do campo focal em 15 cm x 15 cm cobrindo a
regido ativa incidente da cAmara. Em seguida, foi colocado sob o detector uma camada
de protecdo de Chumbo (Pb) com espessura de 1,0 cm. Ap6s posicionar a camara de
ionizagdo, foram feitas duas medidas para cada espessura estudada sendo os valores de
K, ; registrados e comparados. Em paralelo, foram feitas medidas para calcular o HVL
e a MGD.

3.4.2 Camada Semi - Redutora - CSR

O Half Value Layer - HVL ou Camada Semi Redutora (CSR), correspondem a um
indicador para verificar a qualidade do tubo de raios X. Sua frequéncia de aquisicdo é
anual e o teste é feito para cada valor de £V, definido (IAEA, 2011).
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O arranjo instrumental necessdrio para obter as medidas é composto pela cAmara
de ionizagdo para a mamografia, apresentado na sec¢do 3.3.1, e laminas de aluminio
(Al) com 99,9 % de pureza e espessura de 0,1 mm onde sdo colocadas no compressor do
mamografo. Ajustado o arranjo experimental, foram realizadas medidas de atenuagdo
do feixe de raios X utilizando as placas de Al até atingir medidas préximas a metade
da leitura inicial da exposic¢do, ou seja, do Kerma para em seguida, calcular o HV L. A
camara de ionizagdo é posicionada a 4,0 cm da borda toracica e a altura em rela¢do ao
detector variando de 7,5, 8,5 e 10 cm. As placas de aluminio colocadas no compressor a
uma altura de 16 cm em relacdo a cdmara de ionizagdao. O posicionamento da camara

de ionizagdo e o modelo das laminas de aluminio sdo apresentadas na Figura 29.

Figura 29 — Arranjo experimental para obter as medidas para calcular o HVL.

(a) Posicionamento da cdmara de ionizagdo (b) Conjunto das laminas de aluminio.
para medir o kerma correspondente a L; e Lo
no mamografo digital.

Fonte: Autora

O valor do HV' L é calculada utilizando a Equagao (11), conforme publicado
pelo protocolo de controle de qualidade para imagem mamografica (IAEA, 2023),

apresentado a seguir:

xlln(Zé—i) - :cgln(Zé—;) )
In(£2)

Ly

HVL =

onde:

Ly: indica a leitura inicial da exposigdo.

Ly: indica a leitura de exposigdo. imediatamente inferior a £2.
Ly: indica a leitura de exposi¢do imediatamente superior a £2.
x1: indica a espessura de Al correspondente a leitura L.

xo: indica a espessura de Al correspondente a leitura L,.



Capitulo 3. Metodologia 41

O valor obtido para o HV L deve estar dentro de um intervalo de tolerancia. O
célculo para essa tolerancia do HV L estd descrito na Equacao (12), onde C representa a
espessura para o conjunto de laminas de aluminio (Al) para a combinacado de alvo/filtro

do equipamento.

kV, kV,
To6 T 0,003mmAl < HVL < 258 + Cmm Al (12)

onde:

kV, é a tensdo pico aplicada e C = 0,19 mmAl para Mo/ Rh.

A partir do valor do HV L foi calculada a dose de radiacdo que é absorvida pelo

tecido glandular da mama, como apresentado no préximo tépico.

3.4.3 Objetos Simuladores de mama

No trabalho, foram utilizados trés diferentes objetos simuladores de mama, o
ACR, o TORMAM e o CIRS para realizagdo da proposta de otimizagdo. Tais objetos
serdo descritos a seguir, uma vez que foram utilizados substituindo uma mama grande

real que sdo desafiadoras nos testes de avaliacdo de qualidade de imagem.

3.43.1 American College Radiology - ACR

O ACR é um objeto padrao de qualidade em mamografia desenvolvido e cre-
ditado pela American College Radiology. Para o estudo, utilizou-se o phantom modelo
Mammo 156, fabricado pela Sun Nuclear Medical Company, como apresentado a seguir:

Figura 30 — Phantom ACR.

D'! D” Dli I::IIE

(a) Posicionamento do phantom (b) Imagem do ACR. (c) Conjunto de estruturas inter-
ACR no mamoégrafo digital. nas do ACR.

Fonte: Autora; < www.sunnuclear.com >
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O phantom imita o tecido mamadrio e proporciona um mecanismo constante para
a melhoria na detecgao de estruturas, de modo que ajuda a estabelecer o padrao de
repetibilidade e reprodutibilidade de imagem mamogréfica (RADIOLOGY, 2023a). O
ACR é composto por uma camada de cera e acrilico equivalente a uma mama compressa
com 4.5 cm de espessura. Possui composicdo de tecidos com 50% de glandularidade e
50% de adiposo. Os objetos embutidos apresentados na Figura 30c, imitam estruturas

que podem aparecer na mama como micro calcificagdes (7 a 11), estruturas fibrosas (1 a
6) e massas tumorais (12 a 16) (RADIOLOGY, 2023b).

3.4.3.2 TORMAM Mammography Phantom - TORM AM

O phantom antropomoérfico TORM AM, fabricado pela Leeds Test Objects, tem
como proposta fornecer uma verificacdo continua do desempenho da imagem através
da visualizagdo das estruturas internas a mama, reproduzindo uma imagem mais
"natural"daquela obtida durante o exame real (OBJECTS, 2021), classificado como
phantom antropomorfico. O TORM AM possui um formato semi cilindrico com 1,5 cm
de espessura e composicdo de tecido com 50% de glandularidade. Na Figura 31 pode-se
observar os detalhes dele.

Figura 31 - Phantom TORMAM.

(a) Posicionamento do phantom TORMAM no ma- (b) Imagem obtida do TORMAM.
mografo digital.

Fonte: Autora; Leeds Test Object, < leedstestobjects.com >
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No lado esquerdo da Figura 31 a, contém conjuntos que representam estruturas
que podem aparecer na mama, como os filamentos (6 grupos de A a F multi -direcional),
as micro calcificagdes (6 grupos circular de A a F) e as estruturas de baixo detalhe
contraste (6 conjuntos com 3 circulos). No lado direito das imagens, b, hd uma simulagao
dos tecidos internos da mama onde contém dispersas as micro calcifica¢des (6 conjuntos),
conforme especificado pelo fabricante Objects (2021), representando as caracteristicas
realistas dessas estruturas numa imagem. Dessa maneira, o TORM AM fornece uma

imagem de teste facil, pratico e ttil para avaliacao.

3.4.3.3 Computerized Imaging Reference Sysytem - CIRS

O CIRS apresenta morfologia com o objetivo de simular uma mama sendo o
mais préximo possivel da mama real e classificada também como antropomoérfica. Dessa
maneira, o phantom apresenta o formato da mama comprimida durante o exame de
mamografia, uma combinagdo de tecidos equivalentes ao glandular e adiposo, além de
componentes internos que simulam estruturas normais que podem aparecer na mama,

como apresentando na Figura 32.

Figura 32 — Phantom CIRS.

(a) Posicionamento do phantom (b) Imagem obtida do CIRS. (c) Estrutura interna do CIRS.
CIRS no mamografo digital.

Fonte: Autora; Sun Nuclear Medical Company, < www.cirsinc.com >

A estrutura basica do phantom é composta por uma capa removivel com 0,5 cm
de espessura equivalente a pele. A parte interna do phantom possui microcalcificagdes
feitas de carbonato de célcio puro (C,CO3) (CIRS, 2010), visto que, as calcificagdes reais
presente na mama sdo compostas por sais de cdlcio (HENROT et al., 2014). A estrutura
externa do phantom é feita de resina (ep6xi) que possui semelhante coeficiente de
atenuacdo dos fétons sendo anédloga aos tecidos da mama. Dessa maneira, o phantom

torna-se adequado para monitorar a performance do sistema de imagem clinica.
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A Tabela 9 apresenta as diferentes densidades do CIRS, composto por tecidos
glandular e adiposo de acordo com a espessura, conforme descrito pelo fabricante.
Além disso, as dimensdes dos objetos de teste, bem como, os valores de densidade e
volume do conjunto da C'I RS foram obtidos com o objetivo de comparar com os dados
presente no manual do fabricante e também em estudar a possibilidade de utilizar o
phantom sem considerar a estrutura removivel. Dessa maneira, os resultados podem

ser vistos em apéndice. .

Tabela 9 — Composi¢ao do phantom CIRS para diferentes espessuras.

Espessura em  Tecido glandular % Tecido adiposo %

4,0 50 50
5,0 30 70
6,0 20 80

Fonte: CIRS, 2010

Em Villarreal et al. (2022), o estudo utilizou os phantoms C'I RS fixando a espes-
sura em 6, 0 cm para todas as composicdes. Para este estudo, foram fixadas as espessuras
de 7,5 cm, 8,5 cm e 10 cm, acoplando sob os phantoms, placas com formato semicircular
de Poli metil metacrilato (PMMA) com 0,5 cm e 1,0 cm de espessuras para obter
as alturas desejadas. Dessa maneira, obteve-se as imagens do CIRS com parametros
tisicos nos modos automaticos e otimizados, sendo aplicadas a validagdo utilizando as
métricas para o controle de qualidade.

3.5 Qualidade de Imagem

Na mamografia é essencial que possam ser distinguidos objetos com contraste
e didmetro muito pequenos. Nesse sentido, protocolos de controle de qualidade de
imagem sugerem que o0s aspectos técnicos do equipamento mamografico devem ser
monitorados em intervalos regulares. Contudo, para analisar a relagdo contraste-detalhe,
faz-se o uso de um objeto de teste especifico e associado a um fator de qualidade de

imagem, descritos a seguir.

3.5.1 Contrast Detail Mammograph - COMAM

O objeto de teste C DM AM, na versdo 3.4 é o simulador de controle de qualidade
para otimizagdo e avaliacdo do desempenho da imagem em sistemas mamograficos.
Como apresentado na Figura 33, o CDMAM 3.4 desenvolvido pela Artinis Medical

System, é o objeto de teste considerado modelo padrdo, uma vez que as imagens obtidas
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possibilita avaliar a qualidade da imagem através do parametro contraste - detalhe, ou
seja, avaliar a imagem em termos do limiar de visibilidade de estruturas em relacdo
ao diametro e plano de fundo da imagem. Por isso, seu uso é descrito pelas diretrizes
de controle de qualidade de imagens em mamografia digital propostas pela European
guidelines for quality assurance in breast cancer screening and diagnosis (PERRY et al., 2006)
e pela National Health Service Breast Screening Programme (NHSBSP A et al., 2009).

Figura 33 - CDMAM.

(a) Objeto de teste CDMAM digital. (b) Posicionamento dos cilindros de
ouro no CDMAM.

Fonte: Artinis Medical System, < https://www.phantoms.artinis.com >

A visualizagdo de estruturas com menor contraste, bem como maior resolugao
espacial torna necessaria uma melhoria continua na qualidade de imagem em mamo-
grafia (BIEGAIA et al., 2023). Para isso, o CDM AM foi desenvolvido sendo composto
por uma placa de aluminio (Al) 1050 com 99, 5% de pureza e 0,5 mm de espessura, sob
a placa de Al discos de ouro sdo depositados por vaporizagdo no total 672 cilindros de
ouro com 99, 9% de pureza, em 16 niveis de medidas com espessuras entre 0,03 a 2,00
pm e didmetros com valores entre 0,06 a 2,00 mm distribuidos aos pares ao longo de 21
(vinte e uma) células quadradas (ARTINIS, 2021a). Na Figura 33 mostra que um dos
cilindros é posicionado no centro da célula e o outro em um dos vértices de maneira
aleatéria, a superficie do CDMAM 3.4 é protegida com uma camada de PMMA além de

possuir um conjunto de placas adicionais de PMMA para simular diferentes espessuras.

