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I Resumo 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

Resumo. ________________________________________________________ 
 

OLIVEIRA JUNIOR, P. D. Esquema Computacional para Avaliação Automática de 

Parâmetros de Qualidade de Equipamentos Mamográficos. 2009. 194 f. Dissertação 

(Mestrado) – Escola de Engenharia de São Carlos, Universidade de São Paulo, São Carlos, 2009. 

 

Este trabalho tem como objetivo o desenvolvimento de um conjunto de procedimentos de 

avaliação da qualidade de equipamentos mamográficos a partir do processamento de imagens 

digitais obtidas com a exposição radiográfica de objetos de testes (phantoms) padronizados. O 

sistema desenvolvido permite a avaliação de diversos parâmetros físicos de qualidade da imagem 

radiográfica com simplicidade e rapidez, sem abrir mão da precisão, com o mínimo tempo e uso 

dos equipamentos. Os principais parâmetros avaliados relacionados à qualidade de um sistema de 

imagem são: a resolução espacial – pela medida da função de transferência de modulação (MTF) - o 

contraste - medido pela curva sensitométrica e do ruído - pela medida da densidade espectral de 

ruído (NPS). Dessa forma, o sistema desenvolvido atende às recomendações do ICRU 

(International Commission on Radiation Units and Measurements), que trata das diretrizes para controle 

de qualidade de imagens radiográficas em todo o mundo. A partir da medida desses três 

parâmetros de qualidade é possível também aferir a eficiência de detecção quântica (DQE) do 

sistema de imagem mamográfica, que permite uma avaliação completa da qualidade da imagem 

em função da dose recebida pelo paciente. Os resultados obtidos comprovam a possibilidade da 

aplicação prática do sistema desenvolvido, o qual proporciona uma avaliação completa da 

qualidade da imagem formada pelo equipamento. Todos os resultados apresentaram baixa 

estimativa de erro, fundamentados pela análise da incerteza nos processos de medida. Além disso, 

a avaliação por meio do DQE permitiu realizar uma comparação entre os sistemas mamográficos 

envolvidos nessa pesquisa. Assim, com base nesses resultados é possível afirmar que o sistema 

computacional desenvolvido pode desempenhar um papel fundamental na avaliação da qualidade 

em sistemas de imagens mamográficas.  

 

 

 

 

 

Palavras-chave: Mamografia – Controle de Qualidade, Função de Transferência de Modulação, 

Densidade espectral de ruído, Curva sensitométrica, Eficiência de Detecção Quântica.  



 

 

II Abstract 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

Abstract. ________________________________________________________ 
 

OLIVEIRA JR, P. D. Computational Scheme for Automatic Evaluation of  Mammography 

Equipments Quality Parameters. 2009. 194 p. Thesis (Master Degree) – Escola de Engenharia 

de São Carlos, Universidade de São Paulo, São Carlos, 2009. 

 

The aim of this work is to develop a set of procedures for quality assurance of mammographic 

equipment by the digital image processing of radiographic images of standard test objects 

(phantoms) acquired by the radiographic equipment. It allows the evaluation of several physical 

parameters of the radiographic image quality by a simple and quick procedure, with good 

accuracy, using the equipment the shortest time as possible. The main evaluated parameters 

related to the quality of an imaging system are: spatial resolution - by measuring the modulation 

transfer function (MTF) –image contrast - by the measurement of the H&D curve and noise - 

evaluated by the noise power spectrum (NPS). Thus, it attends the recommendations of the 

ICRU (International Commission on Radiation Units and Measurements), which deals as the guidelines 

for quality assurance of radiographic images all over the world. Through these quality parameters 

is possible to measure the detective quantum efficiency (DQE) of any mammographic system, 

which allows a full evaluation of the image quality related to the dose absorbed by the patient. 

The results confirm the possibility of the practical application of the developed system, which 

provides a full evaluation of the image quality, acquired by the mammographic equipment. All 

results showed low error estimation, substantiated by the analysis of the uncertainty in 

measurements procedures. Moreover, the evaluation through the DQE allowed to perform a 

comparison of mammography systems involved in this research. Thus, based on these results, it 

is possible to confirm that its system can perform a fundamental part of the quality assurance in 

mammographic images system. 
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CAPÍTULO 1 
Introdução 

 

 
 
 

1.1 – Considerações iniciais. 
 

O Instituto Nacional de Câncer (INCA, 2007) publicou uma nota referente às estimativas 

de câncer para 2008 e 2009, na qual os números apontavam que as incidências podem chegar a 

466.730 novos casos da patologia. O instituto destacou que, dentre eles, o câncer de mama ainda 

continua sendo um dos tipos mais frequentes e o mais comum entre as mulheres.  

Com aproximadamente 46 mil novos casos esperados no Brasil, o câncer de mama fica 

atrás somente dos tumores de pele do tipo não melanoma, com 59 mil novos casos. Apesar do 

aumento da incidência desse tipo de câncer, é possível observar uma grande redução, por volta de 

25 a 30%, na taxa de mortalidade dos países mais desenvolvidos. Esse fato pode ser atribuído a 

implantação de programas de rastreamento mamográficos, principalmente em mulheres com 

idade acima de 50 anos. Esse rastreamento proporciona o diagnóstico de tumores ainda na sua 

fase inicial, aumentando, dessa forma, a chance de cura e sobrevida do paciente (BROWN, 2000), 

(BALTIC, 2001) e (VERONESI, 2005).  
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Em contrapartida, no Brasil é possível observar outra realidade: a taxa de mortalidade 

devido ao câncer de mama vem aumentando nas últimas décadas. Dessa forma, é visível a grande 

necessidade em dar continuidade nos investimentos em conhecimento e tecnologia, utilizados 

para disseminar informação e até mesmo proporcionar facilidades para o diagnóstico precoce da 

doença (INCA, 2007).  

 Pertinente à questão do diagnóstico, o exame clínico e a mamografia são os meios mais 

eficazes para o diagnóstico precoce do câncer de mama. O exame clínico é realizado por médicos 

e pode detectar um tumor na ordem de centímetros, se este estiver próximo à superfície da 

mama. Por outro lado, a mamografia consiste em um exame radiográfico das mamas por meio de 

um equipamento de radiodiagnóstico sofisticado, que se difere dos aparelhos radiográficos 

convencionais em vários aspectos. Diferenças no tubo de raios X, no sistema de registro e a 

utilização de energias mais baixas do que nos exames convencionais acarretam níveis de contraste 

adequados para formação da imagem mamográfica com alta resolução. Todos esses dispositivos 

incorporados ao mamógrafo permitem, em muitos casos, a detecção do câncer ainda no seu 

estágio inicial, indicando lesões muito pequenas, na ordem de um décimo de milímetro (INCA, 

2007). O exame mamográfico e as características do mamógrafo estão relacionados não somente 

a anatomia da mama, mas também suas funções fisiológicas e histológicas (TABAR et al., 1995) e 

(LEITCH et al., 1997).  

Aliado a isso, centros de pesquisas têm buscado desenvolver técnicas computacionais de 

processamento de imagens para auxiliar a detecção precoce de estruturas indicativas do câncer de 

mama. Esses esquemas de processamento, conhecido como esquemas CAD (Computer-Aided 

Diagnosis), vêm sendo utilizados comercialmente desde 1998 em centros de diagnóstico por 

imagem, principalmente nos EUA e na Europa. A utilização de esquemas CAD tem ajudado os 

radiologistas com uma análise computadorizada das imagens de raios X, fornecendo uma 

“segunda opinião” na detecção de lesões e na elaboração do diagnóstico. Diversos estudos sobre 

esses esquemas têm mostrado que sua utilização pode melhorar o desempenho de radiologistas 
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no diagnóstico, aumentando a chance de cura da doença, (BAUM et al.,  2002), (HUO et al.,  

2002), (CHENG et al.,  2003) e (GIGER et al.,  2008).  

No entanto, a capacidade de os radiologistas e também dos esquemas de processamento 

em detectarem estruturas de interesse estão diretamente ligadas à qualidade da imagem 

mamográfica (digital ou analógica), ou seja, está relacionada à qualidade dos equipamentos 

envolvidos na sua formação.  

 
1.2 – Justificativas. 
 

A importância do controle de qualidade em sistemas de imagem radiológica tem sido 

muito reconhecida devido à necessidade de se garantir a confiabilidade do exame executado, para 

produzir uma imagem que apresente as características necessárias para o correto diagnóstico 

médico. A principal finalidade da utilização de uma rotina de controle de qualidade em 

radiodiagnóstico é a obtenção de imagens de alta qualidade, que sejam, no mínimo, suficientes 

para um diagnóstico médico confiável, submetendo o paciente à menor quantidade de radiação 

possível. Do conhecimento dessas informações, é possível ao investigador concluir sobre a 

eficácia ou não do desempenho daquele equipamento, contribuindo para reduzir o número de 

falsos diagnósticos por culpa de uma imagem de má qualidade. Nesse sentido, alguns 

procedimentos contribuem em maior ou menor grau para que esses objetivos sejam atingidos, 

dependendo da forma e freqüência com que são utilizados.  

Para garantir a qualidade dos equipamentos radiológicos, vários métodos e dispositivos 

têm sido desenvolvidos em todo o mundo, principalmente a partir da década de 60. No Brasil, o 

Ministério da Saúde estabeleceu em 1998 uma portaria (MS-SVS-453/98) regulamentando os 

procedimentos e ensaios para avaliação de qualidade de equipamentos de radiodiagnóstico no 

país.  
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No entanto, a realização dos procedimentos de controle de qualidade em equipamentos 

radiográficos não é uma tarefa fácil, não só pela complexidade da medição dos parâmetros 

necessários como também pela falta de instrumentos ou pacotes computacionais que permitam 

avaliações com mais simplicidade e rapidez. Além disso, a demanda por cada aparelho em 

funcionamento em hospitais é muito grande e dificulta muito a realização de testes extensivos de 

controle de qualidade de rotina, dadas as necessidades em geral de vários instrumentos, muitas 

medidas, e, sobretudo, de um intervalo de tempo significativo para os testes.  

 

1.3 – Motivação e objetivos. 
 

De fato, rotinas de controle de qualidade vêm, cada vez mais, sendo incorporadas ao 

cotidiano dos setores de diagnóstico por imagem. Sabe-se que esses procedimentos são de 

fundamental importância para avaliar a qualidade da imagem formada por um equipamento. No 

entanto, as análises das informações adquiridas nesses procedimentos são, normalmente, de 

responsabilidade de um físico. Portanto, devido à grande demanda de alguns centros, a avaliação 

fica subjetiva a erros do próprio observador.  

Assim, torna-se necessário o desenvolvimento de metodologias ou sistemas automáticos 

que permitam, de forma simples, rápida e com alta precisão, uma avaliação da maioria dos 

parâmetros que afetam a qualidade da imagem mamográfica. Isso se torna um importante 

requisito para os programas de controle de qualidade, inclusive para que eles possam ser 

aplicados por mais centros de diagnóstico por imagem com mais eficiência. 

 Dentro desse contexto, esse trabalho foi realizado com o objetivo desenvolver 

metodologias mais simples e aplicativos computacionais para a avaliação dos principais 

parâmetros relacionados à qualidade da imagem mamográfica. Assim, novos procedimentos para 

a avaliação dos sistemas de imagem mamográfica foram desenvolvidos nesse trabalho 

considerando três parâmetros principais, seguindo as recomendações do ICRU (International 
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Commission on Radiation Units and Measurements): A resolução espacial, obtida pela determinação da 

função de transferência de modulação (MTF, de modulation transfer function), o contraste, por meio 

da medida da curva sensitométrica e o ruído, a partir da medida da densidade espectral de ruído 

(NPS, de noise power spectrum).  

Além disso, uma metodologia para a medida automática do DQE (Detective Quantum 

Efficiency) foi incorporada a esse trabalho. O DQE pode ser interpretado como uma medida da 

quantidade de fótons necessários (dose) para a obtenção de um mesmo ruído quadrático 

equivalente (NEQ) e exprime a sensibilidade do sistema aos fótons, ou seja, a eficiência de sua 

detecção. Com isso, tem-se a medida de um parâmetro não só relacionado à qualidade da imagem 

mamográfica, mas também à segurança técnica do diagnóstico.  

Dessa forma, estabelecendo-se novas ferramentas para avaliação completa dos sistemas 

de imagem mamográfica, deve permitir a qualquer unidade radiológica expandir o conhecimento 

do desempenho dos equipamentos disponíveis  com tempo mínimo de utilização de cada 

aparelho.  

 
1.4– Disposição do trabalho. 
 
  

Esse documento está dividido em 9 capítulos incluindo essa introdução. Nos capítulos 2 a 

6 são apresentados uma breve revisão bibliográfica sobres os principais temas abordados nesse 

trabalho. Os capítulos seguintes descrevem as metodologias propostas e o os algoritmos 

desenvolvidos, bem como os resultados obtidos e as conclusões subsequentes. Os capítulos 

abordados são os seguintes:  

 

• Capítulo 2: Oferece uma apresentação sobre as principais características físicas dos 

equipamentos mamográficos, uma breve revisão sobre os principais sistemas de 

registros digitais mundialmente utilizados, uma introdução sobre o conceito de 



 

 

6 CAPÍTULO 1 - Introdução 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

qualidade da imagem e, por fim, a utilização das incertezas nas medidas de parâmetros 

de qualidade dos equipamentos. 

• Capítulo 3: Descreve as principais propriedades de resolução espacial e como o 

tamanho do ponto focal e a sua distribuição de intensidade pode afetar a nitidez da 

imagem radiográfica. Nesse capitulo também é feito uma breve introdução sobre a 

teoria das funções de transferência aplicada a sistemas de imagens radiográficas e 

como é sua obtenção prática.  

• Capítulo 4: São descritas as características fundamentais do ruído em imagens 

radiográficas e o seu principal método de avaliação, o NPS.  

• Capítulo 5: Apresentam as principais propriedades do contraste radiográfico, uma 

breve introdução sobre a reposta de filmes e écrans à presença de radiação e o 

conceito envolvido para obtenção da curva sensitométrica.  

• Capítulo 6: Proporciona uma análise dos fundamentos teóricos para obtenção do 

DQE. Além disso, nesse capitulo é feita uma revisão do estado da arte sobre os 

principais temas envolvidos nesse trabalho.  

• Capítulo 7: Faz uma apresentação completa sobre as metodologias, os phantons e os 

algoritmos desenvolvidos para obtenção dos principais parâmetros de qualidade da 

imagem, a MTF, o NPS, a curva H&D e o DQE.  

• Capítulo 8: Apresenta os resultados obtidos na avaliação da qualidade da imagem 

medida para três diferentes equipamentos mamográficos utilizando o aplicativo 

computacional desenvolvido.   

• Capítulo 9: oferece uma discussão sobre os algoritmos propostos e os resultados 

obtidos e também é realizada uma conclusão final sobre o trabalho de pesquisa.  
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CAPÍTULO 2 
Sistemas de Imagem Mamográfica 

 

 

 

 
2.1 – Considerações iniciais. 
 

Mesmo sendo um tema completamente atual, a preocupação como câncer mama possui 

uma longa história. Em 1982, Edwin Smith encontrou os primeiros relatos referentes ao câncer 

de mama em Tebas. Documentos egípcios com datas de 1600 A.C. sugeriam relatos clínicos de 

distúrbios mamários e descreviam casos clínicos compatíveis com processos malignos e benignos. 

Todavia, foi a partir do século XIX que o estudo sobre o câncer de mama foi intensificado 

(BLAND e COPELAND, 1994) e (ALMEIDA, 1997). Ao final do século XIX, havia muitas 

pesquisas nas quais se utilizavam de um tubo de raios X convencional para identificar e detectar 

alguns tipos de câncer. No entanto, a primeira pessoa a utilizar a radiação X para detectar um 

câncer de mama foi o médico alemão Albert Salomom, que executava experimentos com tecidos 

mamários extraídos cirurgicamente e os submetiam a uma exposição de raios X. Os resultados 

dos experimentos revelaram que a técnica utilizada poderia detectar vários tipos da patologia, 

podendo assim, ser uma ótima ferramenta para detecção do câncer de mama. Albert Salomom 
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foi, portanto, considerado o inventor do sistema mamográfico quando publicou seus resultados 

em 1913, entretanto, ele nunca viria a utilizar sua técnica enquanto estava vivo (BASSET et al.,  

2000). 

 Essa técnica apontava grandes potenciais para aumento da expectativa de vida feminina; 

assim, iniciava-se uma grande preocupação com a melhora da tecnologia e da qualidade da 

imagem mamográfica. É de conhecimento científico que um grande limitador da qualidade da 

imagem é o contraste das estruturas anatômicas da própria mama que são projetadas na imagem. 

Por terem densidades muito semelhantes, os tecidos mamários com patologia e sem patologia 

podem acarretar níveis similares de absorção de raios X, podendo ocasionar baixo contraste na 

imagem formada pelo aparelho (YOUNG et al.,  1994) e (ROBSON et al.,  1995).  

Além disso, os mamógrafos devem ter a capacidade de identificar estruturas muito 

pequenas, como microcalcificações ou pequenos nódulos, que indicam o câncer ainda no seu 

estágio inicial. Dessa forma, o aparelho deve produzir não somente imagens de alto contraste, 

mas também, imagens de alta resolução espacial com baixo nível de ruído. 

Em 1966 os sistemas mamográficos se tornaram clinicamente aceitáveis quando 

introduziram ao aparelho alvo de molibdênio e filtros. Essa tecnologia foi aperfeiçoada em 1972 

com o surgimento dos novos tipos de filmes radiográficos, com apenas uma emulsão, e os écrans 

com menor espalhamento. Por volta dos anos 90, tecnologia de grades anti-difusoras, ênfase na 

compressão da mama, geradores de alta frequência, micro-foco e o controle automático de 

exposição (AEC, de automatic exposure control) proporcionaram uma melhora significativa na 

qualidade da imagem mamográfica. O surgimento dos esquemas computacionais de auxílio ao 

diagnóstico, ou esquemas CAD (computer-aided diagnosis) trouxe para os profissionais da área uma 

ferramenta capaz de fornecer uma segunda opinião ao diagnóstico médico. Além disso, os 

aparelhos mamográficos foram adaptados para melhor atender as necessidades de seus pacientes, 

e de certa forma, trazer um nível de conforto e confiança durante o exame (BUSHONG, 2004). 
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2.2 – Produção de raios X. 
 