Para obter as imagens do CDMAM 3.4, o conjunto do CDMAM/PMMA é ajus-
tado conforme apresentado na Figura 34. As placas de PMMA sao colocadas abaixo
e acima do CDMAM 3.4 de modo que a atuagao do feixe de raios X no arranjo seja
equivalente a atenuagdo no tecido da mama real. Durante este estudo, considerou-se
o posicionamento do CDMAM a 2,0 cm acima do detector do mamégrafo, como é

possivel observar na Figura 34.
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Figura 34 — Posicionamento do CDMAM.

(a) Posicionanemto do CDMAM 3.4 no mamoé-(b) Posicionamento experimental do CDMAM
grafo digital Selenia. entre as placas de PMMA.

Fonte: Autora; Fausto, 2017.

A partir da imagem do CDMAM 3.4 é possivel determinar a curva do contraste
— detalhe e detectar microestruturas em menor contraste, no limiar de visibilidade no
sistema em fungdo dos parametros fisicos alvo/ filtro, kV, e mAs. No intuito de tornar
a medicdo da curva mais objetiva e eficaz, Karssemeijer e Thijssen (1996) desenvol-
veram um so ftware de analise, o CDCOM onde executa uma leitura automatica das
imagens digitais do C'DM AM no padrao Digital Imaging and Communication in Medicine
(DICOM), permitindo obter informagdes de procedimentos em mamografia digital.

Para verificar as imagens do CDMAM 3.4, a Artinis Medical System desenvolveu
um so ftware de anélise comercial com base no CDCOM, o CDMAM V.1.2, e utilizado
neste estudo onde determina a curva de contraste - detalhe, detecta a espessura limite
em diferentes didmetros e calcula o fator detalhe - contraste. (ARTINIS, 2021b)

3.5.2  Inverted Image Quality Factor - IQF},,

A grandeza calculada pelo software CDMAM V.1.2, fabricado pela Artinis é
o IQF},,, sendo um valor que determina o limiar do contraste em cada detalhe. O
fabricante recomenda o uso de um conjunto contendo oito (8) imagens para obter o
valor da grandeza. Entretanto, foi possivel analisar que o valor do IQF;,, apresenta
elevada flutuagdo quando aplicada a recomendacdo do fabricante, de modo que, o
coeficiente apresenta uma menor flutuacdo quando utilizada um conjunto contendo a
partir de dezesseis (16) imagens.

Mantendo os parametros fisicos para analisar as diversas imagens e obter a
curva do contraste — detalhe, inicialmente, para calcular o valor atribuido ao /Q F,,, foi

considerada a Equacao (13), como vista a seguir:
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16
IQF = C.D; (13)
=1

onde C; corresponde a espessura e D; os diametros dos cilindros no limite méximo de
visibilidade contidos no CDMAM 3.4. O IQF corresponde a regido abaixo da curva do
contraste — detalhe e o seu resultado é o somatério do produto C; e D; dos cilindros
visiveis em todas as 16 colunas, representando o limiar de visibilidade, ou seja, é o

resultado da deteccdo dos cilindros com os menores valores de espessura e contraste.

E considerado que quanto menor o valor do IQF, melhor é a qualidade da ima-
gem, uma vez que obtém-se o produto das dimensdes dos menores cilindros. Contudo,
é aceita a defini¢do do /Q)F},, como a mais adequada, assim, quanto menor o valor do

IQF maior sera o Q) F;,,, como mostra a Equagao (14).

1

Q nv [QF

(14)

Substituindo a Equacéo (13) na Equacao (14), tem-se a férmula geral, Equagao
(15), para o calculo do IQF},,, onde o algarismo 100 (cem) é um fator de escala. A

equacdo a seguir é utilizada pelo software de andlise CDMAM V.1.2.

100

I Finv:
“ S5 ¢.D;

(15)

A curva do contraste - detalhe feita pelo software CDMAM V.1.2 apresenta uma
taxa de deteccdo dos cilindros que pode variar de 62, 5% a 75%, esse percentual corres-
ponde ao limite de respostas corretas das estruturas detectadas para calcular curvas
de contraste - detalhe sob o conjunto de imagens. Assim, a detectabilidade é a capa-
cidade de identificar os cilindros menores presentes no CDMAM 3.4, isso implica na
construcdo da curva do contraste - detalhe, como mostra a Figura 35. Observa-se na
imagem "(a)"maior valor do /QF},, de forma que a regido de IQF, é a 4rea abaixo da
curva do contraste - detalhe, é menor, uma vez que foram detectados os cilindros com
menores espessuras e didmetros, sendo na imagem "(a)"o menor cilindro visualizado
em destaque. Enquanto na Figura 35b, a regido limiar do IQF (abaixo da curva) é maior,
de forma que os cilindros de maiores dimensdes foram visualizados, logo, o resultado

do IQF,,, é menor e, consequentemente, a qualidade da imagem néo é boa.
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Figura 35 — Curvas contraste - detalhe obtidos utilizando o software CDMAM V.1.2.
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A Figura 36 apresenta uma andlise para um conjunto com 8 imagens mostrando

o limiar de detectabilidade das estruturas associado a curva do contraste — detalhe
numa taxa de detectabilidade de 75%
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Na Figura 36a, é mostrado o diagrama do contraste - detalhe definido pelos
eixos que representam as dezesseis dimensoes referentes ao didmetro e a espessura dos
cilindros localizados no objeto de teste CDMAM. Sendo que os pontos em vermelho
mais escuros indicam que em todas as imagens D/C'OM do conjunto foram detectados
os maiores cilindros, enquanto que os pontos mais claros representam a identificacdo
parcial ou nula dos cilindros de menor tamanho. Na Figura 36b, é apresentada a
curva de pontuagao do IQFj,, ou curva do contraste - detalhe sendo esta associada
ao diagrama do contraste - detalhe, onde a curva é ajustada utilizando o método de
minimos quadrados para cada ponto identificado no diagrama. Com o uso do software
CDMAM V.1.2 é possivel se obter o valor do Q) F;,,, que estd relacionado com a melhor
qualidade de imagem, quando é detectado as menores dimensdes dos cilindros como
também aplicar a métrica do /QF},,, em metodologias de otimizagdo de imagem, pois a

grandeza relaciona a visibilidade das menores estruturas em baixos contrastes.

3.6 Figura de Mérito - FOM

A Figure of Merit (FOM) corresponde a um conceito de avaliagao da performance
do sistema em equipamentos de mamografia digital, sendo aplicada em diversos estu-
dos de otimizacdo em sistemas mamograficos. No conceito geral, a FOM é um niimero
que reflete o desempenho geral do sistema, de modo que, quanto maior for o valor da
FOM melhor a sua performance (FAUSTO, 2013) e (BORG; KONSTANTINIDIS, 2017).

Para este trabalho foram aplicadas duas propostas de F'OM. A primeira proposta
foi utilizada por Fausto et al. (2017), Rojas et al. (2017) e Villarreal et al. (2022), onde o
valor da F'OM, é diretamente proporcional ao quadrado do IQF},, e inversamente a
MGD. Esta proposta se torna ttil para comparar a compensacado entre diversas métricas
de qualidade de imagem, como o IQ)F},, relacionadas a dose de radiagdo no paciente. E
assim, a FFOM é definida pela Equacéo (16):

TQF2
FOM, = ]3 G’”D” (16)

onde:
IQF},,: representa a métrica de qualidade de imagem.

MGD: é a dose glandular média.

A FOM sendo um indicador de qualidade do sistema mamografico, torna-se
possivel obté-lo em diversas variagdes em sua definicdo. Dessa maneira, a segunda
proposta de F'OM; aplicada neste estudo teve como objetivo tornar a aplicagdo mais
préatica e direta nos testes de controle de qualidade de imagem. A partir do estudo de
Samei et al. (2005) demonstrou-se a necessidade de aplicar a otimizagdo em imagens

digitais. Nesse sentido, foi considerada como proposta de otimizagdo na mamografia
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a relacdo entre a métrica do contraste e a energia de exposicdo incidente na superficie
da mama, ou seja, o Kerma. O K, ; refere-se a transferéncia de energia e em baixas
doses é equivalente a dose absorvida (OKUNO; YOSHIMURA, 2010). Neste trabalho,
analisou-se obter a F'OM, relacionando o quadrado do fator do IQF},, em relacdo ao
Kerma, conforme Equacdo (17) apresentada a seguir:

IQF?
FOM, — % (17)

Com o objetivo de assegurar equivaléncia entre as duas propostas de FOM
assegurou-se o mesmo valor de pixel nas imagens para a combinagao de alvo/ filtro de
Mo/Rh e cada valor de £V, e mAs estudado.

3.7 Obtencdo dos Parametros Fisicos 6timos e Validacao

das propostas de otimizagdo

Os parametros fisicos (Alvo/ filtro, kV, e mAs) otimizados sdo definidos pelas
FOMs de modo a comparar com os pardmetros otimizados por uma metodologia
de aquisi¢do automatico nas quatro tabelas, T, T}, 15 e T3, proposto pela Hologic. A
otimizac¢do da combinagdo de Alvo/F'iltro foi realizada no estudo de Bohorquez (2016),
onde considerou espessuras de mama de 4,5 cm e 7,5 cm com glandularidade de 50% e,
obteve como a melhor escolha para mamas grandes a combinagdo de Mo/Rh. Nesse
sentido, o conjunto otimizado de Mo/Rh também foi utilizado por Villarreal (2019),
quando fixou a espessura de mama em 6 cm e diferentes composi¢cdes de mama com
20%, 30% e 50% de glandularidade.

Para este trabalho, manteve-se o Alvo/Filtro de Mo/Rh e, obteve-se imagens
com variagdo de kV, e mAs. A otimizagao do kV,, foi realizada utilizando as propostas
de FOMs, foram construidos graficos da FOM; vs. kVp e FOM, vs. kV,, feitas imagens
variando a tensdo entre 27kV, a 32 £V, nas trés diferentes espessuras de mama. O
valor de mAs variou correspondente a cada tensdo, visto que, em cada imagem feita
garantiu-se o mesmo valor de sinal no detector para poder comparar todas as imagens,
dado pelo Mean Value Pixel (MV P) ou Valor Médio de Pixel (VMP) com valor préximo
de 400 pixels, que é o recomendado pelo fabricante na publicacdo National Health Service
Breast Screening Programme (NHSBSP A et al., 2009). A andlise do MV P e do ruido na
imagem foram feitas utilizando o software aberto Image |, em areas delimitadas de
Region of Interest(ROI), com area circular de 29 mm?. Dessa maneira, foram selecionados

0s parametros que tivessem o valor de sinal padronizado.
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Os graficos de FOMs vs. kV,, foram construidos com os valores do IQ F;,,,, MGD
e Kerma, utilizados para calcular as FOMs de acordo com as Equagdes 16 e 17. Dessa
maneira, o kV,, 6timo (kV;") corresponde no grafico ao maior valor da FOM, visto que,
foi definida a tensdo otimizada de acordo com os maiores valores para a FOM; e FOMs,,
comparando-os em seguida e definindo o kV;. Para obter o mAs 6timo (mAs*), ja fixada
a combinagao de Alvo/ Filtro e kV,’, equivalentes para as duas propostas de FOM, foram
feitos os graticos de FOM,; vs. mAs e FOM, vs. mAs. Analogamente, obteve-se o /Q)F,,,,
0 MGD e o Kerma para calcular as FOMs correspondente a cada valor de mAs. O mAs
que apresenta o maior valor de FOM nos graficos é o mAs otimizado. Assim, ao final
dessa etapa € possivel obter os parametros fisicos otimizados (Mo/Rh, kV', m As*).

Com a obtengdo dos parametros fisicos otimizados pelas duas FOMs (Mo/Rh,
kV,', mAs*), torna-se necessdria comparar com as imagens feitas com os parametros
fisicos (Mo/Rh, kV;’, mAs") obtidos em imagens no modo automatico do mamaégrafo.
Para isso, utiliza-se os phantoms ACR, TORMAM e CIRS, nas espessuras de 7,5 cm, 8,5
cm e 10 cm. Foram realizados dois conjuntos de imagens, sendo um conjunto de imagens
utilizando os parametros otimizados e outro com os parametros definidos nas quatro
tabelas no modo AEC, de modo que foram feitas trés imagens para todas as espessuras
no modo AEC do equipamento e também para todas as espessuras e em cada phantom
com os parametros otimizados pelas FOMs. A validagdo das imagens é feita analisando
a qualidade delas obtidas comparando-se os parametros de ruido e contraste além da
visibilidade das estruturas presentes em cada phantom. Assim, utiliza-se as métricas de
CNR, SDNR e SNR para definir com qual combinacdo de parametros se obteve uma

boa imagem utilizando menor MGD entre o sistema otimizado e automaético.

3.8 Incerteza das medidas

A incerteza é um parametro associado ao resultado de uma medicado, que reflete
a falta de conhecimento exato do valor medido (METROLOGY, 2020). A incerteza pode
ser composta por dois tipos, na qual uma é definida pela distribuicdo estatistica dos
valores provenientes do valor médio das medidas. Sendo calculada pela Equacéo (18).

(18)

o o
o7 = %
onde:

o é o desvio padrdo da medida;

n corresponde a quantidade de medidas;

O outro tipo de incerteza, de modo indireta, é baseada na experiéncia de experi-

mentos passados como em certificados de calibracdo, em especifica¢des do fabricante
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e a partir de equagdes. Dessa maneira, para calcular a incerteza de uma grandeza de-
pendente Z com diferentes varidveis, é necessario conhecer a incerteza de cada uma
para calcular a incerteza total da grandeza. Para isso, a incerteza total (o) é calculada

utilizando a Equacao (19).

0 0
of = (5 Vor + () oy + o (19)

onde:
o, e 0, sdo as incertezas de x e y, respectivamente.

Assim, o resultado é apresentado através da Equagao (20):

Z:l:UZ (20)

Para o presente estudo, foi utilizada a Equagéo (18) para calcular a incerteza do
IQF},, utilizando o software de andlise CDMAM V 1.2 e para as medidas de Ly, L, Lo e

o Kerma obtidas pela cAmara de ionizagao.

A incerteza da camara de ionizagdo foi proveniente do certificado de calibracao
fornecido pelo Laboratério de Calibragdo de Instrumentos (LCT), do IPEN, sendo de
(0,02 uGy). A incerteza do Q) F;,,, foi calculada em estudo anterior de modo que o valor
obtido é de +£6%. Para obter a incerteza da M G'D pelo método do Dance et al. (2000) e
das F'OM s, uma vez que estas grandezas sdo calculadas através de equagéo, calculou-se
a derivada parcial em funcdo de cada varidvel correspondente e a incerteza foi obtida
utilizando a Equacdo (19). E os resultados objetos deste estudo sdo apresentados de

acordo com a Equacao (20).
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4 Resultados e Discussao

Neste capitulo serdo apresentados os resultados obtidos de acordo com a me-
todologia descrita. Inicialmente, os testes automaticos de estabilidade e imagem no
mamografo Selenia, seguido dos conjuntos de medidas analisadas no modo AEC e
manual para obter os valores do HV L e do IQFj,,,. Posteriormente, sdo apresentados
os resultados da otimizagao do kV), e do mAs para as espessuras de mama de 7,5 cm,
8,5 cm e 10 cm, bem como, os resultados calculados com as propostas de otimizagdo em
estudo para definir os parametros fisicos otimizados. Por tltimo, os resultados obtidos
do teste de validacdo utilizando as métricas CNR,,, SDNR,, e SN R,,.

4.1 Primeira etapa

A primeira etapa foi iniciada realizando-se a caracterizacdo do mamoégrafo digi-
tal, instalado no CPqCTR identificando a composigdo e o desempenho do equipamento.
Testes didrios de controle de qualidade e calibragdo semanal foram realizados para
garantir o bom desempenho do sistema, de acordo com as normas do fabricante (HOLO-
GIC, 2014). Os testes diarios foram realizados no modo automatico de exposicdo (AEC),
conforme recomendacdo proposta na mais atual norma nacional vigente, a RDC n° 611
da ANVISA (2022), onde determina que antes e depois de realizar qualquer medida
experimental ou clinico, seja feita uma imagem de teste para verificar visualmente
as estruturas possiveis presente no objeto de teste American College Radiology (ACR),
espessura de 4,5 cm e 50% de glandularidade, como apresenta a Figura 37, de modo a

verificar um bom desempenho do sistema que fornega imagens sem artefatos.

Figura 37 — Imagem do ACR feita no modo AEC com alvo/filtro de Mo/Rh, tensdo de
28 kV, e 84 mAs.

Fonte: Autora
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Na imagem teste do ACR, foram calculados os valores para as métricas CNR e
SNR para avaliar a estabilidade do sistema, conforme apresentado nas Figuras 38 e 39.

Figura 38 — Flutuacdo do CNR ao longo do periodo da investigagao.
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Fonte: Autora
Figura 39 — Flutuagdo do SNR ao longo do periodo da investigacao.
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Fonte: Autora

Os valores médios das métricas sao CNR = 3,0 + 0,3 e para o SNR = 56,0 +
1,5. As flutuagdes ocorridas ao longo das medidas estdo relacionadas aos fatores da
temperatura do detector, da sala, umidade e da calibracdo. Os resultados de CNR e SNR
mostram que o equipamento estd em bom funcionamento, uma vez que a qualidade
da imagem indica que o valor da CNR na imagem nao pode variar mais de 15% do
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valor da CNR medido no teste de aceitacdo e o valor da SNR deve ser sempre maior ou
igual a 50. A opgao de calibragao é disponibilizado no sistema do equipamento, sendo
acessivel na tela do operador e realizada uma vez por semana, conforme descrito no
manual da HOLOGIC (2014).

411 Aquisicdo de imagem

Nesta etapa, foram testadas as tensdes na faixa de 25 £V, a 34 £V, nas trés
diferentes espessuras de mama estudadas, mantendo a combinagéo alvo/ filtro de
Mo /Rh, conforme discutido na secgdo 3.4. Para cada medida de £V, foi selecionado
o valor de mAs correspondente a obter um valor préoximo de 400 pixels, numa regido
de interesse (ROI) delimitada na imagem para o conjunto CDMAM/PMMA, como
apresentado o arranjo experimental na sec¢do 3.4.1. Todas as imagens foram feitas
utilizando a maior area do campo focal no mamégrafo de 24x29 cm. Na Tabela 10 sdo
apresentados as combinagdes obtidas.

Tabela 10 — Parametros fisicos testados.

mAs

Espessura (cm) Modo kV, Mo/Rh

7,5
Manual 27 375
28 300
29 240
30 190
31 150
32 120
33 100
34 80
8,5
Manual 28 400
29 300
30 240
31 140
32 150
33 120
34 100
10
Manual 32 375
33 300
34 220

Fonte: Autora
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A partir das combinagdes obtidas dos parametros fisicos (Mo/Rh, £V, mAs),
foram feitas imagens para analisar qual combinag¢do de parametros melhor apresenta
a relacdo entre qualidade de imagem e menor dose de radiagdo. Além disso, para a
espessura de 10 cm obteve-se menos medidas, uma vez que para a mama maior somente

trés combinagdes de parametros fisicos conseguiram atingir o valor de sinal no detector.

4.2 Segunda etapa

421 Calculodo IQF;,,

A partir dos dados apresentados na Tabela 7, para cada combinacéo foi realizada
uma série com dezesseis (16) imagens para serem submetidas ao software de andlise
CDMAM 3.4 e obter o valor do fator de qualidade de imagem, o /QF},,, em imagens
do tipo raw e processada onde é possivel verificar se hd equivaléncia entre elas e,
consequentemente, aplicar a metodologia de otimizacdo diretamente nas imagens
processadas. Os resultados da grandeza obtidos nos diferentes formatos de imagem e

espessuras de mama sdo apresentados na Tabela 11.
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Tabela 11 — Valores obtidos do IQF},,, para as imagens raw e processada.

Espessura (¢cm) kV, IQFiu,,, £6% IQF,,,.. +6%
(um~2)107°

7,5
27 96,5 91,3
28 97,3 90,6
29 90,2 88,7
30 81,7 76,1
31 78,6 72
32 69,3 67,7
33 69,4 63,1
34 64,4 61,2

8,5
28 94,5 84,4
29 83,9 74,5
30 78,3 75
31 71,4 68,2
32 70,4 66,6
33 62,6 60
34 63,2 60,9

10
32 59,1 53,9
33 56 54,8
34 49,3 48,7

Fonte: Autora

Com o uso do software CDMAM V.1.2, o valor do IQF,, foi obtido para as
imagens raw e processadas. E importante abranger o estudo do calculo do IQF;,, nos
diferentes formatos de imagens, uma vez que o protocolo europeu (PERRY et al., 2006)
recomenda que os testes de controle de qualidade em mamografia sejam aplicados
em imagem raw, exceto quando o sistema ndo permite o acesso a tal imagem e que
seja garantida a técnica de processamento de imagem. Para isso, o valor da incerteza
do IQF;,, foi calculado a partir da andlise do conjunto de imagens que apresentaram
maior valor de flutuagdo do /QF},, nas imagens raw e processada, dessa maneira, o

valor méximo da incerteza obtida é de +6%.

Na Figura 40, sdo apresentados os valores do Q) F},, calculados em conjuntos de
imagens raw e processadas, nas diferentes espessuras de mama.
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Figura 40 — Gréfico do IQF},, em funcdo do £V,
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(a) Grafico do IQF},, em fun¢do do kV, em imagem (b) Gréfico do IQF;,, em func¢do do £V, em imagem
RAW e processada para espessura de 7,5 cm. RAW e processada para espessura de 8,5 cm.
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(c) Gréfico do IQF;,, em fungdo do kV, em imagem
RAW e processada para espessura de 10 cm.