A produção de raios X basicamente ocorre quando se aplica uma diferença de potencial, 

na ordem de milhares de volts, entre os dois eletrodos em uma ampola de vidro, os quais estão 

submetidos ao vácuo. O catodo é o eletrodo negativo do tubo e consiste em um filamento na 

forma de espiral e seu material geralmente é o tungstênio, por possuir alto ponto de fusão. 

Quando submetido a uma corrente elétrica, o catodo tem a capacidade de liberar seus elétrons, 

que por sua vez, serão atraídos em direção ao eletrodo positivo, o anodo, formando, um feixe 

eletrônico chamado de corrente anódica. Esses elétrons são desacelerados e colidem  em um 

ponto específico do anodo chamado de alvo, e é justamente nessa área que a radiação será 

produzida. O alvo é caracterizado geralmente por um metal pesado, como o tungstênio, para 

aparelhos convencionais, ou ainda o molibdênio ou ródio, no caso dos mamógrafos.  

 Quando um feixe de elétrons provenientes do catodo interage com o material do alvo que 

compõe o anodo, existe uma perda parcial ou total de sua velocidade. Por terem cargas opostas, 

quando um elétron dotado de uma energia cinética se aproxima do núcleo do átomo, o efeito de 

atração entre eles faz com que sua trajetória mude e diminua essa energia (BARRET E 

SWINDELL, 1981), (ATTIX, 1986) e (CURRY III et al., 1990).  Assim, a energia transferida é 

em grande parte transformada em calor e apenas uma pequena fração, aproximadamente 0,1%, 

em ondas eletromagnéticas no comprimento de onda dos raios X (GRAHAM, 1996). Essa 

radiação formada é chamada de Bremsstrablung (TAUHATA et al., 1999). Por seguir uma 

distribuição aleatória, em termos de colisão, os elétrons possuem diferentes tipos de interação 

com o interior do material do alvo e, portanto, os fótons de raios X formados não possuem a 

mesma energia (JOHNS e CUNNIGHAM, 1983) e (ATTIX, 1986). 

Referente à estrutura atômica, sabe-se que a eletrosfera é imensamente maior que o 

núcleo do átomo. Assim, a probabilidade de ocorrer uma transição de energia é maior quanto 

mais externa é a camada. Quanto mais interna é a transição atômica, maior é a energia do fóton 
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formado. Dessa forma, o número relativo de fótons produzidos possui uma distribuição 

estatística inversamente proporcional a sua energia, conforme demonstrado na Figura 2.1 a seguir 

(CURRY III et al., 1990) e (WOLBARST, 1993).  

 
 

 
Figura 2.1 - Representação gráfica do espectro de um feixe sem processo de filtração. Nota-se que 

conforme se aumenta a energia dos fótons (keV) sua intensidade (número relativos de fótons) decai. 
  

A maior energia que um fóton pode adquirir é equivalente à energia máxima produzida na 

interação dos elétrons com o material do alvo, e corresponde numericamente ao valor da tensão 

de pico (kVp) aplicada entre os dois eletrodos do tubo. Portanto, variações na tensão aplicada no 

tubo ocasionam alterações nas características do feixe, não somente em relação à energia máxima 

dos fótons, mas também à distribuição espectral do feixe como um todo (ATTIX, 1986) e 

(WOLBARST, 1993). 

Os elétrons incidentes podem, ainda, ionizar os átomos do anodo. Essa interação tem a 

capacidade de criar lacunas nas camadas mais internas, sendo que as camadas K e L possuem 

maior probabilidade. As lacunas formadas são preenchidas rapidamente por elétrons de outras 

camadas gerando assim uma emissão espontânea de radiação de energia bem definida, de acordo 

com o espectro característico do material do alvo. Essa radiação é chamada de radiação 

característica. (ATTIX, 1986), (CURRY III III et al.,  1990), (TORTORIC, 1992) e (TAUHATA 

et al.,  1999). 
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Denomina-se feixe primário a radiação criada a partir da interação dos elétrons com o 

material do alvo do anodo (BARRET E SWINDELL, 1981). Os fótons que compõe o feixe 

primário, ao interagir com o objeto de estudo, serão filtrados e modulados conforme as 

densidades do objeto em questão. Esse artifício de atenuação pode ser caracterizado efetivamente 

por dois processos: absorção e espalhamento (BARRET e SWINDELL, 1981) e (BUSHBERG, 

1994).  

A perda da intensidade do feixe pelo processo de absorção é principalmente caracterizada 

pelo efeito fotoelétrico. Por outro lado, as perdas geradas pelo processo de espalhamento da 

radiação primária são caracterizadas pelo espalhamento incoerente (efeito Compton). Sabe-se que 

os efeitos fotoelétrico e Compton são as principais formas de interação de um feixe de raios X 

com a matéria (ATTIX, 1986).  

 

2.3 – Processo de atenuação dos fótons. 
 

A intensidade de um feixe de raios X pode ser representada como sendo o produto entre 

o número de fótons e a energia de cada um deles. Assim, o processo de atenuação pode ser 

descrito como a redução de intensidade de um feixe de raios X, uma vez que, este seja submetido 

a algum tipo de absorvedor (filtro). Considerando um feixe monocromático, ao ser submetido a 

qualquer tipo de filtro, haverá uma redução de intensidade em termos de número de fótons, no 

entanto, a energia do feixe não é alterada (CURRY III et al.,  1990).  

 

2.3.1 – Processo de filtragem. 
  

A filtração é um processo que modula o feixe de raios X aumentando a sua energia média, 

pois retira os fótons de energias mais baixas, que não contribuem para a formação da imagem 

mas aumentam a dose absorvida pelo paciente. Os fótons que compõem um feixe de raios X para 
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diagnóstico estão dentro de um espectro de multiplas energias, ou seja, em um exame radiológico, 

a radiação que interage com o paciente é policromática. Nesse caso, a energia média do feixe 

varia de um terço à metade da energia de pico, sendo que a grande maioria dos fótons está na 

faixa mais baixa de energia (CURRY III et al.,  1990).  

Sabe-se, todavia, que fótons com energias mais baixas são absorvidos nos primeiros 

centímetros de tecido, ou seja, a pele. Por outro lado, fótons que possuem energias mais altas 

conseguem penetrar no corpo do paciente e formar a imagem radiográfica. Entretanto, o 

conceito de dose é expresso pelo número de fótons que são absorvidos pelo paciente. Dessa 

forma, a pele absorve uma grande quantia de radiação. Pode-se proteger o paciente do aumento 

de dose colocando um filtro entre a saída dos fótons e o paciente, para retirar os fótons de 

energias mais baixas do feixe e aumentar sua energia efetiva. Os filtros são, geralmente, lâminas 

de metais de espessura variada, de modo que quanto maior a sua espessura, maior o poder de 

filtragem, ocasionando redução da dose absorvida pelo paciente.  Para os mamógrafos geralmente 

são usados filtros de molibdênio ou ródio (CURRY III et al., 1990).  

Combinações alvo/filtro garantem, na mamografia, que a emissão de radiação 

característica seja de baixa energia, permitindo, assim, que o espectro de energia formado seja 

mais adequado para produzir imagens de alto contraste. Além disso, os mamógrafos operam em 

uma faixa de tensão mais baixa que o usual dos outros aparelhos radiográficos, podendo variar 

em torno de 20 a 35 kVp1. Essa variação na tensão aplicada ao tubo ocasiona diferentes níveis de 

absorção pelas estruturas que compõe a mama, resultando em diferentes níveis e enegrecimentos 

no sistema de registro. Dessa forma, consegue-se um contraste adequado nas imagens de mama. 

A Figura 2.2 demonstra um gráfico de variação dos níveis de contraste entre a imagem de um 

tumor e de uma microcalcificação. Nota-se que o contraste decresce com o aumento da energia 

dos fótons (HAUS e YAFFE, 2000). 

 
                                                 
1 Equipamentos convencionais de raios X diagnósticos operam, geralmente, com uma faixa de tensão entre 40 e 120 
kVp. 
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Considerando um feixe de radiação monocromática, isso é, na qual todos os fótons 

possuem a mesma energia, a HVL pode ser facilmente determinada através da equação de 

Lambert-Beer. Essa equação determina a intensidade de radiação que atravessará um 

determinado material (WOLBARST, 1993). A equação de Lambert Beer pode ser descrita da 

seguinte forma: 

 

ܫ ൌ ଴݁ܫ
ିቀఓఘ·ఘ·௑ቁ (2.1) 

 

na qual I é a intensidade de radiação transmitida, I0 é a intensidade de radiação incidente, ρ é a 

densidade do material absorvedor, X é a espessura do filtro e por fim μ/ρ é o coeficiente de 

atenuação de massa em função da energia dos fótons da radiação incidente e do material utilizado 

como filtro. Para obter a camada semi-redutora, substitui-se na Equação (2.1 o valor da 

intensidade de radiação transmitida por I0/2, já que a espessura do absorvedor deve reduzir essa 

intensidade à metade do seu valor inicial. A equação fica da seguinte forma:  

 

଴ܫ
2 · ଴ܫ

ൌ ݁ିቀ
ఓ
ఘ·ఘ·௑ቁ (2.2) 

 

Assim, o valor de X, nessas condições, representa o valor para camada semi-redutora do 

feixe. Portanto, isolando X temos: 

 

ܺு௏௅ ൌ  
ln 2
ߤ  (2.3) 

 

sendo μ  o coeficiente de atenuação linear obtido da multiplicação de μ/ρ pela densidade ρ. A 

partir da Equação (2.3 é possível notar que o valor da HVL de um feixe não depende da sua 

intensidade. Portanto, a HVL de um aparelho radiográfico não é função da corrente do tubo e 

nem do tempo de exposição aplicado. Para um feixe monoenergético, a HVL depende 
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exclusivamente do valor do coeficiente de atenuação linear, que é função da energia do feixe e do 

material utilizado como filtro (CURRY III et al.,  1990). 

Todavia, na prática, o feixe de raios X que é utilizado nos exames radiográficos não é 

monoenergético. O feixe pode possuir um número finito de fótons com energias variadas. Nesse 

sentido, para o cálculo da HVL para equipamentos radiológicos, a Equação (2.3 não pode ser 

utilizada. Nesse caso, a HVL não depende apenas da energia dos fótons, mas também do seu 

espectro de energia. 

Dessa forma, a camada semi-redutora é um parâmetro que deve ser medido de forma 

experimental. O método experimental mais frequentemente utilizado para a determinação da 

camada semi-redutora dos aparelhos radiográficos é o proposto por Trout, Kelley e Lucas 

(TROUT et al.,  1960).  

O método consiste em colocar um dosímetro, do tipo câmara de ionização, a uma certa 

distância do tubo de raios X, no centro do campo de radiação. O feixe deve ser colimado por um 

diafragma de chumbo com abertura circular, para evitar espalhamento. Junto a esse diafragma, 

devem ser colocados vários atenuadores, geralmente de cobre ou de alumínio, de espessuras 

conhecidas, para que o feixe de raios X fosse filtrado por eles. 

Assim, mede-se a dose de radiação para uma determinada kVp em função da espessura 

dos atenuadores que eram colocados junto ao diafragma de chumbo. A medida inicial deve ser 

feita sem a colocação de nenhum absorvedor sob o feixe. A partir disso, várias medidas devem 

ser efetuadas para o mesmo valor de kVp, aumentando gradativamente a espessura das lâminas 

de alumínio ou cobre que são colocadas sob o feixe a uma certa distância da fonte de radiação. 

A partir desses dados, constrói-se um gráfico relacionando os valores da dose de radiação 

com a espessura do absorvedor utilizado (curva de atenuação). A camada semi-redutora para uma 

determinada kVp é obtida através da leitura, no gráfico, do valor correspondente à espessura que 

reduziu a dose inicial à metade. 
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2.4 – Ponto focal. 
 

Dá-se o nome de ponto focal a uma pequena área do anodo (alvo) onde o feixe de 

elétrons interage e produz a radiação X. As dimensões do ponto focal é considerado um 

parâmetro muito importante na avaliação da qualidade de um equipamento mamográfico, 

principalmente, no que diz respeito à resolução espacial do sistema.  

A Figura 2.3 ilustra a localização de um ponto focal de um tubo de raios X. É possível 

notar que a região mais escura é local da interação do feixe eletrônico com o material do anodo.  

 

 

Figura 2.3 - Tubo de raios X. A região demarcada corresponde à área do ponto focal onde interagem os 
elétrons provenientes do catodo2. 

 

No entanto, em alguns casos o aumento do ponto focal pode ser proposital. Na maioria 

dos aparelhos encontramos dois filamentos, e em alguns aparelhos até três, sendo um maior que 

o outro. Cada filamento consiste em um fio espiral, geralmente de tungstênio, por suportar altas 

temperaturas sem perder suas propriedades físicas. Ao se utilizar o filamento menor, um número 

limitado de elétrons é acelerado em direção ao anodo, proporcionando que haja interação em 

apenas uma área muito pequena. Por esse motivo nomeia-se essa técnica de utilização do 

filamento menor de foco fino.  
                                                 
2 Imagem disponível em: <http://www.flickr.com/photos/received21/27657966/> Acessado em: 08/04/2008. 
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A utilização do foco fino é muito comum quando se há necessidade de imagens com 

resoluções mais altas. No caso da mamografia, o foco fino é muito utilizado quando se há a 

necessidade de utilizar técnicas de magnificação na imagem. No entanto, a utilização do foco fino 

fica restrita a pequenas correntes, visto que, correntes muito altas podem, ocasionalmente, 

proporcionar que o filamento esquente demasiadamente e derreta. Nos exames rotineiros utiliza-

se normalmente o filamento maior. Essa técnica tem o nome de foco grosso. Embora a utilização 

do foco grosso proporcione uma imagem com resolução menor, quando comparada ao foco 

fino, é possível utilizar-se de correntes mais altas (JOHNS e CUNNIGHAM, 1983), (CURRY III 

et al.,  1990) e (WOLBARST, 1993).  

As dimensões e o formato do ponto focal dependem das características do feixe de 

elétrons que o atinge. Sabe-se, entretanto, que os fatores que mais influenciam nessas 

características do feixe eletrônico são o tamanho da espiral do filamento e a corrente aplicada ao 

tubo (WILKS, 1987), (CURRY III et al.,  1990) e (WOLBARST, 1993). 

Na teoria, quanto menor as dimensões do ponto focal, melhor será a qualidade da 

imagem, principalmente referente à sua resolução espacial. Por outro lado, quanto menor as 

dimensões do ponto focal, menor a área efetiva que é bombardeada pelo feixe de elétrons e, por 

consequência, maior o calor produzido no local. Sabe-se que o material do alvo pode suportar 

altas temperaturas, todavia, quando a temperatura aumenta periodicamente de forma exagerada, a 

vida útil do tubo pode ser reduzida drasticamente. Dessa forma, deve-se haver um compromisso 

entre a corrente submetida no catodo, ou seja, o número de elétrons que serão liberados durante 

a exposição, e as dimensões da área que esse feixe eletrônico irá interagir. A primeira solução 

encontrada para aumentar a nitidez da imagem sem que haja o superaquecimento da região do 

alvo foi a inclinação do anodo. É possível observar nos tubos de raios X que o anodo possui uma 

ligeira inclinação. Essa inclinação proporciona que a projeção do ponto focal no plano-imagem 

seja menor que seu tamanho efetivo. Isso possibilita que a área bombardeada pelos elétrons seja 

maior, proporcionando maior dissipação de calor. O ângulo de inclinação do anodo vai variar 
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possibilita que uma área maior interaja com o feixe eletrônico e, dessa forma, dissipe mais calor 

sem alterar as dimensões do ponto focal (JOHNS e CUNNIGHAM, 1983), (CURRY III et al., 

1990) e (WOLBARST, 1993). A Figura 2.11 esboça o esquema de um anodo giratório que 

permite dissipar maior quantidade de calor quando comparado com o anodo estacionário.  

 

 
Figura 2.5 - Esboço da vista lateral de um tubo de raios X com o anodo giratório (ESCARPINATI, 2007). 

 

 

2.4.1 – Distribuição de intensidade do ponto focal. 
 

Para entender melhor a relação que o ponto focal exerce sobre a qualidade da imagem, é 

necessário primeiramente um estudo sobre o comportamento do feixe de elétrons que interagem 

com o alvo. Por estarem em larga quantidade e possuírem carga elétrica negativa, durante o 

percurso até o anodo os elétrons exercem entre si uma força de repulsão formando, dessa forma, 

uma área no anodo que é maior do que efetivamente deveria ser. Essa dispersão dos elétrons 

torna-se indesejável pelo fato de aumentar o tamanho do ponto focal, reduzindo, portanto, a 

resolução espacial do sistema.  
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Para evitar esse efeito repulsivo, os aparelhos de radiodiagnóstico utilizam uma capa 

focalizadora em torno do filamento do catodo. Por ser carregada negativamente, a capa 

focalizadora tem a propriedade de repelir os elétrons e convergir o feixe a uma área menor no 

anodo, proporcionando o aumento da resolução espacial (CURRY III et al., 1990) e 

(WOLBARST, 1993). No entanto, os elétrons que se deslocam do catodo para o anodo não 

possuem uma trajetória retilínea e paralela. Na verdade, a trajetória dos elétrons é influenciada 

pela ação repelente da capa focalizadora. O campo elétrico formado por essa capa proporciona 

que o feixe eletrônico se cruze em várias regiões, em função da distância percorrida, antes de 

interagir com o alvo. Dessa forma, a distribuição de intensidade do ponto focal dependerá da 

distância que o anodo se localiza em relação ao filamento do catodo (TAKENAKA et al., 1968). 

A Figura 2.6 demonstra a ação da capa focalizadora em elétrons provenientes de diferentes 

regiões do catodo, proporcionando na região do anodo uma variação na distribuição da 

intansidade do ponto focal.  

 

 
Figura 2.6 - Efeito da capa focalizadora e da distância na trajetória do elétron e na distibuição de 

intensidade do ponto focal (TAKENAKA et al., 1968). 
 

Estudos realizados por Nickoloff (1990) tiveram como objetivo investigar a influência da 

distribuição da intensidade do ponto focal na qualidade da imagem mamográfica. Utilizando-se 
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dimensões e o formato do ponto focal ao longo do campo de radiação não possuem uma 

distribuição linear. A distribuição não linear ocorre devido ao efeito da característica de campo, 

que por sua vez, é proporcionado pela inclinação existente no anodo dos tubos de raios X 

(BURGESS, 1977).  Ao se deslocar pelo eixo catodo-anodo, verifica-se que partindo do centro 

do campo até a zona de cutoff (lado do anodo) o tamanho do ponto focal projetado no campo 

diminui de tamanho. Todavia, ao se fazer o inverso, ou seja, partindo do centro e se deslocar na 

direção do catodo, o tamanho da projeção aumenta (BURGESS, 1977) e (DOI, 1977). A Figura 

2.8 mostra a variação do tamanho do ponto focal em diferentes áreas do campo de radiação. 