Fonte: Autora

Observa-se que em todos os casos estudados, o valor do IQFj,, nas imagens
raw é maior em relagdo as processadas. Contudo, quando aplicado a incerteza de +6%,
os resultados do IQF;,, para as imagens raw e processadas sdo equivalentes, isso
representa que as imagens processadas nao sofreram perda significativa de informagoes
quando submetidas as técnicas de ajustes de sinal, ruido e contraste, ou seja, a técnica
de processamento de imagem mantém as informagdes que sdo uteis para o diagndstico
clinico. Assim, torna-se possivel utilizar a imagem processada na investigacdo de uma
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nova otimizacdo da imagem.

422 Medic¢des do Kerma (K,;)

As medi¢des do Kerma no ar foram realizadas de acordo com a metodologia
descrita na seccdo 3.3.1, seguindo os protocolos sugeridos pela ANVISA (2022) e IAEA
(2023). Na Tabela 12 sdo apresentados as medidas obtidas do K,; dado em mGy
(miligray), registrado na camara de ionizagdo para as espessuras de 7,5 cm, 8,5 cm e 10
cm e alvo/filtro de Mo/Rh.

Tabela 12 — Medidas obtidas do Kerma para diferentes espessuras de mama.

kV, Kermazs £0,02 Kermags£ 0,02 Kermayot 0,02

(mGy)

27 13,2

28 15,0 16,6

29 16,9 18,7

30 18,9 20,9

31 21,0 232

32 23,1 25,5 30,3
33 25,5 28,0 33,1
34 27,6 30,6 36,4

Fonte: Autora

A partir dos dados apresentados na tabela, observa-se um crescimento na medida
do Kerma em relacdo ao valor de tensdo para cada espessura estudada. Dentre as
espessuras estudadas, a mama com 10 cm de espessura apresentou maior valor de K, ;
com aumento de energia de 30% e 18% comparado com o Kerma referente as mamas
com 7,5 cm e 8,5 cm. Isso indica que o aumento do £V, gera um feixe de elétrons mais
energéticos e, com maior energia irdo produzir raios X mais energéticos com maior

capacidade de penetrar a mama.

4.2.3 C(Calculodo HVL e dose

Para cada combinacdo apresentada na Tabela 7, foram realizadas as medidas
para o K,;, Ly, Ly e Ly para calcular o HVL, utilizando a Equacao (4). Os valores do

HVL calculado nas espessuras de 7,5 cm, 8,5 cm e 10 cm sdo apresentados na Tabela 13.
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Tabela 13 — Valores obtidos do HVL para diferentes espessuras de mama.

kV, HVL;5£0,004 HVLgs+0,004 HV Lo+ 0,004

(mmAl)

27 0,43

28 0,45 0,45

29 0,45 0,46

30 0,46 0,46

31 0,47 0,47

32 047 0,48 0,47
33 0,48 0,48 0,48
34 0,48 0,49 0,48

Fonte: Autora

A interpretagdo dos resultados do HVL foi feita aplicando a Equacéo (5), onde
o valor da constante C para combinacdo alvo/filtro de Mo/Rh é igual a 0,19 mmAl,
como apresentado na secc¢do 3.3.2. Observa-se que em todos os casos, o valor do HVL
se mantém conforme os valores limites estabelecidos nos protocolos dos programas de
controle de qualidade de imagem mamogréfica. Além disso, ao relacionar o valor do
HVL com o £V, observa-se que a energia aumenta na medida em que a tensdo aumenta,
dado a relagdo direta em se obter um feixe mais energético com o aumento do valor do
HVL, devido a capacidade de absorc¢do das placas de aluminio utilizadas, com isso o
coeficiente de atenuacdo diminui. Contudo, neste estudo, o valor da camada coerente
do HVL calculado, de acordo com as medidas do K, ; foi de 0,45 mmAl sendo o valor de

referéncia na escolha dos fatores de conversao para calcular a dose glandular absorvida.

424 C(Calculoda MGD

A MGD neste estudo foi calculada considerando diferentes composi¢des de
mama. De acordo com a metodologia proposta por Dance (1990) e Dance et al. (2000),
apresentada na secgdo 3.3.3.1, para calcular a MGD foi utilizado a Equacéo (8), esta
considerando os fatores g;, c e s, associados ao HVL, espessura da mama e a combinagao
de alvo/filtro. Para calcular a MGD para diferentes composi¢des de mama (glandulari-
dade), foi utilizado a Equacao (9), cujo coeficientes utilizados abrangem a faixa etéria
entre 50 a 64 anos. Dessa maneira, a MGD foi calculada considerando as composi¢des
de mama de 20%, 30% e 50% de glandularidade nas espessuras de 7,5 cm, 8,5 cm e 10
cm. Os resultados calculados da MGD para diferentes composicdo de mama e espessura

sdo apresentados a seguir.
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Tabela 14 — Valores de MGD para mama com 7,5 cm de espessura e diferentes glandula-
ridades.

kVp MG Dqgy, O MG Dy, MG D3y, O MGDsgy, MG D5y, oG Dsoy

(mGy)
27 1,44 0,001 1,37 0,0009 1,95 0,06
28 1,64 0,001 1,56 0,001 2,50 0,08
29 1,85 0,002 1,76 0,001 2,81 0,10
30 2,07 0,002 1,97 0,002 3,14 0,12
31 2,30 0,002 2,18 0,002 3,50 0,15
32 252 0,003 2,40 0,003 3,83 0,20
33 2,80 0,004 2,65 0,003 4,22 0,23
34 3,01 0,004 2,87 0,004 4,58 0,27

Fonte: Autora

Tabela 15 — Valores de MGD para mama com 8,5 cm de espessura e diferentes glandula-
ridades.

k‘/;o MG Dy, O MG Doy, MG D3y, O MGD3oy, MGDsoy  omG Dsoy,

(mGy)
28 1,03 0,0005 0,97 0,0004 2,36 0,003
29 1,16 0,0006 1,10 0,0006 2,66 0,004
30 1,30 0,0008 1,23 0,0007 2,97 0,005
31 1,43 0,001 1,36 0,0009 3,29 0,006
32 1,58 0,001 1,50 0,001 3,63 0,007
33 1,74 0,001 1,65 0,001 3,98 0,008
34 1,90 0,002 1,80 0,001 4,35 0,010

Fonte: Autora

Tabela 16 — Valores de MGD para mama com 10 cm de espessura e diferentes glandula-
ridades.

kEV, MGDsyy  0MGDywy, MGDsow  0nmapyy, MGDsoy oy GDsgy

(mGy)
32 1,09 0,0006 1,03 0,0005 3,37 0,005
33 1,19 0,0007 1,13 0,0006 3,69 0,006
34 1,30 0,0008 1,24 0,0007 4,05 0,008

Fonte: Autora

A partir dos resultados apresentados nas Tabelas 14, 15 e 16, foram construidos
os graficos da MGD em fungdo da tensao, vistos na Figura 41.
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Figura 41 — Grafico da MGD em funcao do £V,

5.0 1 4.5
$ MGD_20% $ MGD 20% 3
5] % MeD_30% + * MGD_30%
=271 % MGD 50% * 407 & wMoD s0% %
| "
40 :L 354
| %
3.5 * 3.0 s
[a]
8 $ 3 @
£ 3.0 ,; 255
$ . %
*
25 % ¥ 3 S5 "
2.0 *
8 3 * 15 - 3 *
% *
15 1
* 104 & *
T T T T T T T T T T T T T T T
27 28 29 30 31 32 33 34 28 29 30 31 kD) 3 3
kvp kvp

(a) Grafico da MGD em funcgao do kV,, para espessura (b) Gréaficoda MGD em fungédo do kV,, para espessura
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(c) Gréfico da MGD em funcéo do kV,, para espessura
de mama de 10 cm.

Fonte: Autora

O aumento na MGD com o aumento do £V, esta relacionado com a elevada
medida do mAs, uma vez que para grandes espessuras de mama e para se obter o
mesmo valor de sinal no detector utilizou-se maior corrente que aumentard a inten-
sidade dos raios X. Nesse sentido, o aumento do kV), gerou um feixe mais energético
e, consequentemente, maior deposicdo de energia nos tecidos da mama. Nos gréficos
observa-se um aumento linear da MGD em fungdo da tensdo e, a composi¢cdo da mama
também influencia na dose, visto que, mamas densas possuem maior capacidade de
absorcdo a radiacdo, uma vez que mamas com 50% de glandularidade obtiveram maior

MGD. Por outro lado, as mamas com 20% e 30% de glandularidades apresentaram
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valores préximos de MGD. Em todos os casos estudados, o menor valor de MGD foi
para os menores valores de kV,, sendo 27kV), para espessura de 7,5 cm, 28kV,, para 8,5
cm e 32KV, para 10 cm.

4.3 Terceira etapa

Nesta etapa, as duas propostas de otimiza¢do, FOM; e FOM,, foram calculadas
e relacionadas com os valores do £V, para obter o valor otimizado da tensdo, ou seja, o
valor do £V}, que apresentou os maiores resultados de FOM, correspondendo ao melhor

desempenho do sistema mamografico.

43.1 Otimizagdo do kV,,

A FOM foi calculada para analisar os resultados e escolher o parametro fisico
que garanta a melhor qualidade de imagem com menor dose de radia¢do possivel.
Inicialmente, para a otimizagdo do £V, foram calculadas duas propostas de FOMs,
utilizando as Equagdes (13) e (14), como descritas na segao 3.6. Assim, para cada
conjunto de exposigdes realizadas com diferentes composigdes e espessuras de mama

foram construidos graficos para cada FOM versus a tensdo aplicada.

As Tabelas 17, 18 e 19 apresentam os resultados da F'OM; utilizando a equagao
definida como o quadrado do /QF;,, pela dose incidente na mama, ou seja, o MGD,
sugerido pelo Dance. Os resultados da FOM; obtida para cada composigdo e espessura
de mama sdo resumidamente apresentados na Figura 42.