Nota-se que o tamanho do ponto focal projetado tende a diminuir conforme se desloca na 

direção do catodo para o anodo.  

 
Figura 2.8 - Representação do aumento do tamanho do ponto focal projetado em diferentes áreas do 

campo de radiação. Nota-se que P0 > P1 > P2. 
 

Essa variação do tamanho das projeções do ponto focal ao longo do campo pode ser 

muito significativa, chegando a até 300% (BURGESS, 1977) em equipamentos de 

radiodiagnóstico. Dessa forma, é possível notar que a nitidez da imagem de um objeto é 

influenciada pelo seu posicionamento no campo de radiação. A influência do posicionamento 

pode ser muito significativa, principalmente, quando se trata de pequenos objetos. Ao se 

posicionar erroneamente um objeto de interesse fora do centro de radiação, há uma grande 

chance de que as deformações e perdas de contraste ocasionem que este não seja registrado 

corretamente (BURGESS, 1977), (DOI, 1977) e (KRATZAT, 1988).  
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Para o caso dos mamógrafos, os efeitos da característica de campo são mais amenizados. 

Por não possuírem o lado referente ao catodo no campo de radiação, a resolução do mamógrafo 

tende somente a aumentar. Isso ocorre por que o centro do campo dos aparelhos mamográficos 

fica posicionado muito próximo da parede torácica (KRATZAT, 1988). A Figura 2.9 representa 

as projeções do ponto focal em determinadas regiões do campo de radiação de um mamógrafo.  

 
Figura 2.9 - Fenômeno da característica de campo observada em um aparelho mamográfico que possui um 

campo de radiação de 18x24cm (KRATZAT, 1988). 
 

Como é possível observar a partir desses estudos, as dimensões do ponto focal no centro 

do campo é realmente um importante parâmetro a ser avaliado, no entanto, para uma avaliação 

mais minuciosa e precisa da qualidade das imagens formadas por um aparelho, seria necessária 

uma avaliação completa ao longo do campo de radiação. Dessa forma, apesar de a Portaria nº. 

453 de 1998 (BRASIL, 1998) obriga apenas a medida do tamanho do ponto focal no centro do 

campo, para uma avaliação completa do sistema de imagem radiográfica é necessário um 

levantamento completo das dimensões e formatos do ponto focal em diferentes regiões do 

campo de radiação para, dessa forma, prever a eficiência de um aparelho de radiodiagnóstico em 

reproduzir detalhes de um objeto posicionado em qualquer área do campo.  
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2.5 – Sistemas mamográficos digitais. 
 

Diferentemente dos sistemas convencionais, a radiologia digital trata os processos de 

aquisição, visualização e armazenamento de formas separadas, otimizando ao máximo cada uma 

dessas etapas. Normalmente a leitura da intensidade de radiação transmitida é feita por meio de 

sensores que possuem uma resposta fiel em termos de níveis de cinza. Após o processo de 

aquisição, a imagem pode ser manipulada digitalmente utilizando várias técnicas de 

processamento de imagens, os quais permitem melhorar a visualização de estruturas presentes na 

imagem sem que haja necessidade de uma nova exposição (FREITAS et al., 2006). 

Os primeiros mamógrafos digitais começaram a surgir no final da década de 80 (YAFFE 

et al., 1988). Entretanto, foi apenas no ano de 2000 que o primeiro mamógrafo digital de campo 

total foi aprovado pelo órgão controlador norte-americano Food and Drug Administration (FDA)3. 

A grande diferença incorporada na tecnologia digital está no sistema de registro, que deixa de ser 

um filme e passa a ser um conjunto de várias células semicondutoras, as quais são sensíveis à 

luminosidade ou a própria radiação. Esses sensores produzem uma corrente elétrica quando 

submetidos a uma exposição. Esse sinal elétrico produzido, que é uma representação fiel ao nível 

de radiação exposta no sensor, por sua vez, é amostrado e quantizado por um conversor 

analógico-digital (A/D) e armazenado, em forma de imagem, em um computador4.  

A resolução espacial do sistema de registro é função do tamanho dos detectores, o 

espaçamento entre eles e a taxa de amostragem do conversor A/D. No caso da resolução de 

níveis de cinza, a sensibilidade que o conjunto de sensores apresenta é função do número de bits 

que a informação será quantificada pelo conversor A/D. A Figura 2.10 permite visualizar as 

diferenças entre a curva sensitométrica de um sistema tela-filme e um sistema digital de aquisição. 

 

                                                 
3 FDA - Food and Drug Administration  Disponivel em: <http://www.fda.gov>. Acessado em: 04/04/2008. 
4 Disponível em: <http://www.fda.gov/cdrh/mammography/digital.html>. Acessado em: 07/05/2008. 
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Figura 2.10 - (A) Curva sensitométrica de um sistema convencional de mamografia; (B) Curva 

sensitométrica de um aparelho digital de mamografia. Nota-se que o processo de aquisição possui uma 
resposta linear em relação à intensidade de radiação (HAUS e YAFFE, 2000). 

  

Muitas pesquisas dirigidas para obtenção de características físicas desses novos detectores 

digitais apresentam resultados positivos para a tecnologia, principalmente no que se diz respeito à 

resolução espacial do sistema (MTF) e a eficiência quântica do detector (DQE). Além disso, 

vários outros estudos apontam melhorias significativas em termos de contraste e de redução de 

dose para esses aparelhos (SURYANARAYANAN et al., 2000), (VEDANTHAM et al., 2000a) e 

(VEDANTHAM et al., 2000b). 

No entanto, ainda hoje o sistema convencional é padrão de referência para detecção de 

lesões ainda em seu estágio inicial. Dessa forma, pesquisas mais recentes que visam avaliar o 

desempenho de mamógrafos digitais, normalmente são comparados com a tecnologia analógica. 

Portanto, os recentes avanços tecnológicos empregados na mamografia digital trazem muitas 

perspectivas, principalmente quando relacionados com as limitações oferecidas pelos sistemas 

convencionais, oferecendo vantagens claras para os operadores, médicos e pacientes (FREITAS 

et al., 2006).  

Diferentemente de outros exames de radiodiagnóstico, a mamografia possui uma 

necessidade maior de resolução espacial para obtenção de uma imagem com qualidade adequada, 
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além da redução da dose absorvida pela paciente. Além disso, os detectores devem ser eficientes 

na transformação de fótons de raios X em sinal elétrico, conseguindo assim, uma imagem com a 

relação sinal/ruído otimizada (OBENAUER et al., 2002) e (OBENAUER et al., 2003).  

A tecnologia CCD foi ponto de partida para o desenvolvimento da mamografia digital. 

Essa tecnologia já era utilizada em estereotaxia para realização de biopsias. Esse sistema, 

entretanto, não era sensível à radiação, mas sim à luz emitida por uma placa com material 

fosforescente ou cintilante. Em principio, a tecnologia CCD possuía limitações plausíveis em 

termos de resolução espacial devido ao tamanho que os sensores apresentavam (FUNKE et al.,  

1998) e (UNDRILL et al.,  2000).  

Outra espécie de equipamento digital denominada de radiografia computadorizada (CR, 

de Computed Radiography) foi um importante avanço tecnológico para área de radiodiagnóstico. A 

utilização dessa tecnologia não implica em amplos investimentos e nem grandes alterações nos 

equipamentos.  

O sistema digital CR é baseado na substituição do sistema tela-filme convencional 

radiográfico, que deve ser revelado em uma processadora automática, por uma placa sensora especial 

(chassi CR). O chassi CR consiste em uma folha de plástico flexível acoplada a um material 

fluorescente capaz de armazenar informações provenientes de um feixe de raios X modulado. O 

sistema CR requer um leitor a laser para aquisição das informações contidas na placa fluorescente 

(FREITAS et al.,  2006).  O laser descarrega as cargas armazenadas, originando emissão de uma 

luz com cor azul, a qual é detectada por um guia de luz e amplificada por um tubo 

fotomultiplicador. O sinal resultante é digitalizado, processado e amplificado de forma 

logarítmica e posteriormente é exibido em um monitor. A imagem resultante possui uma 

resolução espacial adequada apresentando pixels com dimensões de 50 μm com resolução de 

níveis de cinza de 10 bits (FREITAS et al.,  2006).  

Essa técnica, porém, apresentava inicialmente um DQE limitado e uma resolução espacial 

relativamente baixa para as necessidades do exame mamográfico (KHEDDACHE et al., 1999). 
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Por esses motivos, deu-se inicio a várias pesquisas conduzidas com o intuito de melhorar a 

resolução espacial desses sistemas. Os resultados obtidos demonstraram um grande potencial, 

sendo que a tecnologia CR evidenciou resultados superiores a sistemas convencionais na detecção 

de microcalcificações mamográficas. Deste modo, o grande desenvolvimento dessa tecnologia 

ocorreu no final da década de 90 com o surgimento de digitalizadores de alta resolução para 

placas fluorescentes de armazenamento. Atualmente esses sistemas estão disponíveis no mercado 

e apresentam características muito promissoras (FUNKE et al., 1998), (RONG et al., 2002),  

(FISCHER et al.,  2002) e (SMITH, 2003).  

Além da tecnologia CR, outro destaque da mamografia digital são os mamógrafos digitais 

de campo total (FFDM, de Full Field Digital Mammography). Essa tecnologia apresenta três fatores 

que são relevantes para definição dos limites pertinentes a resolução espacial dos sistemas digitais, 

sendo eles o tamanho útil do detector, também chamado de abertura de amostragem onde é feita 

efetivamente a absorção do sinal, a difusão do sinal entre os detectores e o espaçamento entre 

cada elemento do detector. Assim, resolução desses sistemas pode variar significantemente. 

Encontram-se hoje no mercado equipamentos que possuem pixels de tamanhos entre 41 a 

100µm, com uma resolução de níveis de cinza variando normalmente entre 10 a 14 bits, sendo 

alguns sistemas mais novos de 16 bits (HAUS e YAFFE, 2000) e (FREITAS et al., 2006).  

Os equipamentos FFDM podem apresentar duas tecnologias para detecção e formação da 

imagem: a conversão direta ou indireta dos fótons de raios X (SMITH, 2003). A tecnologia que 

se utiliza da conversão indireta dos fótons é caracterizada por um processo de duas etapas. A 

primeira consiste na conversão dos fótons de raios X em luz, por meio de um material cintilador. 

Nesse caso, a resolução espacial do sistema é comprometida pelo espalhamento da luz 

proporcionado pelo material cintilador. Quanto mais espesso o material, maior o espalhamento 

de luz, resultando, dessa forma, no aumento da degradação da imagem. Normalmente o iodeto 

de césio dopado com tálio (CsI:TI) é utilizado como material cintilador por apresentar um menor 

espalhamento quando comparado com outras tecnologias de cintilação (OBENAUER et al., 
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2002) e (RONG et al.,  2002). A segunda etapa representa a detecção dos fótons de luz por uma 

matriz CCD. A partir disso, o sinal é amostrado, quantizado, armazenado e exibido em um 

monitor. Essa tecnologia, em média, apresenta um pixel de tamanho aproximadamente 54 μm, e 

a digitalização geralmente é de 12 bits (PISANO et al, 2002) e (SMITH, 2003).  

A tecnologia de conversão direta para a FFDM representa uma grande inovação 

tecnológica. Esse detector elimina os problemas relacionados ao processo de espalhamento de 

luz intrínseco aos sistemas que se utilizam da tecnologia de conversão indireta. No detector de 

conversão direta os raios X interagem com o detector, transformando-os em corrente elétrica. As 

cargas positivas e negativas são geradas diretamente, eliminando o processo de produção da luz 

por um material cintilador. Assim, sobre influência do campo elétrico externo, as cargas são 

direcionadas diretamente para a matriz de pixel (FREITAS et al.,  2006). Os elétrons são 

coletados pixel por pixel na matriz, pois as cargas elétricas têm propagação unilateral. Dessa 

forma, não existindo movimentação lateral da carga elétrica, não há espalhamento da informação 

através dos pixels da matriz, podendo assim, manter a mesma resposta em função da resolução 

espacial mesmo aumentando a espessura do fotocondutor. Os detectores de raios X utilizados 

para conversão direta disponíveis no mercado são baseados na tecnologia de um fotocondutor de 

selênio amorfo (a-Se) (YOUNG, 2006). Essa tecnologia apresenta vantagens que sobressaem em 

relação aos demais quando comparados em termos de DQE. A resolução espacial nesses sistemas 

é de aproximadamente 70 μm com até 16 bits de resolução de níveis de cinza (ZHAO et al, 2003) 

e (HOHEISEL et al.,  2006).  

 

2.6 – Qualidade da imagem. 
 

O conceito de qualidade está presente nas mais diversas técnicas de obtenção de imagens, 

sendo elas analógicas ou digitais. Segundo HART e SMITH (1992), o conceito de qualidade de 

imagem é, de certa forma, subjetivo, genérico e abstrato podendo ser aplicado a diversos tipos de 
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sistemas de aquisição ou exibição de imagens. Por esse motivo, o principal critério para se avaliar 

a qualidade de uma imagem médica é sua utilidade clínica.   

No caso dos sistemas de imagens médicas, para haver um diagnóstico eficaz e adequado, 

a imagem produzida pelo sistema deve possuir a maior fidelidade possível em relação ao objeto 

analisado. Todavia, em termos práticos, a qualidade da imagem reproduzida é limitada pela 

capacidade do sistema de imagem em representar as estruturas e as características particulares de 

um objeto com alto índice de detalhes, alto contraste e sem ruídos (WOLBARST, 1993). Outro 

fator importante é que, além dos parâmetros intrínsecos ao aparelho, a qualidade da imagem fica 

sujeita a seleção inteligente da técnica radiográfica pelo operador.    

Assim, a qualidade de uma imagem deve ser avaliada como um processo de duas etapas: a 

detecção de dados, representando a qualidade do processo de aquisição da informação pelo 

instrumento de imagem, e o processamento/exibição de dados, representando a qualidade final 

da imagem exibida. Sobre esta consideração, observa-se que a qualidade da imagem não pode ser 

considerada isoladamente, ou seja, a utilização pretendida da informação deve ser definida em 

forma de tarefas para integrar o conjunto do processo da medição da qualidade (Hart & Smith, 

1992).  

No cenário brasileiro, a Portaria nº 453, de 1 de junho de 1998, estabelece as diretrizes 

básicas de proteção radiológica em radiodiagnóstico médico e odontológico, e dispõe sobre o uso 

dos raios X diagnósticos em todo território nacional. Essa norma apresenta um conjunto de 

procedimentos que permite avaliar e identificar entre todo o serviço de radiodiagnóstico, qual o 

processo produtivo que está degradando a qualidade da imagem registrada, que deverá ser 

posteriormente analisada por um profissional competente da área (BRASIL, 1998). 

 Segundo o artigo 54 do ICRU (ICRU, 1995) existem três parâmetros físicos importantes 

para avaliação da qualidade de um sistema de imagem radiográfica. Esses parâmetros 

fundamentais são:  
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• Propriedades de resolução espacial;  

• Propriedades de contraste;  

• Propriedades de ruído.  

 

Cada uma dessas propriedades são conceitos independentes. Entretanto, o poder de 

resolução de um sistema depende do contraste e do ruído do sistema de registro da imagem. A 

qualidade da imagem deve ser avaliada para cada procedimento clínico e para cada detalhe 

diagnosticamente importante.  

Nesse sentido, vários métodos podem ser utilizados para se determinar o desempenho de 

sistemas físicos. Normalmente, esses sistemas produzem um estímulo (uma saída) em função de 

uma entrada qualquer (BARRET E SWINDELL, 1981). Muitos parâmetros quantitativos podem 

ser utilizados de modo a correlacionar um sistema de imagem com o desempenho das tarefas 

clínicas (WOLBARST, 1993). Dessa forma, a utilização de algum parâmetro que possua a 

capacidade de descrever a relação entre uma dada entrada em um sistema e a saída proporcionada 

viabiliza a avaliação das características desse sistema. Diversos parâmetros são descritos na 

literatura para avaliação de qualidade de um sistema de imagem, como as funções de 

transferência, a relação sinal/ruído (SNR, de signal to noise ratio), a curva sensitométrica, entre 

outros mais (HART e SMITH, 1992) e (HUDA e SLONE, 1994).  

O principal parâmetro físico indicador da resolução espacial sugerido na literatura é a 

função de transferência de modulação (MTF, de modulation transfer function), que expressa a relação, 

no domínio da frequência, entre as modulações dos sinais de entrada e de saída de um sistema de 

imagem (ROSSMANN, 1963), (DOI E ROSSMANN, 1975b), (METZ e DOI, 1979), 

(SCHIALBEL, 2000), (ESCARPINATI et al, 2002) e (VIEIRA et al, 2003).  

A curva sensitométrica expressa a característica de ganho pontual entre os sinais de 

entrada e saída, independentemente da vizinhança, e é considerado o principal parâmetro físico 
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indicador do contraste produzido por um sistema de imagem (BARRET E SWINDELL, 1981) e 

(WORKMAN E BRETTLE, 1997)  

A combinação dos processos distintos de formação da imagem expressos pela MTF e 

pela curva característica exprime a capacidade do sistema de reproduzir o sinal de entrada. Além 

disso, na análise de um sistema de imagem sujeito a ruído, não basta apenas um indicativo da 

capacidade do sistema em reproduzir o sinal de entrada se este estiver sobreposto ao ruído 

introduzido no processo. Portanto, a relação entre este sinal e o ruído na saída do sistema de 

imagem (SNR) também é um parâmetro fundamental na sua avaliação global. O principal 

parâmetro físico para avaliação do ruído em imagens médicas, sugerido na literatura, é a 

densidade espectral de ruído (NPS, de noise power spectrum) (ALBUQUERQUE, 2001) e 

(AUFRICHTIG et al, 2001).  

As propriedades de reprodução do sinal de entrada e geração de ruído são combinadas na 

estimativa de outro parâmetro, a eficiência na detecção de quanta (DQE, de detective quantum 

efficiency), descrito na literatura como o principal parâmetro com esta característica (BARRET E 

SWINDELL, 1981), (HART E SMITH, 1992), (WOLBARST, 1993), (ICRU, 2005), 

(ALBUQUERQUE, 2001) e (AUFRICHTIG et al, 2001). 