Tabela 17 — Valores da FOM, calculada com MGD em funcao da tensdo para 7.5 cm.

kVip  FOMij0%  OroM, oy  FOMijson  Orom, s FOMison  Orom, sy
(um™AmGy=1)107°

27 5778,6 8,6 6074,0 8,9 4279,0 131,9
28 4991,4 7,3 5246,5 7,7 3287,9 104,1
29 4248,0 7,3 4465,2 6,5 2798,3 99,5
30 2797,2 5,2 2940,1 55 1842,6 73,3
31 2256,3 4,2 2371,7 4,5 1486,3 65,7
32 1816,2 4,0 1909,0 4,1 1196,4 58,1
33 1431,0 3,4 1504,2 3,3 942,6 50,5
34 1240,9 2,9 1304,4 3,1 817,44 47,5

Fonte: Autora
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Tabela 18 — Valores da FOM, calculada com MGD em funcdo da tensdo para 8,5 cm.

kVip FOMij0%  OroM, 0y FOMijson  OroM, s FOMijson  Orom, sy
(um™mGy=1)1076

28 6929,8 10,4 7301,3 10,8 3017,5 5,7
29 4787,3 8,1 5044,0 8,6 2084,6 4,6
30 4340,0 74 4571,6 7,8 1889,4 4,4
31 3239,3 6,1 3413,0 6,4 1410,5 3,6
32 2805,6 53 2956,0 5,7 1221,7 3,2
33 2073,0 4,3 2184,2 4,6 902,7 2,5
34 1953,7 4,4 2058,4 4,2 850,7 2,6

Fonte: Autora

Tabela 19 — Valores da FOM, calculada com MGD em fungdo da tensdo para 10 cm.

kVp FOMij0%  OroM, 0y FOMijson  OroM, s FOMijson  Orom, sy
(um = mGy=1)1076

32 2665,9 6,1 2811,7 6,4 859,9 2,3
33 2522,6 57 2660,7 6,0 813,7 2,2
34 1813,2 4,6 19124 4,8 584,9 1,8

Fonte: Autora

Na Figura 42, observa-se que em todos os casos estudados a F'OM; decresce a
medida que o £V, aumenta, isso esta relacionado a MGD ser inversa a FOM, ou seja,
maior a dose de radiagdo ndo representa melhor otimizac¢do. Nos graficos, a FOM,
apresenta valores proximos nas composicdes de mama com 20% e 30% sendo maiores
quando comparadas a F’'OM,; para a mama com 50% de glandularidade. A escolha do
kV, 6timo para cada espessura de mama esta relacionada com o maior valor de FOM
obtida em todas as composi¢des da mama. Assim, para esta proposta, os valores 6timos

de tensdo em cada espessura de mama foram de 27 kV,, 28 kV,, e 32 kV/,.
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Figura 42 — Graficos da FOM, em fungdo do £V,
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(a) Gréfico da FOM; em fungado do kV), para espes-(b) Grafico da FOM; em fungdo do kV,, para espes-
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(c) Grafico da FOM; em funcdo do kV, para espes-
sura de mama de 10 cm.

Fonte: Autora

A nova proposta de F'OM, estudada independe da composicdo da mama, bem
como, de fatores de conversdo, como discutido na secgdo 3.6. Nesse sentido, para nova
FOM, foi relacionado o quadrado do fator de qualidade de imagem, /QF;,,, dados
Tabela 11, em relagdo a energia que incide na superficie da mama no ar, ou seja, o K, ;,
Tabela 12. Na Tabela 20 sdo apresentados os valores obtidos da /'O M, para cada valor

de tensdo aplicado nas diferentes espessuras de mama estudadas.
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Tabela 20 — Valores da nova FFOM; em fungdo do kV), para as espessuras de mama de
75 cm, 8,5 cm e 10 cm.

kVe FOMsjzsem  OFOMyrsem  FOMagsem  OFrOMyss50m  FOMajioem  0FOM,)00m
(um™*mGy=1)107°

27 631,01 1,26

28 545,04 1,02 429,63 0,80

29 463,90 0,83 296,80 0,57

30 305,44 0,58 269,01 0,50

31 246,40 047 200,83 0,39

32 198,32 0,40 173,94 0,34 95,85 0,22
33 156,26 0,32 128,52 0,27 90,70 0,20
34 135,50 0,30 121,12 0,25 65,20 0,16

Fonte: Autora

Observa-se que os resultados obtidos quando aplicado a nova proposta de figura
de mérito, F'OM,, foram menores em relacdo a proposta que considera o valor da
MGD, uma vez que a medida do Kerma foi menor, correspondendo a 50% de chance
dos fétons de raios X serem absorvidos. Porém, os resultados se apresentam de modo
andlogo a FOM, quando verifica-se que o maior valor da F'OM, esta relacionado ao
menor valor de £V}, nas diferentes espessuras de mama. Para melhor observacéao, os

resultados sdo resumidamente apresentados na Figura 43.

Nos graficos abaixo observa-se que o valor da FOM; decresce a medida que
aumenta a tensdo, uma vez mais energia foi transferida. Assim, para a mama com
espessura de 7,5 cm o maior valor da F'OM, foi de 27 kV,,, para 8,5 cm foi de 28 £V, e
para 10 cm a melhor resposta da FOM, foi para 32 kV,,.
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Figura 43 — Graficos da FOM; em fungdo do £V,
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(a) Gréfico da FOM; em fungado do kV), para espes-(b) Grafico da FOM; em fungdo do kV,, para espes-
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(c) Grafico da FOM, em fungédo do kV,, para espes-
sura de mama de 10 cm.

Fonte: Autora

Em seguida, foram comparados os valores de kV), cujo sistema apresentou maior
desempenho, ou seja, maior valor da figura de mérito (FOM). De acordo com as duas
propostas estudadas verificou-se uma equivaléncia entre os valores das tensdes esco-
lhidas e definindo - o como £V, otimizado. Na Tabela 21 estdo os valores de tensdo
otimizados de acordo com as duas propostas de FOM. Sendo os valores de kV,,; referen-
tes a FOM, e kV,, para FOM; escolhidos quando aplicados as duas metodologias de
figura de mérito.
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Tabela 21 — Valores de £V, e kV,,, 6timos para as espessuras de mama de 7,5 cm, 8,5 cm
e 10 cm.

Espessura (cm) kV,1  kVe

7,5 27 27
8,5 28 28
10 32 32

Fonte: Autora

Utilizando as duas propostas de otimizagado, obteve-se os mesmos resultados
para o kV, otimizado. Isso contribui para que a F'OM, seja mais uma alternativa pratica
e exequivel de proposta de otimizagdo aplicada em imagem processada. Na proxima
etapa, utilizou-se as FOM; e FOM, para obter o mAs otimizado.

44 Quarta etapa

Esta etapa corresponde a aplicagdo da metodologia utilizada anteriormente para
a obtengdo da corrente otimizada considerando os valores escolhidos de tensdes 6timos
na etapa anterior. Em seguida, serdo apresentados os parametros fisicos (Mo/Rh; kV,;
mAsy) e (Mo/Rh; kV,,; mAsy) otimizados quando aplicados as duas propostas de FOM.

441 Otimizacdo do mAs

Para a obtengdo do produto corrente tempo (mAs) otimizado, utilizou-se a
metodologia aplicada anteriormente, de modo que para cada valor de £V, ja otimizado
relaciona-se um valor de mAs que atinja o valor méximo de MVP no detector. Dessa
maneira, foram testados valores de mAs obtidas no modo de exposi¢do automaético
(AEC) e manual do equipamento mamogréfico considerando as espessuras de mama
estudadas. Os valores testados de mAs para cada £V, nos modos AEC e manual sdo
apresentados na Tabela 22. Para calcular o /QF},, foi mantido o conjunto contendo 16
imagens no formato processada.
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Tabela 22 — Dados do IQF;,, em funcdo do mAs.

Espessura (cm) Modo  kV, mAs IQF;,+ 0,06 [(um 2)1077]
7,5
AEC 32 170 84,2
Manual 27 300 85,0
375 91,3
400 93,6
8,5
AEC 33 170 71,5
Manual 28 300 75,1
350 75,5
400 84,4
10
AEC 35 220 47,6
Manual 32 300 54,6
375 58,6
400 57,9
33 260 49,5
300 53,3
325 53,5

Fonte: Autora

Na Figura 44 sdo apresentados os resultados do Q) F;,,, em fun¢do do mAs para

cada espessura de mama.
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Figura 44 — Graficos da IQF;,, versus mAs em imagens processadas.
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(c) Gréfico da IQF;,, em fungdo do mAs
para espessura de mama de 10 cm.

Fonte: Autora

Observa-se nos graficos a varia¢do nos valores do /() F;,,, obtidos nos parametros
AEC e manual, de modo que o valores do IQF},, foram equivalentes ou maiores ao
AEC quando utilizado o mAs no kVp otimizado. Analisando o valor do IQF},, dentre
as medidas de mAs cujo sinal no detector foi semelhante, em todos os casos estudados
verificou - se uma menor flutuagdo do fator quando atribuida a incerteza do 1Q) F;,,,, o
que representa uma equivaléncia entre as imagens AEC e otimizada. Dessa maneira,
na espessura de 7,5cm, a equivaléncia de /@ Fj,,, no modo AEC e manual ocorreu em
correntes de 300 e 375 mAs na tensdo de 27 kV), e superior com 400 mAs. Na espessura
de 8,5 cm, o valor do /QF},, é equivalente em AEC e manual para os valores de corrente
de 300 e 350 mAs, na tensdo de 28 kV,. Ja para 10 cm de espessura, a equivaléncia do
IQF;,, é observada para 260, 300 e 325 mAs e tensdo de 33 £V, e, na tensdo de 32 £V,a
equivaléncia entre os pardmetros AEC e manual foi obtida apenas com a corrente de
300 mAs.
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Ap6s calcular o valor do Q) F;,,, obteve-se os valores da MGD em diferentes
composi¢des de mama estudadas, conforme observa-se nas Tabelas 23, 24 e 25. Em
seguida, obteve-se o valor da FOM, correspondente para cada valor de mAs, de acordo
com a Equacao (13), vistos nas Tabelas 26, 27 e 28. Assim, todos os resultados calculados

em cada espessura de mama sdo apresentados nas tabelas em seguida.

Tabela 23 — Valores de MGD para mama com 7,5 cm de espessura e diferentes glandula-
ridades.

Modo k“/;g mAs MGDQ()% O MGDooy MGDgo% O MG D3y, MGD50% OMGDsoy

(mGy)
AEC 32 170 255 0,05 243 0,05 3,44 0,07
Manual 27 300 3,00 0,06 2,86 0,06 4,06 0,08
375 3,24 0,07 3,10 0,07 4,38 0,09
400 3,50 0,07 3,31 0,07 4,70 0,10

Fonte: Autora

Tabela 24 — Valores de MGD para mama com 8,5 cm de espessura e diferentes glandula-
ridades.

Modo /{Z‘/p mAs MGDQ()% O MG Doy, MGDgo% O MG D3gy, MGD50% OMGDsgy

(mGy)
AEC 33 170 1,64 0,03 1,56 0,03 3,80 0,08
Manual 28 300 1,73 0,04 1,64 0,03 4,00 0,09
350 2,01 0,04 1,91 0,04 4,62 0,10
400 233 0,05 220 0,05 5,34 0,12

Fonte: Autora

Tabela 25 — Valores de MGD para mama com 10 cm de espessura e diferentes glandula-
ridades.

Modo k‘/p mAs MGDQ()% O MGDooy MGDg()% OMGD3, MGD50% OMGDsoy

(mGy)
AEC 35 220 1,53 0,03 1,45 0,03 4,75 0,10
Manual 32 300 1,63 0,03 1,54 0,03 5,05 0,10
375 2,03 0,04 1,93 0,04 6,31 0,14
400 220 0,05 207 0,04 6,80 0,15

Fonte: Autora

Nas tabelas acima, observou-se que os valores da MGD variaram de acordo

com a espessura e glandularidade da mama obtidos nos parametros automaéticos e,
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quando aplicada a tensdo otimizada. Observa-se também que em todos os casos a dose

cresce na medida que o mAs aumenta, gerando maior dose de radiacdo absorvida

pela mama. Mamas mais densas, ou seja, que apresentam maior quantidade de tecido

glandular conseguem absorver mais dose, uma vez que as estruturas tem capacidade

maior de interagir com a radiacdo. Por isso, que as mamas com composicdo de 50% de

glandularidade absorveram maior dose de radiagao.

Tabela 26 — Valores de F'OM; para mama com 7,5 cm de espessura e diferentes glandu-

laridades.
Modo k)% mAs FOMQ()% O FO Mooy FOMgo% OFOMj3y FOM50% O FOMj509
(um ™ AmGy=1)107°
AEC 32 170  2780,3 4,02 2921,4 4,23 2058,0 3,0
Manual 27 300  2401,6 3,44 25244 3,62 1778,4 2,55

375  2568,5 3,43 2700,0 3,60 1902,0 2,54
400  2516,3 3,30 2645,3 3,44 1863,6 2,43

Fonte: Autora

Tabela 27 — Valores de FOM,; para mama com 8,5 cm de espessura e diferentes glandu-

laridades.
Modo kV, mAs FOMauy 0romy, FOMsew 0rom, FOMsw Orons,
(um™*mGy=1)107°
AEC 33 170 3108,0 5,30 3274,7 5,60 1353,4 2,31
Manual 28 300 3251,2 5,30 3425,6 5,60 1415,7 2,30

350  2830,7 4,60 2982,5 4,82 1232,6 2,0
400  3062,2 4,42 3226,4 4,70 1333,4 1,92

Fonte: Autora

Tabela 28 — Valores de FOM; para mama com 10 cm de espessura e diferentes glandu-

laridades.
Modo k“/;) mAs FOMQO% O FO Mooy FOMgo% OFOMsy FOM50% O FOMj509
(um™*mGy=1)10~°
AEC 35 220 1477,0 3,80 1557,7 4,0 476,4 1,22
Manual 32 300 1828,8 4,0 1928,8 4,30 590,0 1,31
375 1687,0 3,51 1779,1 3,70 544,1 1,13
400 1538,8 3,23 1623,0 3,41 496,3 1,0

Fonte: Autora
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Em seguida, os dados das Tabelas 23, 24 e 25 foram utilizados para obter os

gréaficos de FFOM; vs. mAs, sendo possivel observar, resumidamente, o comportamento

nas Figuras 45, 46 e 47.

Figura 45 — Gréficos da FOM; em fun¢do do mAs para espessura de mama de 7,5 cm.
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Fonte: Autora
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(b) Grafico da FOM; vs. mAs para 30% de
glandularidade.



Capitulo 4. Resultados e Discussio

74

Figura 46 — Gréficos da FOM; em fungdo do mAs para espessura de mama de 8,5 cm.
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Fonte: Autora

A andlise dos graficos da FFOM; em fungdo do mAs apresentou diferentes resul-
tados de FOM, entre o sistema AEC e quando é utilizado o £V, otimizado. Analisando
os resultados na mama com 7,5 cm de espessura, em todos os casos estudados o sis-
tema AEC apresentou maior resultado de otimizacdo. Entretanto, para as espessuras de
mama com 8,5 cm e 10 cm, a F'OM,; apresentou maior resultado comparado ao sistema
AEC proposto pelo fabricante. Contudo, a escolha do mAs otimizado foi a medida que
apresentou o maior valor de FOM; em cada kV,, otimizado, assim, na mama de 7,5 cm
e 27 kV, a corrente otimizada foi de 375 mAs. Para a mama com 8,5 cm de espessura
e 28 kV, o melhor resultado foi em 300 mAs. E para a espessura de mama com 10 cm,
apresentado na Figura 47, o melhor resultado de mAs para a tensdo otimizada de 32
kV, toi de 300 mAs.
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Figura 47 — Gréficos da FOM; em fungdo do mAs para espessura de mama de 10 cm.
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(b) Grafico da FFOM; vs. mAs para 30% de
glandularidade.

Em seguida, aplicou-se a segunda proposta de otimizagdo para obter o valor
da FOM,; e, em seguida, fez-se o gréfico relacionado a FFOM; com o mAs para obter
a corrente otimizada. Os resultados calculados da F'OM,, bem como, os gréficos da
FOM, em fungdo do mAs sdo apresentados na Tabela 29 e na Figura 48.
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Tabela 29 — Valores de F'O M, para mamas com 7,5 cm, 8,5 cm e 10 cm de espessura.

Espessura (cm) Modo kV, mAs Kerma (mGYy) 0kerma (MGy) FOMs  oron,

7,5 AEC 32 170 23,4 0,02 303,5 0,50
Manual 27 300 27,5 0,02 262,2 0,41

375 29,7 0,02 280,5 0,41

400 32,0 0,02 2748 0,40

8,5 AEC 33 170 26,5 0,02 192,7 0,35
Manual 28 300 28,0 0,02 2016 0,35

350 32,5 0,02 175,5 0,30

400 37,5 0,02 190,0 0,30

10 AEC 35 220 42,7 0,02 53,0 0,13
Manual 32 300 45,3 0,02 65,7 0,15

375 56,6 0,02 60,6 0,13

400 60,7 0,02 55,3 0,12

Fonte: Autora

Observando-se os dados apresentados na tabela e no grafico para a mama com

7,5 cm de espessura, o modo AEC apresentou o maior valor da F'OM; comparado com

os resultados obtidos com o0 modo manual. Para a mama com 8,5 cm de espessura a

nova metodologia de otimizagdo apresentou melhor resposta de F’'OM, na tensdo de

28 kV, e corrente de 300 mAs. Analogamente, na espessura de 10 cm, a F'OM, também

apresentou melhor resultado em relagado ao sistema AEC, em 32 kV,, e 300 mAs. De modo

geral, as mamas com 8,5 cm e 10 cm de espessura apresentaram resultados melhores da

FOM, e FOM,, sendo estes mais significativos para a mama com 10 cm de espessura.
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Figura 48 — Graficos da nova FOM, em fungdo do mAs.
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A Tabela 30 apresenta os pardmetros fisicos de tensdo e corrente obtidos no
modo automatico e otimizado e, na Tabela 31 sdo apresentados os resultados obtidos

nas propostas de otimizac¢do, F'OM; e FOM,.
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Tabela 30 — Comparacdo dos parametros fisicos no modo AEC otimizados aplicando as
propostas de FOM,; e FOM, para as trés espessuras de mama 7,5 cm, 8,5
cm e 10 cm.

Espessura (cm) Parametro fisico Pardmetro automatico Paridmetro otimizado

7,5
kV, 32 27
mAs 170 375

8,5
kV, 33 28
mAs 170 300

10
kV, 35 32
mAs 220 300

Fonte: Autora

Tabela 31 — Comparagdo dos resultados das propostas de FOM; e FOM; no modo AEC
e otimizados para as trés espessuras de mama 7,5 cm, 8,5 cm e 10 cm.

Espessura (cm) Parametro FOM, o0y FOM300  FOM 509 FOM,
(um™tmGy=1)1076

7,5
AEC 27804 29214 2058 £3 303,5+£0,5
Otimizado 2568 +3 2700 +4 1902 £2  280,5+04

8,5
AEC 3108 £5 3275 +6 1353 £2 193,0 +0,3
Otimizado 3251 45 3426 +6 1416 £2  202,0 0,3

10

AEC 1477 + 4 1558 +4 476 £1 53,0 £0,1
Otimizado 1829 +4 1929 +4 590 £1 66,0 0,1

Fonte: Autora

Analisando os dados da Tabela 30, observa-se que a as duas propostas de FOM
resultaram os mesmos valores de tensao e corrente, sendo possivel em mamas espessas
obter a otimizacdo dos parametros fisicos sem calcular a M G'D e utilizando uma gran-
deza prética medida no ar, o K, ;. Ao comparar os valores de £V, e mAs, as propostas
de otimizagdo resultaram um menor valor de tensdo o que contribui numa menor
energia do feixe de fétons, ou seja, sdo produzidos fétons menos energéticos e isso

pode ocasionar uma imagem com menor contraste. Entretanto, ao verificar o valor do



Capitulo 4. Resultados e Discussio 79

produto corrente - tempo, as propostas de otimizacdo resultaram em maior valor de
mAs em todas as espessuras de mama, contribuindo na maior quantidade de fétons
incidente na mama e portanto, mais radiagdo chega no 6rgao. Contudo, observa-se
que para mamas grandes ocorre maior deposicdo de energia para formar a imagem,
bem como, maior dose de radiagdo é absorvida, porém, fétons mais energéticos ndo

garantem uma melhor qualidade de imagem.

Observa-se também os valores calculados de F'OM nas duas metodologias de
otimizacdo. O estudo abordou diferentes espessuras e composi¢do de mama, visto que,
para a mama com 7,5 cm houve uma redugao de 7,6% nas duas propostas de FOM em
relagdo com os valores das FOMs para os pardmetros automaéticos. Analisando-se os
resultados obtidos para a espessura de 8,5 cm, houve um aumento de 4,6% das FOMs
em relacdo ao sistema AEC e, verificou-se que o maior aumento de FOMs ocorreu
na espessura de 10 cm, sendo a FOM otimizada 24% maior que a FOM obtida com
os parametros automadticos. Nesse sentido, os valores de FOMs variaram conforme a
espessura, de modo que mamas mais espessas apresentam maior valor de FOM, porém,
maiores medidas de FOM nao garante melhor imagem formada. Portanto, torna-se
necessdria verificar a qualidade da imagem obtida com os parametros fisicos aplicando
outras metodologias e comparar com as imagens realizadas no sistema automatico de

exposicao.

4.5 Quinta etapa

Esta etapa tem como proposta avaliar os resultados da otimizagéo, aplicando as
métricas CNR, SDNR e SNR nas imagens processadas feitas utilizando os phantoms
ACR, TORMAM e CIRS. As imagens foram adquiridas com os pardmetros AEC e otimi-
zados, e verificou-se se as imagens otimizadas apresentam igual ou melhor qualidade
comparadas com as imagens obtidas pelos quatro pardmetros autométicos propostos

pela Hologic.

451 Teste de Avaliacdo da Imagem Otimizada

De acordo com o esquema metodolégico da quinta etapa, inicialmente, foram
obtidos os parametros fisicos no modo AEC nas quatro tabelas disponiveis no mamo-
grafo digital, em cada espessura estudada. As quatro tabelas sdo definidas em 7}, 71, 15
e T5 sendo aplicadas em qualquer espessura e composicdo de mama, onde cada tabela
apresenta uma especificidade na escolha dos parametros fisicos, conforme discutido na
secc¢do 3.2, na Tabela 2. Para a obtengdo dos parametros, foram feitas trés (03) imagens
em cada phantom ACR, TORMAM e CIRS nas diferentes espessuras de mama de 7,5
cm, 8,5 cm e 10 cm, aplicado em cada tabela para obter os parametros fisicos escolhidos
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pelo mamoégrafo AEC. Nas Tabelas 32, 33 e 34 sdo apresentados com mais detalhe os

valores dos parametros fisicos definidos pelo mamaégrafo em cada tabela nos phantoms
ACR e TORMAM.

Tabela 32 — Parametros automaticos (AEC) e otimizados para os phantoms ACR e TOR-
MAM de 7,5 cm e 50% de glandularidade.