O DQE pode ser definido como a normalização do ruído quadrático equivalente na 

imagem de saída (NEQ, de noise equivalent quanta) em função do número de quanta incidente por 

área de detecção. O incremento do DQE pode ser interpretado como uma redução da quantidade 

de fótons necessários (dose) para a obtenção de um mesmo ruído quadrático equivalente (NEQ) 

e exprime a sensibilidade do sistema aos fótons, ou seja, a eficiência de sua detecção (BARRET e 

SWINDELL, 1981) e (ALBUQUERQUE, 2001).  

Com isso, têm-se a medida de um parâmetro não só relacionado à qualidade da imagem 

mamográfica, mas também à segurança técnica do diagnóstico. No caso de sistemas 

radiográficos, a segurança técnica está diretamente relacionada à redução da dose de radiação 

recebida pelo paciente durante o exame (HART E SMITH, 1992). 
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2.7 – Expressão da incerteza nos processos de medidas. 
 

 Em toda rotina de controle de qualidade em radiodiagnóstico, vários dos parâmetros 

avaliados são expressos de forma numérica. Assim, os resultados obtidos através dos processos 

de medidas são avaliados e comparados com valores de referência estipulados pelas normas 

técnicas. No entanto, todo processo de medida está sujeito a erros, seja pela própria precisão dos 

equipamentos utilizados para leitura de parâmetros ou ainda por medidas subjetivas realizadas 

por um observador. Portanto, para que essa comparação seja feita de modo coerente é necessário 

desempenhar um estudo referente à exatidão das medidas realizadas.  

Dessa forma, quando é necessário descrever um resultado quantitativo referente a uma 

grandeza física, é indispensável que seja produzido algum indicativo numérico da qualidade do 

resultado. Assim, tendo em vista a qualidade de um resultado obtido por um processo de medida é 

possível avaliar a sua confiabilidade. Essa indicação de qualidade é imprescindível para que os 

resultados de um valor mensurado sejam comparados com outros resultados ou valores de 

referências estipulados por uma norma técnica ou especificação. Dessa forma, a qualidade de um 

procedimento de medição é relatada pela expressão da incerteza de medição (ABNT, 2003).  

 A incerteza padrão é um parâmetro associado a quaisquer resultados de uma medida, o qual 

reflete a dúvida envolvida sobre o valor exato do que está sendo medido. Sendo assim, a incerteza 

pode ser definida como a dispersão de valores que podem ser atribuídos ao mensurando. A norma 

NBR ISSO/IEC 17025 (ABNT, 2005) apresenta uma série requisitos que devem ser exercidos por 

laboratórios de ensaio e calibração de sistemas, os quais desejam implementar um sistema de 

qualidade, tornando-se órgãos competentes para realizar e produzir medições válidas. É apresentada 

na seção 5.4.6 dessa norma as recomendações pertinentes sobre a estimativa da incerteza nos ensaios 

e calibrações. A norma NBR ISSO/IEC 17025 indica para o cálculo da incerteza a metodologia 

contida no Guia para Expressão da Incerteza de Medição da Associação Brasileira de Normas Técnicas (ABNT, 

2005) e (INMETRO, 1999). 
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2.7.1 – Incertezas do tipo A. 
 

 As incertezas tipo A são aquelas obtidas como resultado de uma análise estatística de um 

conjunto de amostras produzido por uma série de observações, isso é, componentes das incertezas 

do tipo A são caracterizados pela estimativa de variância (ߪଶ) ou desvio padrão (ߪ) e pelo número 

de graus de liberdade (vi) de uma série de repetições.  Assim, avalia-se a incerteza tipo A pelo 

desvio padrão da média ߪሺݍതሻ de uma série de observações (ABNT, 2003). Assim temos:  

 

തݍ ൌ
1
݊
෍ݍ௜

௡

௜ୀ଴

 (2.4) 

 

 Sendo ݍഥ é a média das observações, n o número de amostras e qi uma observação individual. 

Assim, obtendo a média é possível expressar a sua variância:  

 

തሻݍଶሺߪ ൌ

1
ሺ݊ െ 1ሻ∑ ሺݍ௜ െ തሻଶ௡ݍ

௜ୀଵ

݊
 (2.5) 

 

 Portanto, o desvio padrão de uma amostra é calculado da seguinte forma:  

 

തሻݍሺߪ ൌ ඥߪଶሺݍതሻ (2.6) 
 

 

2.7.2 – Incertezas do tipo B. 
 

 As incertezas tipo B são aquelas que provêm de outros meios que não são obtidos através da 

análise estatística de um conjunto de amostras. Nesse tipo de incerteza, consideram-se todas as 

informações pertinentes a grandeza, como manuais, certificados de calibração, especificações do 

fabricante ou mesmo dados medidos anteriormente (ABNT, 2003).  
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2.7.3 – Incerteza padrão combinada. 
 

 Ao lidar com um processo de medição direta, todos os efeitos associados a cada uma das 

fontes de incerteza são refletidos sobre a medida como parcelas aditivas. Cada uma das fontes de 

incerteza soma ou subtrai sua contribuição sobre o produto final. Todavia, quando o resultado do 

processo de medida é obtido por meio de várias outras grandezas, se faz necessário o cálculo da 

incerteza combinada. Na grande maioria dos casos, o cálculo da incerteza combinada pode ser 

deduzido como a raiz quadrada da soma dos quadrados de cada componente.  Porém, em alguns 

casos as grandezas apresentam dependência entre si, o que pode causar alterações de sua influência 

no produto final, sendo necessária uma abordagem matemática mais criteriosa para o tratamento das 

dependências entre as componentes do sistema. Dessa forma, o termo incerteza combinada é 

mencionada quando há ação conjugada de várias fontes de incerteza agindo respectivamente sobre 

um processo de medição (ABNT, 2003) e (INMETRO, 1999). Esse processo pode ser 

matematicamente descrito pela Equação 2.7.  

 

௖ଶሺܻሻݑ ൌ  ෍൬
߲݂
߲ ௜ܺ

൰
ଶ

· ଶሺݑ
௡

௜ୀଵ
௜ܺሻ (2.7) 

 

 Sendo, ݑ௖ଶሺܻሻ a incerteza padrão combinada. ݑଶሺ ௜ܺሻ a incerteza padrão para o 

componente  ௜ܺ e ቀ  డ௙
డ௑೔
ቁ o coeficiente de sensibilidade dado pela derivada da função f em relação a 

componente ௜ܺ . 

 Em alguns casos particulares as grandezas podem apresentar alguma correlação. Essa 

correlação pode causar um descimento ou incremento substancial no resultado da medida. As 

correlações podem ser definidas em:  r(Xi , Xj) = 1, quando o aumento de Xi é proporcional ao 

aumento em Xj; r(Xi , Xj) = -1, quando Xi é inversamente proporcional a Xj, e por fim, r(Xi , Xj) = 0, 

quando não há correlação entre as grandezas. Sendo assim, o cálculo da incerteza padrão combinada 
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para as grandezas correlacionadas pode ser obtida através da Equação (2.8 (ABNT, 2003 e 

INMETRO, 1999).    

  

௖ଶሺܻሻݑ ൌ  ෍൬
߲݂
߲ ௜ܺ

൰
ଶ

· ଶሺݑ
௡

௜ୀଵ
௜ܺሻ ൅ 2 · ෍ ෍ ൬

߲݂
߲ ௜ܺ

൰
௡

௝ୀ௜ାଵ

௡ିଵ

௜ୀଵ

· ቆ
߲݂
߲ ௝ܺ

ቇ · ሺݑ ௜ܺሻ · ሺݑ ௝ܺሻ · ሺݎ ௜ܺ , ௝ܺሻ (2.8) 

 
Na qual; 

ሺݑ  ௜ܺሻ , ሺݑ ௝ܺሻ são as incertezas padrão das grandezas Xi e Xj; 

 ൬ డ௙
డ௑ೕ

൰ e ൬ డ௙
డ௑ೕ

൰ são os coeficientes de sensibilidades das grandezas correlacionadas;   

൫ݎ  ௜ܺ, ௝ܺ൯ ݎepresenta o coeficiente de correlação, onde:  െ1 ൑ ሺݎ ௜ܺ, ௝ܺሻ ൑ 1 

  

2.7.4 – Incerteza expandida. 
 
 Sendo a incerteza padrão combinada com o desvio padrão resultante da ação conjunta das 

fontes de incerteza, a incerteza expandida pode ser determinada como a multiplicação da incerteza 

combinada ݑ௖ሺܻሻ, obtidas pelas Equações (2.7 ou (2.8, por um fator de abrangência k, obtendo 

assim, o nível de confiança desejado. A incerteza expandida não proporciona nenhuma informação 

suplementar, sendo apenas uma maneira de expressar o resultado pertinente a um nível de confiança. 

Para um nível de confiança de 95% usualmente utiliza-se k = 2 e para 99%   k = 3 (ABNT, 2003) e 

(INMETRO, 1999). 

 

ܷଽହ ൌ ݇ · ௖ሺܻሻݑ (2.9) 
 

2.7.5 – Graus de liberdade efetivos. 
 
 Para estimar a incerteza padrão combinada são consideradas todas as fontes de incertezas de 

um sistema. Assim, o grau de liberdade efetivo ݒ௘௙ pode ser determinado através de cada uma das 

fontes de incerteza. Utilizando a equação proposta por Welch – Satterhwaite estima-se o número de 

graus de liberdade efetivos (SPIEGEL, 1993).  
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௖ସሺܻሻݑ
௘௙ݒ

ൌ  
ସሺݑ ଵܺሻ
ଵݒ

൅
ସሺܺଶሻݑ
ଶݒ

൅
ସሺܺଷሻݑ
ଷݒ

൅ ൅ڮ
ସሺܺ௡ሻݑ
௡ݒ

 (2.10) 

 

 Assim temos: 

 

௘௙ݒ ൌ
௖ସሺܻሻݑ

∑ ସሺݑ ௜ܺሻ
௜ݒ

௡
௜ୀଵ

 (2.11) 

 

 Na qual; ݒ௘௙ é o número de graus de liberdades efetivos; ݑ௖ሺܻሻ refere-se a incerteza padrão 

combinada; ݑሺ ௜ܺሻ é a incerteza padrão do componente em questão; ݒ௜ é o grau de liberdade relativo 

a incerteza padrão ݑሺ ௜ܺሻ. 

 Depois de calcular o valor para ݒ௘௙ utiliza-se a tabela de coeficientes “t” de Student para se 

obter o valor correspondente para o fator de abrangência k, em um nível de confiança de 95%. 

Finalmente para obter a incerteza expandida, multiplica-se o valor encontrado para k pela incerteza 

combinada ݑ௖ሺܻሻ como descrito na equação . 
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CAPÍTULO 3 
Propriedades de Resolução Espacial e a MTF 

 

 
 
 

3.1 – Considerações iniciais. 
 

Existem inúmeros parâmetros importantes que, de fato, devem ser levados em 

consideração em um exame de radiodiagnóstico. Muitos destes fatores estão compreendidos nas 

normas técnicas, que avaliam não só a segurança radiológica que o aparelho fornece ao paciente, 

mas também a qualidade da imagem formada pelo mesmo (MEDEIROS et al.,  2000). Em termos 

de qualidade no que se refere à resolução espacial, o tamanho do ponto focal é um dos 

parâmetros mais importantes, que tem influência direta na qualidade da imagem registrada sendo, 

portanto, frequentemente avaliado em rotinas de controle de qualidade.  

A resolução espacial pode ser entendida como a qualidade dos detalhes (nitidez) contidos 

em uma imagem. A qualidade desses detalhes refere-se à habilidade que o sistema possui para 

reproduzir fielmente cada ponto de um objeto na imagem. No mesmo sentido, a resolução pode 

ser reportada como sendo o espaçamento mínimo entre pequenos objetos reais os quais podem 

ser bem distinguidos e definidos na imagem registrada, ou seja, a habilidade que o sistema possui 
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Figura 3.2 -  Conjunto de pares de linhas com diferentes espaçamentos para avaliação do poder de 
resolução de um aparelho radiológico (CURRY III et al.,  1990). 

 

Em termos de qualidade da imagem, principalmente no que se diz respeito à resolução 

espacial, a grande questão a ser considerada é conhecer exatamente qual o grau de degradação 

que o sistema, como um todo, introduz na imagem registrada. Essa degradação pode ser 

analisada de forma eficaz avaliando-se a função de espalhamento de linha (LSF, de line spread 

function) e a função de transferência de modulação (MTF) que o aparelho apresenta (CURRY III et 

al., 1990) e (WOLBARST, 1993).  

 

3.2 – Influência do ponto focal na resolução espacial. 
 

A definição matemática para um ponto seria uma figura geométrica adimensional5. 

Aplicando-se essa teoria a fonte de raios X, cria-se, dessa forma, uma fonte pontual ou 

puntiforme. As imagens proporcionadas por uma fonte pontual seriam uma representação 

perfeita do objeto em questão. Entretanto, ao contrário do que sugerido pelo nome “ponto-

focal”, o local do anodo onde interagem os elétrons possui dimensões.  

Por possuir um tamanho físico, o ponto focal proporciona na imagem uma borda sem 

nitidez, chamada de penumbra. Quanto maior as dimensões do ponto focal, maior o tamanho do 

“borramento” provocado pela penumbra. Esse “borramento” não trás problemas de nitidez tão 

significativos quando se analisa apenas um objeto. Todavia, ao se deparar um objeto complexo 

como corpo humano, que possui vários objetos adjacentes, a penumbra de uma determinada 

                                                 
5 Disponível em: pt.wikibooks.org/wiki/Matemática_Elementar:_Geometria_plana/Conceitos_Geométricos. 
Acessado em: 16/04/08 
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na qual m representa quantas vezes a imagem é maior que o objeto real. 

 DFO representa a distância foco-objeto. 

 DOI representa a distância objeto-imagem. 

 DFI representa a distância foco-imagem.  

 

 Dessa forma, utilizando-se uma fonte puntiforme, o tamanho do objeto radiografado 

pode ser facilmente determinado apenas multiplicando o seu tamanho real pela magnificação m, 

calculada utilizando a Equação (3.1. Na representação real, onde o ponto focal possui um 

tamanho físico, a existência da penumbra influência no tamanho do objeto registrado. É possível 

calcular o tamanho da penumbra acrescentada na imagem utilizando a Equação (3.2 (WEBB, 

1988):  

 

݌ ൌ ሺ݉ܨ െ 1ሻ (3.2) 
 
 

 

na qual, p é o tamanho da penumbra acrescentada na imagem. 

 F é o tamanho do ponto focal. 

 m é a magnificação calculada a partir da Equação (3.1. 

 

 Assim, fica claro que a nitidez de uma imagem está diretamente ligada ao tamanho do 

ponto focal e à magnificação utilizada para reproduzir o objeto. Para os aparelhos mamográficos, 

os quais necessitam de alta resolução espacial, as dimensões referentes ao ponto focal são 

menores do que nos aparelhos convencionais. Normalmente, encontram-se dimensões em torno 

de 0,3mm (BUSHONG, 2004) e (CURRY III et al., 1990). Embora diminuir as dimensões do 

foco seja a maneira mais sensata de aumentar a nitidez de uma imagem, na prática isso não é 

muito possível. Assim, uma maneira muito comum de se aumentar a nitidez de uma imagem sem 

que haja qualquer alteração no tamanho do foco do aparelho é colocando o objeto real o mais 
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O ICRU recomenda, para uma medida mais precisa da capacidade de resolução espacial 

de um sistema de imagem radiográfica, a aplicação do método das funções de transferência. 

Nesse sentido, em termos de qualidade da imagem, é necessário considerar e conhecer 

exatamente qual o grau de degradação que o sistema, como um todo, introduz na imagem 

registrada. Essa degradação pode ser analisada de forma eficaz pela determinação da função de 

transferência de modulação (MTF) do sistema de imagem (CURRY III et al., 1990) e 

(WOLBARST, 1993). 

  

3.3 – Funções de espalhamento. 
 

As funções de espalhamento representam uma característica de transferência do sistema 

de imagem no domínio espacial. A grande utilidade da aplicação dos conceitos das funções de 

espalhamento está no fato de que o estudo da transmissão da distribuição de intensidade de 

objetos complexos pode ser reduzido ao estudo da transmissão da distribuição de intensidade de 

objetos mais simples, como uma fonte puntiforme ou fonte linha.  

Em muitos casos os aparelhos de radiodiagnóstico utilizam a luz para formação da 

imagem. Isso ocorre tanto para os sistemas de registros digitais quanto analógicos. Sabe-se, 

porém, que uma das características da luz visível é a difusão. Quando os raios X interagem com 

as telas intensificadoras, estes produzem um padrão luminoso que varia de acordo com a 

intensidade do feixe. Dessa forma, nessa interação o fenômeno de difusão da luz causa na 

imagem um borramento ou perda da nitidez de certos detalhes de alta frequência espacial. A 

função de espalhamento de linha (LSF, de line spread function) é uma forma de se medir esse efeito 

(CURRY III et al., 1990). 

A LSF pode ser definida como sendo a representação da distribuição de intensidade de 

radiação na imagem obtida através da irradiação uniforme de uma abertura infinitamente longa e 

estreita (fenda). Segundo Metz e Doi (1979), ao se conhecer a distribuição de intensidade de um 
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objeto em uma dimensão e também a LSF que o sistema possui, é possível calcular a distribuição 

de intensidade da imagem desse objeto pela Equação (3.3).  

 

݃ሺݔሻ ൌ න ݂ሺݔ, ߦሻ݀ߦఏሺܨܵܮሻߦ
ஶ

ିஶ

 (3.3) 
 

 

sendo, 

f(x,y) a distribuição de intensidade do objeto,   

θ  o ângulo de orientação da fenda no plano-objeto. 

 

A Equação (3.3) corresponde a uma integral de convolução entre o objeto real e a LSF do 

sistema na orientação analisada. No caso de sistemas isotrópicos é necessária apenas uma medida, 

pois, a distribuição desses sistemas possui simetria rotacional. Por outro lado, ao considerar um 

sistema não isotrópico, a LSF é uma característica única do sistema para cada uma das 

orientações (SCHIALBEL, 2000).  

Dessa forma, a saída do sistema em resposta a um objeto contínuo, no qual a intensidade 

de radiação varia em apenas uma direção, pode ser calculada fazendo-se a multiplicação de cada 

distribuição de intensidade com a LSF do sistema, somando os resultados das multiplicações pela 

distribuição como um todo. Esse procedimento é equivalente a uma operação de convolução 

(BRACEWELL, 1965).  

A LSF também pode ser utilizada para medir a influência de outros fatores sobre a 

imagem, em termos de resolução espacial. Esses fatores incluem os filmes de raios X, as telas 

intensificadoras, as telas fluoroscópicas, o tamanho do ponto focal, os intensificadores de 

imagens e a radiação espalhada (CURRY III et al., 1990). A Figura 3.5 ilustra o comportamento 

de duas telas intensificadoras que possuem velocidade diferentes.   
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Na qual f(x,y) representa a distribuição de intensidade do objeto. Diferentemente da LSF, 

a influência da função de espalhamento de ponto na imagem de um determinado objeto pode ser 

determinada por meio de uma integral de convolução bidimensional (BRACEWELL, 1965). A 

Figura 3.6 demonstra a disposição de uma função de espalhamento de ponto de um sistema 

radiográfico com ponto focal com características regulares (isotrópico). 

 
Figura 3.6 - Demonstração prática de uma função de espalhamento de ponto (PSF). 

 

 Para determinar a PSF ou a LSF de um sistema podem ser utilizados dois métodos 

muitos sugeridos pela literatura: o método da câmara de fenda ou método da câmara de orifício 

(pinhole).  O método da câmara de orifício é utilizado é basicamente o mesmo que o utilizado em 

câmeras fotográficas e consiste em radiografar um objeto radiopaco que contém um furo de 

dimensões infinitamente pequenas. Por outro lado, a câmara de fenda seria representada por uma 

fenda infinitamente longa e estreita. A Figura 3.7 esboça uma comparação em relação ao efeito 

geométrico para cada um dos métodos sugeridos. 
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Figura 3.7 - (A) Esboço do princípio geométrico para aquisição da projeção do ponto focal de aparelhos de 

radiodiagnóstico utilizando uma câmara de orifício. (B) utilizando uma câmara de fenda (KRATZAT, 
1988). 

 

Analisando a câmara de fenda e comparando com a câmara de orifício é possível perceber 

que ambos possuem o mesmo princípio. O tamanho da projeção do ponto focal e da penumbra 

na imagem projetada vão depender da razão dada entre as distâncias d1 e d2 mostradas na figura e 

da abertura da fenda e do pinhole. Assim, para de obter as dimensões reais do ponto focal, mesmo 

quando possuindo o acréscimo dado pela penumbra, utilizando a Equação (3.5) (KUNTKE, 

1957).  

 

ܨ ൌ
ܵ െ ሺ݀ · ݉ሻ
݉ െ 1  (3.5) 

 

na qual;  

F representa o tamanho real do foco; 

S é o tamanho da imagem medida na imagem; 

d é o diâmetro do orifício do anteparo;  

m é a magnificação calculada pela Equação (3.1). 



 

 

48 CAPÍTULO 3 – Propriedades de Resolução Espacial e a MTF 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

Um problema muito encontrado para aferir as medidas do ponto focal utilizando o 

método do pinhole, é que além do acréscimo no tamanho da fonte referente ao diâmetro do 

orifício, existe outro fator que influencia nessas medidas. O próprio ponto focal possui um 

borramento inerente, introduzindo uma incerteza a mais para o cálculo exato de suas dimensões 

quando medidos na imagem registrada (NIELSEN, 1979). Todavia, se o diâmetro do pinhole 

possuir dimensões extremamente menores que o próprio tamanho do foco, a incerteza dada pelo 

borramento inerente ao foco passa a ser muito maior que o efeito causado pelas dimensões do 

pinhole, tornando-se, dessa forma, dispensável a correção realizada na Equação (3.5). 

Assim, a vantagem oferecida pela fenda é que sua construção é mais simples e, portanto, é 

possível conseguir diâmetros de aberturas muito menores, podendo atingir até 10 µm. Dessa 

forma, a fenda é uma ferramenta muito sensível e pode, como consequência, proporcionar 

imagens de focos muito menores, sem introduzir neles, o efeito causado pelo diâmetro da 

abertura (KRATZAT, 1988).  

 

 

3.4 – Funções de transferência. 
 

Vários estudos direcionados ao processo de formação de imagens fazem uso diferentes 

representações matemáticas para produção de uma imagem (WOLBARST, 1993). Em 1815, 

Jean-Baptiste Joseph Fourier demonstrou matematicamente que qualquer função com 

características periódicas poderia ser representada pela soma de infinitas de funções senoidais de 

frequência e amplitudes apropriadas, independente do quanto irregular a função era. Essa 

representação foi chamada de série de Fourier e sua precisão é dada pelo número de senóides 

somadas na série. Quanto maior o número de senóides, melhor será a representação da função 

em questão (BRACEWELL, 1965).  
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Na prática, essas características de transferência são responsáveis pela deterioração que a 

imagem final sofrerá em relação àquela que se poderia chamar imagem ideal do objeto. Uma vez 

que a análise de transferência de um sistema só pode ser feita desde que ele seja invariante e 

linear, é necessário estabelecer algumas restrições para que esse estudo possa aplicar-se a um 

sistema radiográfico. Por isso, alguns trabalhos na década de 70 (DOI e ROSSMANN, 1974), 

(DOI e ROSSMANN, 1975b), (DOI et al, 1975) e (HAUS et al, 1977), empenharam-se em buscar 

técnicas específicas de obtenção de imagens para aplicação das funções de transferência de modo 

a garantir os requisitos primários de aplicação do método. Entretanto, os dispositivos 

experimentais propostos para atingir tais objetivos acabaram por tornar muito complexa a 

aplicação prática do método. Todavia, as funções de transferência definidas por Doi e Rossmann 

(1975b) são elementos importantes para análise do comportamento de sistemas radiográficos, 

porque essencialmente são capazes de prever ou de apresentar as deformações introduzidas na 

imagem de um dado objeto por aqueles sistemas. 

A função de transferência óptica (OTF, de optical transfer function) é capaz expressar a 

relação entre a entrada e saída proporcionada por um sistema de imagem, levando em 

consideração as deformações impostas na imagem em relação às variações de amplitudes e desvio 

de fase. Dessa forma, a OTF representa a capacidade de resolução de um sistema de imagem em 

função da frequência espacial dos objetos, demonstrando com exatidão para todas as frequências 

o grau de degradação que o sistema impõe no processo de produção da imagem (ROSSMANN, 

1969). O que diferencia essencialmente a PSF, a LSF e a OTF é o fato de que, enquanto a PSF e 

a LSF expressam as características de transferência do sistema no domínio espacial (isto é, no 

domínio da imagem), a OTF expressa-as no domínio da frequência espacial, ou seja, determina a 

resolução do sistema em função da capacidade em reproduzir determinadas frequências espaciais, 

que estão relacionadas aos tamanho dos objetos.É possível obter a OTF de aparelhos de 

radiodiagnóstico a partir da LSF ou da PSF. Como a LSF e a PSF expressam a característica de 

transferência do sistema no domínio espacial, ao se aplicar a transformada de Fourier a qualquer 
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uma dessas funções obtêm-se a mesma característica, porém, no domínio da frequência. 

Utilizando-se a PSF é possível calcular a OTF da seguinte maneira (Equação (3.6)): 

      

,ݑሺܨܱܶ ሻݒ ൌ ඵܲܵܨሺݔ, ሻݕ · ݁ି௝ଶగሺ௨௫ା௩௬ሻ݀ݕ݀ݔ
∞

ି∞

 (3.6) 

   

A OTF, entanto, é uma função complexa que pode ser dividida em duas partes: a parte 

real e a parte imaginária, como demonstrado nas Equações (3.7) e (3.8).  

 

,ݑ௥ሺܨܱܶ ሻݒ ൌ ඵܲܵܨሺݔ, ሻݕ · cos ሾ2ߨሺݔݑ ൅ ݕ݀ݔሻሿ݀ݕݒ
∞

ି∞

 (3.7) 

 

,ݑ௜ሺܨܱܶ ሻݒ ൌ ඵܲܵܨሺݔ, ሻݕ · sen ሾ2ߨሺݔݑ ൅ ݕ݀ݔሻሿ݀ݕݒ
∞

ି∞

 (3.8) 

 

A função de transferência de modulação (MTF) corresponde ao valor absoluto da OTF, 

ou seja, o seu módulo (Equação (3.9)). A função de transferência de fase (PTF, de phase transfer 

function) expressa a o seu desvio de fase. (Equação (3.10)).  

 

,ݑሺܨܶܯ ሻݒ ൌ ඥሾܱܶܨ௥ሺݑ, ሻሿଶݒ ൅ ሾܱܶܨ௜ሺݑ,  ሻሿଶ (3.9)ݒ
 

,ݑሺܨܶܲ ሻݒ ൌ tanିଵ ൤
,ݑ௜ሺܨܱܶ ሻݒ
,ݑ௥ሺܨܱܶ ሻݒ

൨ (3.10) 

 

A medida da MTF é um conceito formulado com o objetivo de prover uma medida dos 

efeitos combinados da nitidez e resolução de um sistema de imagem (CURRY III et al, 1990). 

Assim, a MTF expressa uma tentativa de medir a quantidade de informações transferidas de um 

feixe de raios X modulado por um objeto para o sistema de registro de imagem. Com a utilização 
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da MTF é possível analisar as relações entre as modulações das amplitudes de entrada e saída de 

um sistema de imagem em função da frequência espacial do objeto. Dessa forma, a MTF 

representa a média entre a informação registrada e toda a informação disponível (CURRY III et 

al, 1990). 

   

ܨܶܯ ൌ
݋çãܽ݉ݎ݋݂݊ܫ ܽ݀ܽݎݐݏ݅݃݁ݎ
݋çãܽ݉ݎ݋݂݊ܫ ݈݁ݒí݊݋݌ݏ݅݀  (3.11) 

 
 

 

Pelo fato da informação registrada nunca poder ser maior que a informação disponível, o 

valor máximo da MTF é igual a 1. A  Figura 3.9 demonstra um exemplo de como a MTF pode 

ser capaz de avaliar a relação entre o objeto real e a imagem proporcionada em função das 

frequências espaciais.  

 
 

 
Figura 3.9 -  (A) relação entre a distribuição de intensidade de objetos senoidais de mesma amplitude e 

diferentes frequências espaciais e suas respectivas imagens; (B) a correspondente função de transferência 
de modulação (MTF) do sistema. (ROSSMANN, 1969). 

 

A curva da MTF pode ser utilizada para avaliar a nitidez com que determinada estrutura 

presente no objeto deve ser reproduzida na imagem. Além disso, para a radiologia, a MTF possui 

uma grande precisão na comparação da qualidade entre sistemas de imagem. Dessa forma, acaba 

sendo uma ferramenta importante no auxílio à escolha de um equipamento que melhor atende às 

necessidades de um determinado usuário (CURRY III et al, 1990). Além disso, o gráfico 
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proporcionado pela MTF pode oferecer uma análise sobre o limite de resolução do sistema. Esse 

limite é dado pelo valor da frequência espacial (ciclos/mm) onde a MTF é igual a zero. Esse valor 

representa a maior frequência espacial que poderá ser visualizada na imagem. Esse método 

também é chamado de primeiro mínimo da MTF (SCHIALBEL, 2000).  

Entretanto, em termos práticos, a medida proporcionada pelo primeiro mínimo não 

expressa realmente o poder de resolução do sistema, pois a informação referente ao primeiro 

mínimo já possui uma degradação muito grande. Assim, uma outra medida que expressa 

quantitativamente um valor favorável a uma análise é o valor encontrada para a frequência de 

corte do sistema, geralmente no ponto onde a função diminuiu 3,0 dB (70,7%). Esse valor 

expressa quais tamanhos de objetos podem ser visualizados sem um grau de degradação 

significativo. Assim, a MTF expressa com precisão um valor coerente referente à resolução 

espacial e a nitidez de equipamentos radiológicos. 

 

3.5 – Determinação da MTF de equipamentos mamográficos. 
 

Para aplicar a teoria das funções de transferências a sistemas radiológicos duas 

propriedades devem ser consideradas: linearidade e invariância espacial. Sabe-se, no entanto, que 

em sistemas radiográficos a linearidade é mantida até a formação da imagem e a partir do 

momento de aquisição da imagem pelo sistema de registro a transformação dos fótons em 

densidade óptica passa a ser não linear.  

Normalmente os sistemas de registro apresentam uma resposta logarítmica em relação à 

intensidade de radiação recebida (HAUS et al.,  1977) e (WOLBARST, 1993), necessitando dessa 

forma de uma “linearização” do sistema radiográfico para que a propriedade seja garantida. Essa 

propriedade pode ser garantida ao se considerar apenas a quantidade de raios X que interagem 

com o sistema de registro, ao invés de suas densidades ópticas. Essa conversão é dada pela curva 

sensitométrica do sistema de registro radiográfico (ROSSMANN, 1969).  
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Outro ponto importante é que ao se considerar todo o campo de radiação projetado pelo 

aparelho de radiodiagnóstico a propriedade de invariância espacial não ocorre, esse fato é devido 

ao fenômeno da característica de campo que faz com que o tamanho efetivo da projeção do 

ponto focal varie de acordo com a posição no campo. 

Ao se dividir o plano-imagem em regiões invariantes, onde o formato da imagem não 

varie apreciavelmente, e aplicando método das funções de transferência a cada uma dessas 

regiões é possível garantir condição de invariância espacial.  

Doi et al. (1982) estabeleceram um conjunto de procedimento para obtenção da OTF de 

um sistema de imagem radiográfica, que deve seguir os seguintes passos:  

 

1. Obtenção da imagem do ponto focal do aparelho de raios X no centro do campo 

(garantindo a propriedade de invariância espacial) utilizando o método da câmara 

de fenda ou pinhole. Quando utilizada a câmera de fenda, deve-se realizar pelo 

menos duas imagens, uma com a fenda posicionada na direção paralela e outra na 

direção perpendicular ao eixo catodo-anodo (para sistemas não isotrópicos). 

2. Varredura densitométrica da imagem obtida (fenda ou pinhole) utilizando um 

dispositivo chamado microdensitômetro, que fornece os valores das densidades 

ópticas presentes na imagem em função da distância de varredura. 

3. Determinação da curva sensitométrica do filme radiográfico utilizado para 

determinação da imagem do ponto focal. A curva sensitométrica pode ser 

determinada utilizando qualquer técnica convencional de sensitometria 

(geralmente utilizando um sensitômetro e um densitômetro comercial) ou 

utilizando uma das técnicas propostas no trabalho de Haus et al. (1977). 

4. Cálculo de uma função de espalhamento do sistema: função de espalhamento de 

ponto, no caso de imagem obtida com uma câmera de orifício ou a função de 

espalhamento de linha, para duas orientações, no caso de imagem obtida com 
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uma câmera de fenda (ROSSMANN, 1969). Para isto, deve-se utilizar a curva 

sensitométrica do filme para converter as densidades ópticas obtidas pela 

varredura densitométrica da imagem do ponto focal em exposição, garantindo 

assim a propriedade de linearidade. 

5. Finalmente, deve-se aplicar a transformada de Fourier na LSF ou na PSF para 

obter a função de transferência óptica (OTF) relativa ao ponto focal do sistema 

radiológico. 

 

Sabe-se, entretanto, que a aplicação prática dessa metodologia impõe varias limitações. O 

processo de alinhamento com o feixe central é extremamente subjetivo e em diversas vezes, para 

uma melhor precisão e rapidez, o próprio observador opta a se expor a radiação para alcançar os 

resultados mais rapidamente e com maior confiança. Além disso, durante o decorrer do teste 

pode haver um desalinhamento devido à própria movimentação do técnico ou troca de objetos 

simuladores. Outra dificuldade encontrada para realização desse método é devido não somente 

ao extenso aparato experimental, como também em função do tempo demandado para cumprir 

todas as etapas do processo.  

Dessa forma, a necessidade de se garantir as propriedades citadas, aliadas a complexidade 

prática e os equipamentos necessários, tornou o método das funções de transferências 

inadequado para aplicação nas rotinas de controle de qualidade da grande maioria dos 

departamentos radiológicos existentes no pais (DOI et al., 1982) , (VIEIRA et al., 2003), (RONG 

et al., 2003) e (CARTON et al., 2005). 

Por esse motivo, existe a grande necessidade de desenvolvimento de novas tecnologias 

mais simples para permitir a aplicação de medidas da resolução espacial de equipamentos de 

radiodiagnóstico utilizando a metodologia das funções de transferências.  
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CAPÍTULO 4 
Propriedades de Ruído e o NPS 

 

 
 
 

4.1 – Considerações iniciais. 
 

Um fator comum encontrado nas imagens radiológicas é a presença de ruídos. O ruído em 

imagens radiográficas corresponde a qualquer flutuação indesejada nas densidades ópticas 

encontrada em uma imagem radiológica. No entanto, essa flutuação indesejada além de não 

contribuir em nada para o diagnóstico ainda dificulta a visualização de alguma informação que 

possui uma relevância (KODAK, 1980). Existem vários tipos de ruídos encontrados nas imagens 

médicas, eles são classificados em sistemáticos e aleatórios (EVANS, 1981). Os ruídos 

sistemáticos são aqueles que estão sempre presentes nas imagens e não possuem variações 

significativas no caso de repetição do registro da informação. 

Outro exemplo no qual é possível se observar a presença do ruído sistemático é em um 

digitalizador que apresenta erros no processo de amostragem. Nesse caso, esses erros 

introduzidos na imagem pelo próprio sistema podem ser corrigidos, uma vez que, esses ruídos 

podem ser deterministicamente modelados. 
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 O outro caso de ruídos que podem ser observados na radiologia são os ruídos aleatórios. 

Esses ruídos não obedecem a nenhum padrão estacionário e se apresentam em maior 

concentração ao comparar com o ruído total da imagem. Outro fator importante relacionado aos 

ruídos aleatórios é que sua correção é muito difícil pelo fato de sua natureza ser totalmente 

aleatória, sendo difícil prever seu comportamento (BARRET e SWINDELL, 1981).  

 Os ruídos aleatórios encontrados em uma imagem radiológica podem ser o ruído 

quântico, ruído estrutural e o ruído proporcionado pela granularidade do filme (ROSSMANN, 

1963). Outros dois casos que também pode ser incluídos como ruídos aleatórios são os ruídos 

eletrônicos, proporcionados pelos sistemas de registros digitais, e o ruído inserido pela radiação 

espalhada, dada pela interação dos fótons de raios X com a matéria (BARRET e SWINDELL, 

1981). 