Tabela Phantom Modo EV, Alvo/Filtro mAs
Ty ACR AEC 32 Mo/Rh 169
Ty ACR Otimizado 27 Mo/Rh 3727
T, TORMAM AEC 32 Mo/Rh 114
T, ~ TORMAM Otimizado 27 Mo/Rh  372,6
Ty ACR AEC 31 Mo/Rh 1952
Ty ACR Otimizado 27 Mo/Rh 3725
Ty TORMAM AEC 31 Mo/Rh 1614
Ty TORMAM Otimizado 27 Mo/Rh 3725
T, ACR AEC 33 Mo/Rh 1324
15 ACR Otimizado 27 Mo/Rh 372,7
T, TORMAM AEC 33 Mo/Rh 95,7
Ty TORMAM Otimizado 27 Mo/Rh 3725
T ACR AEC 32 Mo/Rh  164,1
T3 ACR Otimizado 27 Mo/Rh 372,6
T3 TORMAM AEC 32 Mo/Rh  148,6
T35 TORMAM Otimizado 27 Mo/Rh  372,6

Fonte: Autora
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Tabela 33 — Parametros automaticos (AEC) e otimizados para os phantoms ACR e TOR-
MAM de 8,5 cm e 50% de glandularidade.

Tabela Phantom Modo kEV, Alvo/Filtro mAs
T ACR AEC 33 Mo/Rh 2054
T ACR Otimizado 28 Mo/Rh 346
T TORMAM AEC 33 Mo/Rh 2379
T TORMAM Otimizado 28 Mo/Rh 346
T, ACR AEC 33 Mo/Rh 211
T, ACR Otimizado 28 Mo/Rh 346,3
T, TORMAM AEC 33 Mo/Rh 2252
T TORMAM Otimizado 28 Mo/Rh 345,9
T ACR AEC 33 Mo/Rh  205,1
T ACR Otimizado 28 Mo/Rh 346,1
T TORMAM AEC 33 Mo/Rh  233,6
T, TORMAM Otimizado 28 Mo/Rh  346,1
Ts ACR AEC 33 Mo/Rh  206,8
T ACR Otimizado 28 Mo/Rh 346
Ts TORMAM AEC 33 Mo/Rh 142,3
T TORMAM Otimizado 28 Mo/Rh  346,1

Fonte: Autora
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Tabela 34 — Parametros automaéticos (AEC) e otimizados para os phantoms ACR e TOR-
MAM de 10 cm e 50% de glandularidade.

Tabela Phantom Modo kEV, Alvo/Filtro mAs
T ACR AEC 35 Mo/Rh 2414
T ACR Otimizado 32 Mo/Rh 372,7
T TORMAM AEC 35 Mo/Rh 2109
T TORMAM Otimizado 32 Mo/Rh 372,3
T, ACR AEC 35 Mo/Rh  237,5
T, ACR Otimizado 32 Mo/Rh 372,5
T, TORMAM AEC 35 Mo/Rh  206,2
T\ TORMAM Otimizado 32 Mo/Rh 372,8
T ACR AEC 36 Mo/Rh 193,5
T ACR Otimizado 32 Mo/Rh 372,8
T TORMAM AEC 36 Mo/Rh 168
T, TORMAM Otimizado 32 Mo/Rh 3726
T ACR AEC 35 Mo/Rh 2399
T ACR Otimizado 32 Mo/Rh 372,6
Ts TORMAM AEC 35 Mo/Rh  210,8
T TORMAM Otimizado 32 Mo/Rh 3726

Os phantoms ACR e TORMAM apresentam uma limita¢do, uma vez que pos-

Fonte: Autora

suem somente uma composi¢do de mama com 50% de glandularidade.

Nas Tabelas 35, 36 e 37 sdo apresentados as medidas obtidas, desta vez, utilizando

o phantom CIRS com 20%, 30% e 50% de glandularidades, nas espessuras estudadas.
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Tabela 35 — Parametros automaéticos (AEC) e otimizados para o phantom CIRS de 7,5
cm com diferentes glandularidades.

Tabela Glandularidade Modo kV, Alvo/Filtro mAs
T 20% AEC 32 Mo/Rh 123,8
T 20% Otimizado 27 Mo/Rh 372,8
T 30% AEC 32 Mo/Rh 142,8
T 30% Otimizado 27 Mo/Rh 3724
T 50% AEC 32 Mo/Rh 162,7
T 50% Otimizado 27 Mo/Rh 372,6
T, 20% AEC 31 Mo/Rh 141
T, 20% Otimizado 27 Mo/Rh  372,8
T, 30% AEC 31 Mo/Rh 167,8
T, 30% Otimizado 27 Mo/Rh  372,6
T, 50% AEC 31 Mo/Rh 185,7
T, 50% Otimizado 27 Mo/Rh  372,6
T 20% AEC 33 Mo/Rh 100,8
T, 20% Otimizado 27 Mo/Rh 372,5
T 30% AEC 33 Mo/Rh 118
T, 30% Otimizado 27 Mo/Rh 372,6
T 50% AEC 33 Mo/Rh 135,6
T 50% Otimizado 27 Mo/Rh 3723
T3 20% AEC 32 Mo/Rh 128,5
Ts 20% Otimizado 27 Mo/Rh 372,4
T3 30% AEC 32 Mo/Rh 151,5
T3 30% Otimizado 27 Mo/Rh 3724
T3 50% AEC 32 Mo/Rh 170,5
T 50% Otimizado 27 Mo/Rh 372,6

Fonte: Autora
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Tabela 36 — Parametros automaéticos (AEC) e otimizados para o phantom CIRS de 8,5
cm com diferentes glandularidades.

Tabela Glandularidade Modo kV, Alvo/Filtro mAs
T 20% AEC 33 Mo/Rh 157,8
T 20% Otimizado 28 Mo/Rh 346,1
T 30% AEC 33 Mo/Rh 186,2
T 30% Otimizado 28 Mo/Rh 346
T 50% AEC 33 Mo/Rh  203,6
T 50% Otimizado 28 Mo/Rh 346,2
T, 20% AEC 33 Mo/Rh 159,3
T, 20% Otimizado 28 Mo/Rh  346,2
T, 30% AEC 33 Mo/Rh 181,7
T, 30% Otimizado 28 Mo/Rh  346,1
T 50% AEC 33 Mo/Rh 211,2
T 50% Otimizado 28 Mo/Rh 346
T 20% AEC 33 Mo/Rh 157,8
T, 20% Otimizado 28 Mo/Rh 346,2
T 30% AEC 33 Mo/Rh 186
T, 30% Otimizado 28 Mo/Rh 346,1
T 50% AEC 33 Mo/Rh  213,8
T 50% Otimizado 28 Mo/Rh  346,2
Ts 20% AEC 33 Mo/Rh 159
Ts 20% Otimizado 28 Mo/Rh 346,1
Ts 30% AEC 33 Mo/Rh 188,5
T3 30% Otimizado 28 Mo/Rh  346,2
T3 50% AEC 33 Mo/Rh 205
T 50% Otimizado 28 Mo/Rh 346,3

Fonte: Autora
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Tabela 37 — Parametros automaticos (AEC) e otimizados para o phantom CIRS de 10 cm
com diferentes glandularidades.

Tabela Glandularidade Modo kV, Alvo/Filtro mAs
T 20% AEC 35 Mo/Rh 191,8
T 20% Otimizado 32 Mo/Rh 372,5
T 30% AEC 35 Mo/Rh 2189
T 30% Otimizado 32 Mo/Rh  372,6
T 50% AEC 35 Mo/Rh 2329
T 50% Otimizado 32 Mo/Rh 372,5
T, 20% AEC 35 Mo/Rh 194
T, 20% Otimizado 32 Mo/Rh 3724
T, 30% AEC 35 Mo/Rh  221,1
T, 30% Otimizado 32 Mo/Rh 372,7
T 50% AEC 35 Mo/Rh 2427
T, 50% Otimizado 32 Mo/Rh  372,6
T 20% AEC 36 Mo/Rh 160,5
T, 20% Otimizado 32 Mo/Rh 372,8
T 30% AEC 36 Mo/Rh 173,7
T, 30% Otimizado 32 Mo/Rh 372,7
T 50% AEC 36 Mo/Rh 194,2
T 50% Otimizado 32 Mo/Rh 3727
T3 20% AEC 35 Mo/Rh 190,8
Ts 20% Otimizado 32 Mo/Rh 372,4
Ts 30% AEC 35 Mo/Rh 219
T3 30% Otimizado 32 Mo/Rh  372,6
T3 50% AEC 35 Mo/Rh 2387
T 50% Otimizado 32 Mo/Rh 372,7

Fonte: Autora

A partir dos resultados obtidos e apresentados nas tabelas acima, realizou-se

a avaliacdo da qualidade de imagem utilizando as métricas CNR. SDNR e SNR em

imagens processadas, além de visualizar o maximo de estruturas (fibras, massas e

microcalcifica¢des) presentes nas imagens feitas dos phantoms com os parametros

mostrados nas Tabelas 32 a 37.

Na Figura 49, 50 e 51, tem-se os graficos de avaliacdo de imagem em relacdo a

métrica CNR. De modo geral, para as espessuras estudadas, a proposta de otimizacao

(Manual) apresentou resultados equivalentes e/ou melhores em relagdo ao sistema

AEC do equipamento. Na imagem do phantom que obtém maiores valores para o

CNR,, representa maior visualiza¢do das estruturas em diferentes contraste. O CNR é

um critério determinante na qualidade de imagem na radiologia clinica, uma vez que
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garante o contraste na imagem que influencia diretamente o desempenho do médico
radiologista na detecgdo precoce de alguma doenca.

Para a mama com 7,5 cm de espessura, a otimizagdo apresentou maior resultado
de CNR,, em relac¢do ao sistema AEC nos phantoms ARC, TORMAM e CIRS com 20%
e 30% de glandularidade e equivaléncia para CIRS 50%. Na espessura com 8,5 cm a
proposta de otimizacdo foi equivalente ao modo AEC, com destaque para o TORMAM,
na tabela 73 onde a otimizacado foi melhor. Para 10 cm de espessura, os resultados do
CNR,, na otimizacdo foram equivalentes, exceto no TORMAM cuja otimizacdo foi

melhor.

Figura 49 — Comparacao do CNR entre os parametros AEC das quatro tabelas da Ho-
logic (15, 11,15, T3) e os parametros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 7,5 cm.
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ACR TORMAM 20% 30% 50%

CIRS

Fonte: Autora
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Figura 50 — Comparacdo do CNR entre os parametros AEC das quatro tabelas da Ho-
logic (15,11, T5,T3) e os parametros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 8,5 cm.
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Fonte: Autora

Figura 51 — Comparacdao do CNR entre os parametros AEC das quatro tabelas da Ho-
logic (15, T1,15,T3) e os parametros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 10 cm.
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Fonte: Autora

Os graficos em relacdo ao SDNR sdo apresentados nas Figuras 52, 53 e 54. O
SDNR apresentou resultados equivalentes ao CNR, uma vez que esta associado ao
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contraste, tornando-se possivel avaliar as imagens utilizando diretamente o SDNR.
Observou-se que para mama de 7,5 cm de espessura, a otimizac¢do foi melhor para o
TORMAM, um pouco melhor nos phantoms ACR, CIRS 20%, CIRS 30% e equivalente ao
sistema AEC para CIRS 50%. J4 para a espessura de 8,5 cm, a otimizagdo foi equivalente
em todos os phantoms, com destaque no TORMAM na tabela 73 onde a otimizagdo
foi superior. E na mama com 10 cm, a otimizacdo foi melhor para o TORMAM e

equivalentes para os outros phantoms.