 No entanto, o ruído causado pela granularidade do filme não possui relevância 

significativa, pois somente é observado com uma lente de aumento nos fatores entre 5X e 10X 

(CURRY III et al., 1990). O ruído estrutural é aquele proporcionado por falhas nas estruturas do 

próprio sistema tela filme, como variações de espessura dos écrans ou imperfeições físicas do 

material fluorescente. Todavia, esse tipo de ruído pode ser desprezado, visto que esses problemas 

podem ser facilmente identificados e corrigidos em rotinas de controle de qualidade.   

O ruído quântico (quantum mottle) é proporcionado pela flutuação estatística no número de 

quanta por unidade de área absorvida pela tela-intensificadora. Denomina-se “quanta” a unidade 

discreta de energia carregada pelo fóton de raios X.  

O ruído quântico será mais significativo quando a flutuação estatística dos fótons possuir 

alto desvio padrão. Esse fenômeno pode ser mais intenso quanto menor o número de fótons 

absorvidos (CURRY III et al., 1990).  

De acordo com a literatura, a densidade espectral de ruído (NPS, de noise power spectrum), 

também citado como espectro de Wiener, pode ser considerado como o melhor descritor 

genérico para as propriedades de ruído de um sistema de imagem (AUFRICHTIG et al.,  2001).  
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4.2 – Espalhamento coerente. 
 

 O nome de espalhamento coerente é definido para as interações na qual a radiação 

incidente sofre alteração da sua trajetória original, sem afetar o seu comprimento de onda.  

Existem dois tipos de espalhamento coerente, o espalhamento Thomson e o espalhamento 

Rayleigh.  

 Na interação dada pelo espalhamento Thomson apenas um elétron é envolvido. Contudo, 

o espalhamento Rayleigh pode ser definido como resultado de uma interação cooperativa com 

todos os elétrons do átomo. Ambos os tipos de espalhamentos podem ser definidos como uma 

interação entre partículas e ondas, e também podem ser encontrados na literatura com nome de 

espalhamento clássico (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983) e (CURRY III et al.,  1990). 

 Quando uma radiação de baixa energia incide em um elétron, esta transfere sua energia 

causando no elétron uma vibração na frequência da radiação incidente. Por serem partículas 

carregadas, os elétrons podem emitir radiação. Assim, quando os elétrons retornam ao seu estado 

natural, a energia absorvida é emitida na forma de uma radiação eletromagnética com mesmas 

características da radiação incidente. Nessa interação entre os raios X e a matéria não ocorre 

ionização (CURRY III et al.,  1990), (SPRAWS, 1987), (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983). 

 

4.3 – Efeito fotoelétrico. 
 
Para melhor entender o mecanismo do efeito fotoelétrico primeiramente é necessário 

conhecer a estrutura atômica. O núcleo do átomo é uma estrutura extremamente importante para 

esse tipo de interação. Devido a sua carga positiva o núcleo do átomo exerce uma força de 

atração sobre os elétrons, os quais possuem cargas negativas, mantendo-os, portanto, em suas 

específicas órbitas.  

Dá-se o nome de eletrosfera a região onde há a maior probabilidade de se encontrar um 

elétron. Essa região é dividida em camadas, as quais são nomeadas de K a Q. A camada K pode 
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abrigar no máximo 2 elétrons. Caso um átomo possua um número maior de elétrons eles são 

divididos entre as outras camadas seguindo a regra de distribuição por subníveis de energia de 

Linnus Pauling.  Cada camada possui uma energia de ligação específica. Os elétrons mais 

próximos ao núcleo possuem energia de ligação maior quando comparados com os elétrons das 

camadas mais distantes. O valor da energia de ligação das camadas eletrônicas é definido pelo 

numero atômico. Logo, a camada K apresenta maior energia de ligação em elementos que possui 

maior numero atômico (CURRY III et al.,  1990).  

O efeito fotoelétrico ocorre quando um fóton incidente, com uma energia hv ligeiramente 

maior que a energia de ligação, doa toda sua energia ao elétron, sendo completamente absorvido 

(CHAN e DOI, 1983). O elétron é então ejetado de sua camada, deixando o átomo no estado 

excitado. Esse processo pode ocorrer em todas as camadas, mas normalmente ocorre nas 

camadas mais internas. Dessa forma, a ejeção desse elétron pode causar uma lacuna em uma das 

camadas.  

Após a ejeção do elétron de uma órbita do átomo, a lacuna formada pelo efeito 

fotoelétrico é preenchida por um rearranjo eletrônico. Nesse rearranjo eletrônico um elétron da 

camada superior emite uma radiação característica e muda de camada preenchendo a lacuna, 

criando um íon positivo (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983), (CURRY III et al.,  1990).  

 

4.4 – Espalhamento Compton. 
 

 Normalmente a maioria da radiação espalhada que ocorre nos exames de radiodiagnóstico 

é proveniente do espalhamento Compton.  O espalhamento Compton ocorre quando um fóton 

de energia relativamente alta interage com um elétron, ejetando-o de sua órbita. O fóton, no 

entanto, não é absorvido como no efeito fotoelétrico, mas sim desviado de sua trajetória original 

pelo elétron tornando-se, portanto, um fóton espalhado.   
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Assim, nesse processo é produzido um par de íons, sendo um átomo (íon positivo) e um 

elétron. Esse elétron é nomeado de elétron de recuo (CURRY III et al.,  1990).  A energia do 

fóton incidente é distribuída de duas formas. Parte dela é doada ao elétron de recuo como energia 

cinética, e a parte restante continua com o fóton espalhado. O fóton espalhado pode mudar sua 

trajetória original em até 180º (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983), (ATTIX, 1986) e (CURRY III 

et al.,  1990).   

   

4.5 – Ruído em imagens radiográficas.  
 

 O ruído quântico é definido como uma variação estatística no número de fótons de raios 

X presentes em um feixe radiográfico. Essa variação proporciona na imagem o aparecimento de 

pequenos pontos com intensidades diferentes. Utilizando-se baixos níveis de exposição é possível 

notar a presença desse tipo de ruído, pois se torna visível ao olho. Seus efeitos podem causar 

diagnósticos imprecisos, visto que, sua presença altera a habilidade de enxergar estruturas 

pequenas com baixo contraste (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983).  

O ruído quântico não pode ser completamente removido, mas existem várias técnicas que 

podem amenizá-lo (LU et al.,  2001),  (MASCARENHAS et al.,  1999),  (MCLOUGHLIN et al.,  

2004) e  (SIMONCELLI et al.,  1996).  Outro modo de redução do ruído pode ser feito 

facilmente apenas pelo aumento efetivo do número de fótons incidentes na imagem. Isso pode 

ser feito aumentando a corrente aplicada ao filamento do catodo ou aumentando o tempo de 

exposição (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983) e (CURRY III et al.,  1990).  

Portanto, quando menor o número de fótons incidindo no sistema de registro, maior será 

a flutuação estatística da energia desses fótons. Logo, o ruído quântico presente na imagem, nesse 

caso, será maior (CURRY III et al.,  1990).   

A Figura 4.1 demonstra o ruído proporcionado pela própria exposição. É possível notar 

que quanto maior dose absorvida menor é o nível de ruído.  
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Figura 4.1 - Exemplo de ruído radiográfico gerado por um sistema écran/filme. A radiografia (A) apresenta 

maior ruído quântico do que a radiografia (B) devido ao número menor de fótons (menor exposição) 
(JOHNS e CUNNINGHAM, 1983). 

 

Geralmente, o ruído encontrado na radiologia é causado pelos fótons difundidos por 

algum tipo de processo de espalhamento, seja ele coerente ou incoerente. Esses fótons 

introduzem nas imagens uma degradação, visto que, sua presença não pode ser diferenciada dos 

fótons primários pelo sistema receptor (SPRAWLS, 1995). No caso específico da mamografia, o 

ruído predominante é oriundo do processo de aquisição com baixo número de fótons. Nesse 

caso o ruído pode ser modelado por uma distribuição estatística de Poisson (BETHEA e 

DURAN, 1995).  

Considerando regiões adjacentes que foram uniformemente irradiadas é possível verificar 

que o número de fótons varia aleatoriamente em torno de uma média (HUDA e SLONE, 1994). 

Portanto, o desvio entre o número de fótons de cada região e a média segue a distribuição de 

Poisson (WOLBARST, 1993). 

A distribuição estatística de Poisson pode ser definida como uma distribuição de 

probabilidade discreta. Essa distribuição expressa a probabilidade de ocorrência de um evento 

aleatório em um determinado período de tempo ou espaço, caso estes ocorram com uma taxa 

média conhecida e que um evento seja independente do tempo decorrido desde a última 
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ocorrência. A probabilidade de que existam exatamente ݇ ocorrências (sendo ݇ um número 

inteiro não negativo) é dada pela Equação (4.1. 

݂ሺ݇, ሻߣ ൌ ܲሺܺ ൌ ݇ሻ ൌ
݁ିఒ௧ݐߣ௞

݇!
 (4.1) 

 

na qual, 

 ݁ corresponde a base do logaritmo natural (݁ = 2,71...); 

  ݇! consiste no fatorial de ݇; 

 ;denota um número real igual a taxa média do processo ߣ 

 .expressa o intervalo de tempo ou espaço ݐ 

 

Conforme ilustrado na Figura 4.2, na distribuição estatística de Poisson há variação no 

número real de fótons absorvidos por unidade de área do receptor de imagem. Se a densidade 

óptica média em uma área qualquer de um filme radiográfico uniformemente exposto for N, 

considerando a distribuição de Poisson, cerca de 68% de todos os fótons produzirão densidade 

óptica que estão dentro da faixa  ܰ േ √ܰ ; 16% produzirão densidade óptica maior que ܰ ൅ √ܰ 

e 16% menor que  ܰ െ √ܰ.  

 

 
Figura 4.2 - Distribuição da densidade óptica em um filme radiográfico exposto uniformemente. 
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Um tipo de ruído muito comum em sistemas de registro analógicos é aquele 

proporcionado pela estrutura do sistema de registro. O próprio filme introduz na imagem um 

ruído devido ao tamanho finito dos grãos de haleto de prata, o qual é chamado de granularidade 

do filme. Um outro fato que chama atenção é o ruído introduzido pela variação aleatória na 

sensibilidade das telas intensificadoras, chamado de ruído estrutural.  

Com o desenvolvimento da tecnologia digital outro tipo de ruído foi incorporado nas 

imagens médicas, o ruído eletrônico (BARRET e SWIDELL, 1981) (CURRY III et al.,  1990).  O 

ruído eletrônico é procedente do próprio sistema digital de aquisição, sendo modelado por um 

ruído Gaussiano sendo incorporado no processo de aquisição da imagem como um termo aditivo 

como é demonstrado na Equação (4.2) (SNYDER, 1993). 

 
 

݃´ሺݔ, ሻݕ ൌ ݃ሺݔ, ሻݕ ൅ ݊ሺݔ, ሻݕ (4.2) 
 

Sendo,   

  ݃´ሺݔ,  ;ሻ a imagem borrada por uma função de degradaçãoݕ

  ݊ሺݔ, ,ݔሻ o ruído aditivo incorporado na imagem ݃ሺݕ   .ሻݕ

 

 Assim, a imagem obtida dada por g´(x,y) corresponde a uma operação de adição entre a 

imagem degradada não somente por um sistema físico de aquisição, mas também pelo próprio 

ruído quântico, e o ruído proporcional ao sistema eletrônico de aquisição.    

 Vários trabalhos vêm sendo desenvolvidos a fim de avaliar o impacto causado pela 

presença do ruído no diagnóstico médico. Muitos desses trabalhos evidenciaram que, de fato, a 

diminuição da resolução espacial causa certo impacto sobre o desempenho do diagnóstico. 

Entretanto, o aumento significativo da presença de ruído quântico pode causar um impacto 

maior que o da própria resolução espacial. Na mamografia, a presença de ruído quântico gera 

uma notória dificuldade na detecção de microcalcificações e na classificação de nódulos, 
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principalmente no que diz respeito à sua malignidade (ROEHRIG et al.,  1995), (GAGNE et al.,  

2001), (GAGNE et al.,  2003), (GAGNE et al.,  2006) e (SAUDERS et al.,  2007). 

Dessa forma, é possível verificar que a resolução espacial aparenta ter pouco efeito em 

um sistema com alto nível de ruído. Portanto, é indicativo que o ruído quântico tem influência 

predominante na qualidade da imagem.  Nesse sentido, pesquisas para redução de ruído tornam-

se um tema relevante a fim de favorecer o diagnóstico médico de qualidade.  

 
 
4.6 – Relação sinal/ruído.  

 

A relação sinal/ruído (SNR, de signal to noise ratio) pode ser definida como a razão do valor 

médio do sinal pelo seu desvio quadrático médio. Denomina-se sinal, toda a informação útil que 

contribui efetivamente para o diagnóstico médico. Se o sistema de imagens for um dispositivo 

ideal a contagem dos fótons é perfeita. Nesse caso a SNR medida na imagem produzida é 

simplesmente proporcional a raiz quadrada do numero de fótons na região de interesse, como é 

demonstrado na Equação (4.3) (BARRET e SWIDELL, 1981).  

 

 

ܴܵܰ ൌ
ܰ
√ܰ

ൌ √ܰ (4.3) 

 
 
 
 

A Equação (4.3) indica que a SNR aumenta com a raiz quadrada do número de fótons, ou 

seja, o ruído quântico diminui quanto mais se aumenta a exposição de radiação. Todavia, os 

dispositivos usados na radiologia não são ideais. A contagem dos fótons nesses dispositivos, 

utilizados para a formação de uma imagem é aproximadamente de 100 fótons/mm2, o que torna 

o ruído quântico um parâmetro limitante na radiologia (HUDA e SLONE, 1994).  
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4.7 – Espectro de potência do ruído.  
 
Vários métodos para a obtenção do NPS são citados na literatura, no entanto, mesmo não 

sendo a metodologia mais recente da literatura, usualmente para se obter o NPS é feita uma 

exposição uniforme sobre algum material espalhador (DOI et al., 1982).  

 O método proposto para obtenção do NPS tem como finalidade avaliar a intensidade dos 

pixels que compõem uma imagem em função da distância de varredura. Na teoria, quando uma 

imagem é considerada uniforme, as intensidades de todos os pixels presentes na imagem 

deveriam possuir o mesmo valor. No entanto, na prática, imagens produzidas por equipamentos 

radiológicos produzem uma variação da intensidade em torno de um valor médio, devido a 

presença do ruído de natureza quântica (WOLBARST, 1993). Dessa forma, ao subtrair os valores 

de cada pixel pelo valor médio de todos os pixels presentes na imagem, é possível obter uma 

função denominada de figura de ruído (Figura 4.3). A figura de ruído representa toda flutuação 

indesejada presente em uma imagem e pode ser descrita pela Equação (4.4). 

 

,ݔሺܴܨ ሻݕ ൌ ݃ሺݔ, ሻݕ െ ܲଓݏ݈݁ݔതതതതതതതത (4.4) 
 

na qual FR(x,y) representa a figura de ruído obtida para a imagem uniforme g(x,y) e ܲଓݏ݈݁ݔതതതതതതതത refere-

se a média dos pixels existentes na imagem.  

 

 
Figura 4.3 - Processo de obtenção da figura de ruído em uma imagem uniforme (ALBUQUERQUE, 2001). 
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 Ao utilizar a metodologia proposta por Welch (1967), as figuras de ruído devem ser 

selecionadas internamente à região de interesse pré-selecionada. Para realizar o cálculo do NPS é 

necessário desempenhar uma correção estatística, já que um número finito de amostras é utilizado. 

Além dessa correção estatística, também é necessário realizar um ajuste de unidades 

(ALBUQUERQUE, 2001).  Sendo assim, a equação proposta para o cálculo da densidade espectral 

de ruído NPS(u,v) é (WELCH, 1967):  

 

 

ܰܲܵሺݑ, ሻݒ ൌ
ܽଶ

ܰଶ ·
݊

݊ െ 1 ·
1
݊෍

|ृሼܴܨ௜ሺݔ, ሻሽ|ଶݕ
௡ିଵ

௜ୀ଴

 (4.6) 

 

 

na qual,  

n é a quantidade de figuras de ruído extraídas da imagem; 

N refere-se à dimensão, em pixels, de das figuras de ruído; 

a é o tamanho do pixel utilizado na digitalização da imagem 

FRi é a i-ésima figura de ruído 

 

 Dessa forma, é previsível que ao aumentar o número de amostras e o tamanho da janela 

de amostragem da figura de ruído, há uma redução significativa no erro da medida. Em 

contraposição a isso, o aumento no tamanho do pixel reflete no aumento também do erro na 

medida. Segundo Barret e Swidell (1981) é possível calcular o erro no cálculo do NPS utilizando 

número finito de amostras a partir da equação:   

 

 

ߪ ൌ ට
ܽ

݊ · ܰ (4.7) 
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CAPÍTULO 5 
Propriedades de Contraste e a Curva H&D 

 

 
 
 

5.1 – Considerações iniciais. 
 

A ferramenta principal para efetuar um diagnóstico médico a partir de um aparelho de 

raios X é a imagem produzida por ele. A exatidão de um exame de uma imagem radiográfica 

depende, em parte, da visibilidade das informações contidas no filme. Entender a relação entre a 

exposição recebida pelo sistema de registro e a maneira que ele responde a essa exposição é 

essencial para uma escolha inteligente das propriedades dos fatores de exposição e o ajuste do 

sistema de registro que será utilizado, provendo o máximo de informação contida no filme 

(CURRY III et al.,  1990). A corrente do tubo e o tempo de exposição, ou o produto entre estes 

parâmetros, chamado de mAs fazem efeito sobre a densidade da imagem registrada, ou seja, o seu 

resultado é o quanto a imagem será enegrecida. A tensão de pico aplicada ao tubo (kVp), tem 

relação direta com o contraste da imagem, isso é, qual o tipo de estrutura (osso, tecido gorduroso, 

tecido fibroso) deverá estar presente com o melhor contraste na imagem. Além disso, as 

informações contidas nas imagens devem estar bem claras para os olhos dos radiologistas. Assim, 
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dois fatores determinantes são importantes para visualização dessas informações: o contraste e a 

qualidade da imagem.  

De certa forma, essa visualização é um tanto subjetiva e ocasiona muitos problemas em 

relação à visibilidade da informação contida nas imagens, visto que na análise das imagens 

radiográficas deve-se levar em consideração o estado físico e metal pertinente ao observador em 

questão. Todavia, não existe uma relação bem definida entre o número de informações realmente 

contidas no filme e a precisão que essas informações serão interpretadas. No entanto, é 

facilmente entendível que para um diagnóstico adequado, as informações contidas na imagem 

devem no mínimo possuir contraste entre si, para que assim elas possam ser identificadas 

(CURRY III et al., 1990). 

 

5.2 – Densidade óptica. 
 

Quando um feixe de raios X interage com um material, parcelas do feixe são absorvidas. 

Essa absorção depende das características do material, como espessura, composição do material e 

também a qualidade do feixe. As variações na intensidade do feixe é o mecanismo pelo qual o 

feixe de raios X adquire informação. O padrão reconhecido pela variação da intensidade dos raios 

X é chamado de radiografia e é exemplificado na Figura 5.1 (CURRY III, et al.,  1990). 

 

 
Figura 5.1 - Ilustração da formação da imagem radiológica  (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983). 
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O grau de atenuação das estruturas aos raios X define a intensidade da radiação que será 

impressa no filme. Quanto maior a absorção de uma estrutura, mais clara será a imagem desta no 

filme radiográfico. As diferenças entre os diversos níveis de atenuação pelas estruturas internas 

do corpo determinam os diferentes níveis de escurecimento no filme, que é medido a partir da 

medida de um parâmetro chamado densidade óptica (DO), que pode ser calculado utilizando a 

Equação 5.1 (CURRY III et al.,  1990): 

 

ܱܦ ൌ ଵ଴݃݋݈ ൬
଴ܫ
௧ܫ
൰ (5.1) 

 

sendo,I0 a intensidade de luz incidente no filme e It a luz transmitida. 

 
A densidade óptica é uma medida da opacidade do filme radiográfico. Quanto mais 

escura uma região, maior será o valor da sua densidade óptica. Os níveis de densidades ópticas 

consideradas úteis para uso em radiologia diagnóstica estão compreendidos entre 0,3 e 2,0 DO 

(CURRY III et al.,  1990). 

 

5.3 – Contraste radiográfico. 
 

O contraste radiográfico corresponde à diferença nas densidades ópticas entre regiões 

adjacentes em uma mesma imagem. Se o objeto a ser radiografado é formado por estruturas que 

possuem diferentes níveis de absorção aos fótons de raios X, então o padrão a ser registrado no 

filme apresentará diferentes intensidades. 

Quanto maior a diferença entre as densidades ópticas no filme radiográfico, maior será o 

contraste percebido e, portanto, maior facilidade será oferecida para a interpretação médica. O 

contraste pode ser determinado tanto pelo contraste do objeto, que é causado pelos diferentes 

níveis de absorção entre as estruturas internas do objeto radiografado, como pelo contraste do 
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receptor, que é relativo ao sistema de registro, que pode aumentar ou reduzir o contraste do 

objeto. O contraste do receptor do sistema écran-filme (equipamento analógico) descreve sua 

resposta aos diferentes níveis de intensidades dos raios X, que é determinado em parte pelo 

processo de fabricação e revelação do filme e também pelas propriedades de fluorescência do 

écran, que pode ser observado através de sua curva sensitométrica. Nos sistemas digitais, o 

contraste do receptor é determinado pela sensibilidade das placas CCDs e pelo número de bits do 

conversor A/D (WOLBARST, 1993).  

 

 

Figura 5.2 - Exemplo do contraste radiográfico: diferentes estruturas geram diferentes níveis de 
enegrecimento no filme (WOLBARST, 1993). 

 

5.4 – Filmes e telas intensificadoras. 
 

O filme radiológico geralmente apresenta baixa sensibilidade à radiação, portanto, para 

conseguir um nível de escurecimento aceitável no filme seria necessária uma alta dose de radiação 

no paciente. Para que isso não ocorra, os filmes radiográficos são sensíveis à luz e são utilizados 

juntamente com uma tela fluorescente, com capacidade de converter cada fóton de raios X em 

um feixe de fótons de luz visível, que é absorvido pelo filme radiográfico (WOLBARST, 1993).  
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A tela fluorescente utilizada com o filme é conhecida como écran reforçador ou tela 

intensificadora e sua utilização possibilita uma significativa diminuição da dose de radiação 

absorvida ao paciente, e também diminui o tempo de exposição durante o exame mamográfico. 

Porém, com o uso do écran a imagem acaba tendo certo grau de borramento devido ao 

espalhamento do feixe de luz, o que acarreta uma diminuição da resolução do sistema, 

degradando a qualidade da imagem (CURRY III et al.,  1990) e (WOLBARST, 1993). 

O filme radiográfico é formado basicamente por quatro camadas: a camada protetora, a 

base, a interface e a emulsão. A região do filme que é responsável pela formação da imagem é a 

emulsão e a sustentação do filme é provida pela base (CURRY III et al.,  1990).  

A eficiência de um écran em converter raios X em luz e a sensibilidade do filme 

radiográfico à luz pode ser expressa em termos da velocidade do sistema écran-filme (ou sistema 

tela-filme), que é determinada pela inclinação da porção linear da curva sensitométrica. Desta 

forma, quanto mais veloz é o sistema écran-filme, menos radiação é necessária para formar a 

imagem e melhor é o contraste. Todavia, a faixa útil (latitude) para o exame radiográfico também 

será menor (WOLBARST, 1993) e (CURRY III et al.,  1990).  

 Portanto, as características da curva sensitométrica são importantes para a determinação 

do tipo de filme ou sistema écran-filme que deverá ser utilizado em um determinado exame 

radiográfico, objetivando produzir imagens com a melhor qualidade possível. 

 

5.5 – Curva sensitométrica. 
 

Para descrever a resposta de um sistema de registro de imagem à intensidade de radiação 

incidente é utilizado um gráfico chamado de curva sensitométrica, curva H&D ou simplesmente 

curva característica. O gráfico da curva sensitométrica relaciona a exposição radiográfica com a 

densidade óptica produzida na imagem. Por meio da curva característica do sistema de registro é 

possível obter informações relevantes sobre o contraste, a sensibilidade e a latitude, conforme ilustra 
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a Figura 5.3. A latitude corresponde à parte linear da curva característica e determina a qual a faixa 

de exposição que irá produzir o maior contraste em um exame de radiodiagnóstico. Considerando 

um sistema de registro analógico, a curva sensitométrica produz duas regiões com contraste 

insatisfatório chamados de base e patamar. Nessas regiões grandes variações na exposição produzem 

variações insignificantes em termos de DO, seja por saturação (patamar) ou sub-exposição (base) 

(CURRY III et al., 1990).    

 

 
Figura 5.3 - Curva Sensitométrica de um sistema tela-filme em radiodiagnóstico 

 

A eficiência ou a sensibilidade de um sistema de registro, seja ele digital ou analógico, pode 

ser expressa em termos da velocidade do sistema de aquisição. A velocidade pode ser determinada 

pela inclinação da porção linear, ou latitude, da curva sensitométrica. A inclinação da curva, 

usualmente chamada de fator gama (γ), pode ser calculada utilizando a Equação 5.2.  

 

ߛ ൌ
ଶܱܦ െ ܦ ଵܱ

log ଶܧ െ logܧଵ
 (5.2) 

 
 Na qual DO1 e DO2 são as densidades ópticas dos limites inferior e superior, 

respectivamente, da região de latitude da curva e E1 e E2 as exposições correspondentes.  
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CAPÍTULO 6 
Eficiência na Detecção Quântica 

 

 
 
 

6.1 – Considerações iniciais. 
 

Quando um feixe de radiação atinge um sistema de registro, nem todos os fótons 

incidentes são efetivamente detectados e convertidos em sinal (HART e SMITH, 1992). 

Normalmente, os detectores de radiação necessitam de um pacote mínimo de energia para serem 

ativados e, mesmo após a detecção de certa quantidade de quanta, outras fontes de ruído do 

sistema continuam a degradar a informação na imagem final. Portanto, essas influências 

conjuntas se expressam na relação sinal/ruído da imagem final (BARRET e SWINDELL, 1981). 

Apesar de os sistemas de imagem radiográficas estarem sujeitos a vários tipos de ruído, o ruído 

quântico é o predominante nas imagens radiográficas.  

Assumindo que todo o ruído presente na imagem radiográfica é unicamente proveniente 

do ruído quântico, tem-se a definição da eficiência na detecção quântica (DQE, de detective 

quantum efficiency) como a razão quadrática entre a relação sinal/ruído da imagem de entrada e a 

imagem de saída obtida pelo sistema de imagem (BARRET e SWINDELL, 1981) e 
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(ALBUQUERQUE, 2001). A interpretação física da grandeza apresentada pelo DQE expressa a 

eficiência do sistema em detectar um quanta de radiação considerando toda a degradação 

presente na imagem final. A eficiência com que os fatores de radiação são utilizados para a 

formação das imagens, ou seja, a eficiência quântica na detecção desses fatores receptores de 

imagem determina o nível de ruído do sistema e é um parâmetro importante na avaliação de seu 

desempenho. Neste processo são relevantes o percentual de raios X incidentes, o percentual de 

raios X que serão absorvidos e o percentual dos raios X transferidos e utilizados na formação da 

imagem.  

 
 

6.2 – Fundamentos teóricos. 
 

O DQE é descrito na literatura como o principal parâmetro físico com a característica de 

avaliar a reprodução do sinal de entrada e a geração de ruído em um sistema de imagem 

(BARRET e SWINDELL, 1981), (HART e SMITH, 1992), (WOLBARST, 1993), (ICRU, 2005), 

(ALBUQUERQUE, 2001) e (AUFRICHTIG et al, 2001).  

A quantidade de ruído na imagem é inversamente proporcional ao DQE (BARRET e 

SWINDELL, 1981), (EVANS, 1981) e (CURRY III et al.,  1990). Normalmente, a quantidade de 

ruído considerada aceitável na imagem é fator determinante das doses de exposição. Quanto 

maior o DQE, menor a dose de radiação que deve ser utilizada na produção da imagem, ou seja, 

pode-se produzir uma mesma imagem com metade da dose de raios X quando a eficiência na 

conversão de um sistema é o dobro. Assim, uma dose na entrada duas vezes mais baixa produzirá 

a mesma quantidade de ruído na imagem final e um mais alto DQE resultará uma imagem de 

melhor qualidade. Portanto, para se obter uma boa imagem com ótimo contraste e reprodução de 

detalhes com baixo ruído, deve-se considerar um sistema com mais alto DQE possível. Para os 

sistemas mamográficos, a medida do DQE é de extrema importância, já que a dose utilizada no 
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exame das mamas é um parâmetro muito importante para se definir a segurança e a 

confiabilidade do procedimento.  

O cálculo do DQE, em função da frequência espacial, pode ser feito a partir da 

determinação da MTF, da curva sensitométrica e do NPS do sistema de imagem 

(ALBUQUERQUE, 2001). Com isso, tem-se a medida de um parâmetro que permite estabelecer 

um padrão de qualidade desejável para cada equipamento radiológico, com estimativa da 

qualidade da imagem produzida e da segurança técnica do diagnóstico (HART e SMITH, 1992) e 

(WORKMAN e BRETTLE, 1997).  

Assim, a avaliação de um sistema de imagem mamográfica pelo DQE permite a 

otimização dos valores de doses estabelecidos como referência e pode permitir uma redução da 

exposição à radiação pelo paciente durante o exame radiológico. 

O DQE pode ser definido como a normalização do ruído quadrático equivalente (NEQ, 

de noise equivalent quanta) na imagem de saída em função do número de quanta incidente por área 

de detecção. A obtenção do NEQ é definida pela relação entre o fator gama (γ), a MTF e o NPS, 

conforme mostra a Equação (6.1.  

 

 

ሻݒሺܧܳܰ ൌ
ሺߛ. logଵ଴ ݁ሻଶ.ܨܶܯሺݒሻଶ

ܰܲܵሺݒሻ  (6.1) 

 

Assim, a partir da obtenção do NQE é possível calcular diretamente o DQE utilizando a 

Equação (6.2. 

 

 

ሻݒሺܧܳܦ ൌ
ሻݒሺܧܳܰ
Φ

ൌ
ሺߛ. logଵ଴ ݁ሻଶ.ܨܶܯሺݒሻଶ

Φ. ܰܲܵሺݒሻ  (6.2) 
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Sendo Φ a fluência total dos fótons do espectro de emissão de radiação após a interação 

com um material absorvedor. Pode-se estimar a fluência dos fótons diretamente a partir do 

espectro de radiação de um equipamento radiológico utilizando a Equação (6.3 (HANAM, 1992). 

 

Φ ൌ නΨሺ݄ݒሻ ·
ߤ
ߩ
ሺ݄ݒሻ

∞

଴

 (6.3) ݒ݄߲

 

na qual Ψ representa a fluência dos fótons por energia (espectro de radiação) e µ/ρ é o 

coeficiente de atenuação em massa em função da energia do material atenuador utilizado.  

 

6.3 – Revisão da literatura. 
 

Nessa seção será feita uma breve revisão da literatura sobre estudos prévios utilizando os 

parâmetros de qualidade da imagem empregados nesse trabalho de forma a estabelecer uma visão 

atual do estado da arte referente às mais novas metodologias desenvolvidas.   

Mesmo sendo um método antigo, a medida das dimensões do ponto focal utilizando uma 

câmera de fenda continua sendo a metodologia mais usual para obtenção desse parâmetro tão 

importante relativo à resolução espacial de equipamentos radiográficos (BRANDFORD et al., 

1999), (ANN-KATHERINE et al., 2005), (KYPRIANOU et al., 2005) e  (LAZZARI et al., 2007).  

Ainda relacionado à avaliação da resolução espacial a utilização dos métodos das funções 

de transferência tomou proporções acima das expectativas, visto que, apesar de ser um método 

complexo para ser aplicado, os seus resultados proporcionam uma análise completa da nitidez da 

imagem, podendo ser aplicado para medir não somente a resolução do aparelho mas também a 

resolução proporcionada pelo próprio sistema de aquisição. Além disso, a MTF é um importante 

parâmetro para comparação entre equipamentos (MAIDMENT e ALBERT, 2003), 
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(HOHEISEL et al., 2004),  (NEITZEL et al., 2004), (ANN-KATHERINE et al., 2005) e 

(MONNIN et al., 2007).    

Outro fator largamente estudado no âmbito da formação de imagens radiográficas é a 

influência do ruído na qualidade da imagem. Diversos fatores são citados na literatura como bons 

descritores de ruído, no entanto, medidas indicativas da densidade espectral de ruído NPS são 

largamente utilizadas para avaliar e comparar a quantidade de ruído presente em imagem 

(SAUNDERS et al., 2005), (MONNIN et al., 2006) e (MONNIN et al., 2007).  

Por fim, dentre todos os paramentos atuais de qualidade da imagem o que sobressai é o 

DQE. Além de realizar comparações entre sistemas diferentes, o DQE também é utilizado para 

avaliar a qualidade do equipamento como um todo, levando em consideração a resolução 

espacial, o contraste e o ruído. Além de todos esses fatores o DQE ainda permite uma 

informação única que nenhum outro parâmetro citado sozinho pode fornecer que é dado pela 

relação entre a dose utilizado no exame e a segurança radiológica da prática (DAVIDSON et al., 

2003), (SAUNDERS et al., 2005), (KYPRIANOU et al., 2005), (MONNIN et al., 2006), (SAMEI 

et al., 2006), (MONNIN et al., 2007) (GHETTI et al., 2008) e (HAJDOK et al., 2008). 
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CAPÍTULO 7 
Materiais e Métodos 

 

 
 
 

7.1 – Considerações iniciais. 
 

 Nesse capítulo serão abordados os procedimentos práticos e as metodologias 

desenvolvidas para obtenção dos três principais parâmetros de qualidade da imagem 

recomendados pelo ICRU, os quais já foram apresentados nos capítulos anteriores. Assim, o 

presente projeto de pesquisa fornece subsídios para uma análise completa da resolução espacial, 

pelo método das funções de transferência (MTF), da resolução de níveis de cinza, pela curva 

sensitométrica, e o ruído, pelo espectro de potência do ruído (NPS).  Além disso, a esse trabalho 

também foi incorporada a medida do DQE, a qual fornece uma análise conjunta dos três 

parâmetros citados, levando em consideração a segurança do exame. Para todos os parâmetros 

físicos calculados foram realizadas uma análise estatística de propagação erros, fornecida pelo 

estudo da incerteza no processo de medidas.   

 Para realizar as análises propostas, foram desenvolvidos vários objetos simuladores, os 

quais permitiram a obtenção de imagens padronizadas. Para avaliar as imagens adquiridas, foi 

elaborado um sistema computacional, que se utiliza de técnicas de processamento de imagens 
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digitais para obter os parâmetros necessários para o cálculo do DQE. Dessa forma,  algoritmos 

desenvolvidos foram posteriormente implementados em linguagem de programação Java 

utilizando, em muitos casos, métodos da API Java Advanced Imaging (JAI). Para essa 

implementação foi utilizado a ferramenta NetBeans IDE 6.7.1, a qual permitiu construir 

interfaces gráficas de modo prático.   

 

7.2 – Método computacional para determinação da MTF 
 

 Como já demonstrado no capítulo 3, existem vários fatores que tornam a aplicação 

prática dos métodos das funções de transferências, de certa forma, complexa. Além do processo 

de alinhamento com o feixe central, o procedimento de revelação dos filmes e a varredura 

densitométrica (com um microdensitômetro) consomem um grande tempo para serem realizados. 

Outro problema que pode ser citado é a necessidade de linearização da imagem, pois as películas 

radiográficas não respondem de forma linear a exposição.  

Nos sistemas radiológicos a linearidade é mantida somente até a formação do feixe de 

radiação que contém a imagem latente. A transformação da imagem latente em densidades 

ópticas no filme radiográfico é um processo não linear, sendo necessária, portanto, uma 

“linearização” do sistema radiográfico para que a propriedade seja garantida. Isto pode ser feito 

considerando a exposição efetiva de raios X que atinge o filme em vez da sua densidade óptica. 

Para essa conversão, geralmente utiliza-se a curva sensitométrica do filme radiográfico 

(ROSSMANN, 1969). 