Figura 52 — Comparacdo do SDNR entre os parametros AEC das quatro tabelas da
Hologic (1, 11, 15, Ts) e os pardmetros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 7,5 cm.
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Fonte: Autora
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Figura 53 — Comparacdo do SDNR entre os pardmetros AEC das quatro tabelas da
Hologic (1, 11,15, T5) e os pardametros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 8,5 cm.
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Fonte: Autora

Figura 54 — Comparacdo do SDNR entre os pardametros AEC das quatro tabelas da
Hologic (1, 11, T3, Ts) e os pardmetros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 10 cm.
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Os resultados obtidos para a métrica do SNR sdo apresentados nas Figuras 55,

56 e 57, os resultados obtidos para o SNR foram valores préximos para as mamas com

7,5 cm e 8,5 cm e um pouco menor para 10 cm. Entretanto, o SNR nédo é um critério

importante para avaliar a estrutura na imagem, uma vez que esta métrica avalia o ruido

e o sinal ndo representando um indicador de qualidade.

Figura 55 — Comparacdo do SNR entre os parametros AEC das quatro tabelas da Ho-
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logic (Ty, 11,15, T5) e os parametros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 7,5 cm.
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Figura 56 — Comparacdo do SNR entre os parametros AEC das quatro tabelas da Ho-
logic (15,11, T5,T3) e os parametros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 8,5 cm.
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Fonte: Autora

Figura 57 — Comparacdo do SNR entre os parametros AEC das quatro tabelas da Ho-
logic (15, T1,T5,T3) e os parametros otimizados para diferentes phantoms
utilizados para espessura de 10 cm.
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Em todas as imagens feitas nesta pesquisa, a visualizagdo das estruturas presen-
tes nos phantoms foi feita no monitor diagnoéstico instalado na WorkStation, no CPqCTR,
como também utilizou-se o software aberto Image | onde foi possivel visualizar as estrutu-
ras internas nos phantoms, delimitar a ROI na imagem e obter as medidas para calcular
as métricas CNR, SDNR e SNR. As imagens foram avaliadas a partir das métricas que
sdo estabelecidas pela comunidade internacional. As métricas CNR e SDNR em todos os
casos avaliados o comportamento foi equivalente ou melhor, o que é bom pois estudos
recentes (RANDELL, 2000) e (DOUGLAS et al., 2023) tem utilizado o SDNR para avaliar
o contraste em microestruturas e o pico de sinal no plano de fundo da imagem. Na
analise dos resultados do SNR, observou-se uma equivaléncia nos valores obtidos entre
os parametros otimizados e automéatico na mama com espessura de 7,5 cm e 8,5 cm com
um pouco de redugdo em 10 cm. Ao comparar os resultados obtidos das métricas CNR
e SNR com os resultados do estudo de Villarreal et al. (2022) onde utilizou mama com
6 cm de espessura, para as mamas com 7,5 cm, 8,5 cm e 10 cm obteve-se maior valor
para o CNR. Enquanto que, para a métrica do SNR, os resultados foram equivalentes
a mama com 6 cm de espessura. Considerando os parametros fisicos otimizados, as
duas propostas de otimizac¢do geraram os resultados iguais, sendo possivel utilizar o
Kerma, que é uma medida direta e portanto, mais prética que a MGD. Nas imagens
feitas, observou-se os conjuntos de fibras, massas e microcalcifica¢des presentes nos
phantoms ACR, TORMAM e CIRS, entretanto, para mamas espessas, 0os parametros
otimizados depositaram mais dose, uma vez que produziram feixe com maior energia
comparado com os parametros definidos pelo fabricante. A MGD otimizada aumen-
tou em relagdo ao AEC 17,7% para espessura de 7,5 cm, 5% para mama com 8,5 cm
e 6% para 10 cm de espessura, mas, se mantém dentro do limite de dose aceitavel. E
importante registrar que os valores de mAs otimizados estdo na faixa méaxima limite
do mamaografo, o que pode causar um dano a méquina por operar com grande carga.
Portanto, é necessdrio realizar mais estudos de otimizagdo em mamas grandes para que
seja testada novas propostas de otimizacdo que consigam reduzir a dose e melhorar a

qualidade de imagem.
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5 Conclusoes

A partir dos resultados para o fator de imagem Q) F;,, calculado nas imagens
raw e processadas, obteve-se uma equivaléncia entre os dois formatos de imagem,
assim é possivel se utilizar as imagens processadas que é a imagem utilizada pelo

médico para emitir o laudo, para analisar a qualidade da imagem.

Comparando os resultados da otimizagdo utilizando a FFOM; e a FOMj, obteve-se
0s mesmos parametros fisicos nas imagens processadas de mamas grandes. Sendo
vidvel utilizar uma FOM que utilize diretamente o Kerma, tornando a otimizagao

mais pratica.

A qualidade da imagem otimizada se manteve equivalente na visualizacdo de
estruturas comparando com a imagem obtida utilizando as quatro tabelas da
Hologic (1o, T3, T, T5). A MGD aumentou em todos os casos estudados, obtendo
um aumento de 17,7% para mama de 7,5 cm, 5% para 8,5 cm e 6% para 10 cm
comparado com a MGD otimizados em AEC, porém, mantendo-se dentro do
limite estabelecido pela ANVISA.

A anélise dos resultados das FOMs para os parametros otimizados mostrou uma
reducdo de 7,6% para mama com 7,5 cm de espessura e um aumento de 4,6% para
mama com 8,5 cm e 24% para a mama com 10 cm de espessura comparado com
as FOMs em AEC, sendo bom indicativo de qualidade de imagem para mamas
grandes. Assim, é recomenddvel utilizar a otimizacdo obtida pelas FOMs nas

mamas com 8,5 cm e 10 cm de espessura.

Foram validados os resultados utilizando-se as métricas CNR, SDNR e SNR nas
imagens dos phantoms ACR, TORMAM e CIRS adquiridas nas quatro tabelas
de otimizagdo AEC do mamégrafo. De modo que para as métricas CNR e SDNR,
a proposta de otimizacdo apresentou melhor resultado e é possivel avaliar a

qualidade de imagem utilizando diretamente a métrica do SDNR.
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APENDICE A - Parametros fisicos dos phantoms CIRS

Nas Figuras 58 sdo apresentados as medidas do phantom CIRS para glandulari-
dades de 20% (20/80), 30% (30/70) e 50% (50/50).

Figura 58 — Estudo do CIRS

12 Etapa: Estudo do phamtom CIRS

» Foram obtidos os valores médios das medidas referentes as espessuras da pele e do nicleo do phantom CIRS para
combinacBes com glandularidades de 20, 30 e 50%:

CIRS

Pele t op,ye
(Paquimetro)

Nicleo_CIRS 0Oy ycten cirs
(Paguimetro)

Nucleo_CIRS * Oy ot cirs
(Micrémetro)
CIRS*

Erro relativo %
(CIRS* / Paquimetro)

20/80

0,500 + 0,001

5,004 + 0,001

5,008 + 0,0005

30/70

0,500 + 0,001

4,030+ 0,001

4,040 + 0,0005

5,0

0,6

50/50

0,500 + 0,001

3,080+ 0,001

3,090 + 0,0005

4,0

2,0

* Fonte de informaco: Manual de fabricante

Na Figura 59 sdo apresentados as medidas calculadas referentes s dimensdes e

massa do phantom CIRS.

Figura 59 — Dados de densidade e volume do CIRS

» 42 Etapa: Medidas dos volumes e das densidades do CIRS

» Proveta 50 ml—incerteza inst. 0,5 ml e Béguer 1000 ml — incerteza inst. 25 ml

CIRS 20/80 30/70 50/50
(Veete *0vp,, Jem? 260+ 05 240405 200£ 05
(mPelg + ‘T‘mpﬂg) g 241,72+ 0,01 195,00 + 0,01 178,70 + 0,01
(P.Pele £ o_ppefe) g/cm3 0,930 + 0,002 0,812 + 0,002 0,893 + 0,002
CIRS 20/80 30/70 50/50
(Viicteo t Ovygp)om® 800 + 25 660 + 25 550 + 25
(mNﬂctca + ammwha) g 687,4+3,5 561,3+3,3 452,54+ 2,7
i B e 0,86 + 0,03 0,85 + 0,04 0,82 4 0,04
088 + 0,02 0,84 £ 0,02 0,84 1 0,03

(ﬂcms t aﬂr'm.x) g/cm3

Fonte:
https://www cirsinc.com
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O phantom CIRS é composto por um envoltério removivel que representa o
tecido epitelial (pele), conforme ilustrado na Figura 59 e por um ntcleo cujo o interior
é composto por estruturas que representam as microcalcificagdes, massas, fibras e
estruturas de baixo contraste. As medidas apresentadas nas figuras correspondem as
dimensodes do CIRS para comparar com as dimensdes de espessuras presente no manual
do fabricante. As dimensdes do phantom correspondem a altura, o comprimento, a
largura e a massa do conjunto do phantom para diferentes espessuras e glandularidades
e, a partir desses valores, calculou-se a drea, o volume e a densidade em cada phantom.
Dessa maneira, foi possivel estudar o uso do phantom CIRS para fazer imagens com a

camada removivel que simula a pele da mama, conforme proposto pelo fabricante.

Na Figura 60 sdo apresentadas os resultados calculados para volume e densidade
das placas de PMMA - BR12A que compdem o conjunto do phantom CIRS utilizadas
para obter diferentes espessuras de mama. Tais placas, apresentam espessuras nos
valores de 0,5 cm, 1,0 cm e 2,0 cm e diferentes glandularidades, nos valores de 30%, 50%
e 70%.

Figura 60 — Dados das placas de PMMA - BR12A

Viop (em?) ptog (?';3)
Placas: 30/70
[Espessura de 0,5 cm}
BR 30701271 D6 655 +£03 0,970 £+ 0,004
BR 3070 1270 C1
(Espessura de 1,0 cm)
BR 3070 1276 A3 126.3 +0.2 0,970 + 0,001
BR 3070 1276 A2
(Espessura de 2,0 cm)
BR 3070 1254 4 2506 +0.3 0,970 £+ 0,001
BR 3070 1254 6
Placas: 50/50
BR 5050 3324 A 12703 2525 +0.3 0,992 + 0,008
BR 5050 3307 A2
Placas: 70/30
(Espessura de 0,5 cm)
BR 7030 2113 D2 62,7 +03 1.003 £+ 0,003
BR 7030 2112 D3
(Espessura de 1,0 cm)
BR 7030 2109 A7 1269 +£1.0 1,003 £ 0.008
BR 7030 2109 A6
(Espessura de 2,0 cm)
ER 7020 2115 BS 2532 +£0.3 1,010 + 0,001

BR 7030 2115 B

Analisando os dados apresentados nas tabelas, observa-se que o phantom CIRS
deve ser utilizado com a estrutura removivel (pele) e que as placas de teste apresentam
densidades proximas ao valor da densidade da dgua 1 g/cm?, simulando a densidade
da pele humana.
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