Além disso, a propriedade de invariância também não ocorre em sistemas radiográficos 

quando considerada toda a extensão do campo, devido à geometria de exposição, que faz com 

que a projeção do ponto focal, e conseqüentemente a resolução espacial do sistema radiográfico 

varie de acordo com a posição do objeto no campo (DOI, 1977). Assim, o plano-imagem deve 

ser dividido em diversas regiões invariantes, onde a projeção do ponto focal não varie 



 

 

signif

garan

MTF

proce

micro

7.1) p

uma 

(micro

25,5 

com 

respo

para 

        
6 Disp
Acess

Esquem

ficativament

ntindo, porta

Nesse se

F utilizando 

edimento co

odensitômet

O sensor

produzido p

tela cintilan

o-columnar str

mm e 4096

resolução e

 

 

No enta

onda de form

validar as 

                  
ponível em: ht
sado em: 10/0

ma Computa

te, e aplicar 

anto, a cond

entido, esse 

um sensor 

onvencional

tro e do sen

r utilizado p

pela Gendex 

nte de Iode

ructure). A p

6 níveis de c

spacial (tam

Figura 7.1 - 

anto, para a

ma linear ao

característic

                  
ttp://www.gen
9/08 

acional para 

o método d

dição de inva

trabalho pr

CCD odon

l podem ser

nsitômetro e 

para aquisiçã

Dental System

to de Césio

placa é de aq

cinza (12 bit

manho do pix

Imagem do d

a aplicação 

os níveis de 

cas nomina

     
ndex.com/Us/p

Avaliação 

das funções

ariância espa

ropõe uma 

ntológico. C

r eliminada

da lineariza

ão de image

m (Lake Zur

o (CsI) com

quisição dire

ts). As imag

xel nominal)

dispositivo e 

dessa nova

exposição. 

ais do senso

products/digit

CAPÍTU

Automática

 de transfer

acial. 

metodologi

Com isso,  v

s, como a r

ação do siste

ens foi o Vi

rich, Illinois) q

m a tecnolog

eta via porta

gens possue

 de 19,5 µm

o esquema té

a metodolo

Portanto, fo

or permitin

tal_imaging/vi

ULO 9 – Dis

a de Parâme
Equipam

rência em ca

ia mais sim

várias das et

revelação de

ema de regis

VisualiX eHD

que se utiliz

gia de estrut

a USB, poss

m matriz de

m. 

écnico do apa

gia há nece

oi desenvolv

ndo, dessa f

isualix/ehd.as

scussão e C

etros de Qua
mentos Mam

ada uma des

mples para o

tapas proble

e filmes, o 

tro.  

D Intraoral Se

za da tecnol

turas de mi

sui dimensã

e pixel de 1

arelho6 

essidade qu

vido um est

forma, com

p?navid=5508

onclusões 

alidade de 
mográficos 

ssas regiões,

o cálculo da

emáticas do

uso de um

ensor (Figura

ogia CCD e

cro colunas

ão de 37,5 x

1590 x 1024

 

ue o sensor

tudo prático

mprovar sua

868&lan=Us. 

83 

, 

a 

o 

m 

a 

e 

s 

x 

4 

r 

o 

a 



84  

 

CAPÍTUL

Esquema
Equipam

linearidade,

Todos os p

 Com

da projeção

câmera de 

fenda poss

tungstênio 

 

Figu
 

A c

Esse pinhol

Figura 7.3. 

 

Figura 7.3

LO 9 – Dis

a Computaci
entos Mamo

, o tamanho

procediment

mo já descri

o do ponto

fenda utiliza

sui (10±1) µ

com espess

ura 7.2 - Câm

câmera de o

le possui um

  

3 - A) Imagem

cussão e Co

ional para A
ográficos 

o do seu p

tos de valida

ito no capítu

o focal adqu

ada foi a Sin

µm de larg

ura de 1,5 m

mara de fenda 

orifício utiliz

m diâmetro d

m do disposit

onclusõesD

Avaliação A

pixel e ainda

ação dessas c

ulo 3, a obte

uirida atravé

ngle Slit Cam

gura e (5,5

mm. 

utilizada na o

zada é o Pi

de (75±0,5) 

tivo de câmar
dis

Automática d

a avaliar o 

característica

enção da MT

és de uma c

mera 07-624-1

±0,1) mm d

obtenção das

inhole Assemb

µm com al

ra de orifício. 
spositivo. 

de Parâmetr

nível ruído 

as serão des

TF pode ser 

câmera de f

1000 da Nuc

de comprim

s imagens de 

bly modelo 

ltura de 1,5

B) Esboço d

ros de Qual

digital acre

scritos no ca

feita diretam

fenda ou or

clear Associat

mento, send

projeção do p

07-617 da N

mm, confo

das especifica

lidade de 

escido a ima

apítulo 8.  

mente da im

rifício (pinho

tes (Figura 7

do fabricad

ponto focal 

Nuclear Asso

orme ilustrad

ações técnicas

agem. 

magem 

ole). A 

.2). A 

da em 

ociates. 

do na 

 
s do 



 

 

85  CAPÍTULO 9 – Discussão e Conclusões 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

Para aquisição das imagens da projeção do ponto focal foi construída uma mesa suporte 

para o posicionamento da câmara de fenda ou de orifício e do sensor CCD no campo de 

radiação. Essa mesa de suporte consiste em uma base de alumínio com dimensões de 190 x 220 

mm. Nessa região é possível conectar dois suportes para o sensor, os quais o permitem deslocar nas 

duas direções, aumentando significativamente sua área de aquisição. Além disso, o dispositivo foi 

projetado de uma maneira que houvesse a possibilidade de inserir um cassete radiográfico para 

obtenção da projeção do ponto focal em filme. Na parte superior da mesa está fixado um 

quadrado de alumínio de 200 x 200 mm, onde pode ser colocada a câmara de fenda ou de orifício. 

O quadrado superior é fixado na base por quatro hastes de altura variável. Essa mesa garante que 

a câmara de fenda ou de orifício e o sensor fiquem perfeitamente alinhados e paralelos entre si. 

Além disso, a distância entre eles pode ser variada utilizando as hastes móveis de suporte e, dessa 

forma, pode-se alterar a magnificação radiográfica em que a imagem da projeção do ponto focal é 

obtida sem comprometer o alinhamento e o paralelismo. Figura 7.4 demonstra uma imagem da 

mesa de suporte desenvolvida.  

 

 
Figura 7.4 – Mesa suporte construída para o posicionamento da câmara de fenda ou de orifício e do sensor 

CCD odontológico para medida da MTF de equipamentos mamográficos. A imagem em (A) mostra um 
feixe incidindo perpendicularmente ao sensor e na imagem (B), a incidência de um feixe em ângulo. 
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A obtenção da função de espalhamento de linha (LSF – Line Spread Function) a partir da 

projeção do ponto focal pelo método da fenda ou pinhole é computacionalmente simples. 

Primeiramente, deve-se obter a imagem da projeção do ponto focal. No caso da utilização da 

fenda há necessidade de duas exposições, sendo com a câmara de fenda posicionada paralela e 

perpendicular ao eixo catodo-anodo. No caso da utilização do pinhole, apenas uma exposição é 

necessária, visto que, a imagem do pinhole já possui a distribuição de intensidade em ambas as 

direções. As imagens radiográficas digitais obtidas com o sensor CCD para cada uma das direções 

da fenda ou pinhole possuem um padrão em níveis de cinza como demonstrado na Figura 7.5. 

 

 
Figura 7.5 - Imagens digitais obtidas com o sensor CCD e a câmara de fenda colocados na mesa suporte 

posicionada no centro do campo, nas direções paralela (A) e perpendicular (B) ao eixo catodo-anodo. Em 
(C) está representado a imagem da projeção do ponto focal utilizando pinhole. 

 

 
A distribuição de intensidade apresentada pelas duas imagens da fenda (A) e (B), ou ainda 

as distribuições em ambas as direções apresentadas pelo pinhole (C), permitem calcular a função de 

espalhamento de linha (LSF) do sistema mamográfico. O principio de obtenção da LSF consiste 

em uma varredura nas direções paralela e perpendicular ao eixo catodo-anodo, isso vale para 

ambos os métodos citados. A varredura proporciona que toda a distribuição de intensidade fique 

armazenada em um vetor. Inicialmente o vetor deve conter somente a distribuição de intensidade 

dada pelos níveis de cinza analisados em função da posição do vetor. Posteriormente, esse vetor 

deve ser analisado utilizando o método Full Width at Half Maximum (FWHM).  
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A partir do cálculo da MTF no centro do campo, é possível determinar a MTF do sistema 

em qualquer outra posição, a partir das equações geométricas da característica de campo 

propostas por Doi (DOI, 1977). À medida que se afasta do centro do campo, a projeção do 

ponto focal na direção paralela ao eixo catodo-anodo varia por um fator k, que pode ser 

calculado pela Equação 7.3 a seguir. Na direção perpendicular, a projeção do ponto focal não 

varia. 

 

݇ ൌ 1 ൅ ݐ݋ܿ ·ן ൬
ܷ݊௡
 ൰ (7.3)ܫܨܦ

 

onde, Unn é a distância ao centro do campo, DFI é a distância do ponto focal ao sensor CCD e α 

o ângulo de inclinação do anodo. 

Assim, a partir da imagem obtida no centro do campo, o programa desenvolvido calcula a 

MTF em qualquer outra posição desejada atribuindo o fator escala k na LSF (ܨܵܮ´ ൌ ݇ ·  (ܨܵܮ

calculada na região central e posteriormente aplicando a transformada discreta de Fourier. Com 

isso, pode-se aplicar o método das funções de transferência aos equipamentos mamográficos 

utilizando o algoritmo proposto, de forma mais simples e rápida, obtendo-se assim uma avaliação 

completa da resolução espacial do sistema de imagem radiográfica. Partindo de uma imagem 

digital da projeção do ponto focal no centro do campo, obtida com uma câmara de fenda e um 

sensor CCD odontológico, o sistema é capaz de gerar rapidamente a MTF completa do sistema 

(no centro do campo ou em qualquer outra posição). 

 

7.2.1 – Alinhamento com o feixe central 
  

Para garantir a propriedade da invariância espacial ao método das funções de 

transferência, a imagem da projeção do ponto focal e a medida da MTF devem ser obtidas 

inicialmente no centro do campo. No entanto, é justamente a etapa de alinhamento que acaba, 

muitas vezes, se tornando a mais difícil de ser realizada e a que necessita de mais tempo para ser 



 

 

90 CAPÍTULO 9 – Discussão e ConclusõesD 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

cumprida, devido à dificuldade prática do procedimento (TANG et al.,  1995) (RONG et al.,  

2003).  

Na prática para executar esse alinhamento é utilizado um dispositivo de verificação de 

alinhamento (DVA) da Nuclear Associates (Cardianl Health, Cleveland, EUA) pertencente ao kit de 

avaliação de ponto focal modelo Multipurpose Focal Spot/HVL Test Stand 07-622. Esse dispositivo 

é composto por uma peça cilíndrica de acrílico que em seu interior contém cinco esferas de 

tungstênio, sendo quatro delas posicionadas na parte inferior do cilindro, de modo a formar um 

quadrado, e a outra posicionada na parte superior, exatamente no centro do quadrado formado 

pelas quatro esferas inferiores. A disposição das esferas no dispositivo é ilustrada na Figura 7.8. 

 

 
Figura 7.8 – (A) Disposição das esferas no dispositivo de verificação de alinhamento (DVA). (B) Quando 

posicionado no centro do campo, a imagem desse dispositivo mostra a esfera central exatamente no centro 
do quadrado formado pelas outras quatro esferas inferiores. 

 

Normalmente o procedimento de alinhamento do feixe central é realizado através de uma 

análise visual, tornando o método totalmente subjetivo, o que pode ocasionar erros na medida. 

Além disso, originalmente, esse dispositivo foi desenvolvido para ser utilizado com filmes 

radiográficos. A cada posicionamento, era necessário obter uma imagem, revelar o filme, verificar 

o alinhamento e reposicionar a mesa, até que o centro do feixe fosse encontrado. Todo esse 

processo era muito demorado e exigia uma perda muito grande de filmes.  

Uma alternativa a esse processo é o de usar uma tela intensificadora no lugar do filme. 

Com as luzes apagadas, durante a exposição, é possível ver a imagem das esferas na tela 

intensificadora e prever o alinhamento correto do sistema. Apesar de evitar a perda desnecessária 
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de filmes radiográficos, o processo de alinhamento ainda era muito mais difícil, pois o tempo de 

exposição é geralmente bem curto (menos de um segundo) e o brilho na tela florescente nem 

sempre era suficiente para se visualizar a imagem com a disposição das esferas. 

Com esse dispositivo colocado na parte superior da mesa suporte e o sensor CCD fixado 

na parte inferior, é possível obter uma imagem que identifica se a mesa está alinhada com o 

centro do campo ou não. Na imagem obtida, a posição da esfera superior em relação ao 

quadrado formado pelas quatro esferas inferiores mostra o posicionamento da mesa no campo 

em relação ao feixe central (Figura 7.9). Quando a mesa está perfeitamente alinhada com raio 

central do feixe, a imagem obtida mostra a esfera superior exatamente no centro do quadrado 

formado pelas quatro esferas inferiores. 

 

 
Figura 7.9 - Imagem do dispositivo de alinhamento obtida com o sensor CCD. (A) imagem obtida com a 

mesa desalinhada; (B) imagem obtida com a mesa perfeitamente alinhada com o raio central do feixe. 

 
 

Assim, utilizando o sensor CCD odontológico, o processo tornou-se mais simples e 

rápido. A cada exposição, a imagem das esferas é visualizada na tela do microcomputador portátil 

em alguns segundos, e o posicionamento pode ser verificado sem o gasto de filmes. Entretanto, a 

análise da imagem nesse processo continuava sendo subjetiva, ou seja, o usuário analisava a 

imagem na tela do microcomputador e definia se a mesa estava alinhada ou não, de acordo com a 

posição das esferas.  

 Para tornar esse método mais preciso e menos subjetivo ao próprio observador, esse 

trabalho propôs uma metodologia para determinar automaticamente o posicionamento da mesa 
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݉ ൌ
݀௜
݀௥

 (7.4) 

 

onde;  

di corresponde à distância em milímetros entre os pontos complementares na imagem.  

dr refere-se a distância real entre as esferas adjacentes no dispositivo (3,0 mm) 

 

Na aquisição da imagem das esferas, a DOI pode ser determinada medindo-se a distância 

entre a parte superior da mesa suporte (onde está posicionado o dispositivo de alinhamento) à 

base da mesa (onde está posicionado o sensor CCD). Para isso, pode-se utilizar qualquer 

instrumento de medida, como por exemplo, uma fita métrica ou uma régua, desde que estejam 

devidamente graduadas e calibradas. Partindo dessas informações, é possivel determinar a 

distância do ponto focal ao campo de radiação (DFI) a partir da Equação (7.5). 

 

ܫܨܦ ൌ ܫܱܦ ൅ ൬
ܫܱܦ
݉ െ 1൰ (7.5) 

 

onde, DFI é a distância foco-imagem, DOI é a distância objeto-imagem medida e m é a 

magnificação calculada a partir das projeções das esferas utilizando a Equação (7.4). 

A localização da mesa suporte no campo de radiação, em relação ao raio central do feixe, 

também pode ser calculada a partir da imagem da projeção das esferas obtida com o DVA. A 

posição da esfera central, na imagem (mostrada na Figura 7.8 e Figura 7.10) em relação as outras 

quatro esferas inferiores depende da posição, em relação ao raio central do feixe, que o 

dispositivo foi posicionado. A Figura 7.11 a seguir ilustra a geometria de exposição no processo 

de formação da imagem do dispositivo de verificação de alinhamento. 
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Figura 7.11 - Demonstração do cálculo geométrico proposto para aferir o deslocamento do conjunto em 

relação ao raio central do feixe de raios X 
 

Para a determinação da posição relativa da mesa suporte ao centro do campo (Un), deve-

se primeiramente calcular uma segunda magnificação, relativa à esfera central, que não está no 

mesmo plano que as outras quarto esferas inferiores, conforme ilustra a Figura 7.8. No 

dispositivo, a esfera superior está a uma distância h do plano que contém as quatro esferas 

inferiores. Essa magnificação é expressa como m’, pode ser calculada a partir da Equação (7.6): 

 

݉ᇱ ൌ
݉

1 െ ൤݄ · ሺ݉ െ 1ሻ
ܫܱܦ ൨

 (7.6) 

 

onde,  

m é a magnificação radiográfica 

h refere-se a distância entre os planos das esferas (nesse caso, 12 mm) 

DOI expressa a distância objeto-imagem 
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O esquema da Figura 7.11 representa a disposição geométrica de todos os parâmetros 

necessários para o cálculo da distância Un do dispositivo ao centro do campo. As medidas 

representadas por dr e h são referentes ao DVA da Nuclear Associates (3 e 12 mm respectivamente). 

As distâncias d1 e d2 representam a distância, na imagem radiográfica digital obtida com o sensor 

CCD, da coordenada da esfera central com as esferas adjacentes. Dessa forma, ([d1 + d2] / dr) 

representa a magnificação radiográfica m.  

As distâncias d1 e d2 podem ser aferidas na imagem projetada do dispositivo a partir da 

detecção da coordenada do centro das esferas (ponto de máxima intensidade) e do cálculo da 

distância entre elas. Multiplicando a distância (em pixels) pelo tamanho do pixel do sensor 

(19,5 µm), é possível determinar d1 e d2. Nesse trabalho para cada uma das distâncias foram 

levantadas as funções de espalhamento de linha (LSF) e seus centros foram calculados.. Assim, 

obtendo todas essas informações anteriores é possível, automaticamente, determinar a distância 

Un que o sistema de medida está do raio central do feixe, utilizando a Equação (7.7), obtida a 

partir da análise geométrica do processo de aquisição da imagem radiográfica ilustrada na Figura 

7.11. 

 

ܷ݊ ൌ
݀ଶ െ ቀ݉ · ݀௥

2 ቁ
݉ᇱ െ ݉ ൌ

ቀ݉ · ݀௥
2 ቁ െ ݀ଵ
݉ᇱ െ ݉  (7.7) 

 

onde,  

Un é a distância da mesa suporte ao centro do campo na direção x 

d1 e d2  são as distâncias entre as esferas periféricas e a esfera central na imagem (Figura 7.11) 

m é a magnificação radiográfica relativa ao plano que contém as 4 esferas inferiores 

dr é a distância entre as esferas adjacentes inferiores no dispositivo de alinhamento 

m’ é a magnificação radiográfica relativa ao plano que contém a esfera central 
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A posição relativa da mesa no plano-imagem em relação ao centro do campo na outra 

direção (Un no eixo y) pode ser calculada de forma análoga, considerando as outras duas esferas 

adjacentes. Com isso, o processo de alinhamento tornou-se objetivo e automático, por meio de 

um procedimento muito mais simples e rápido do que o método tradicional. Após a primeira 

exposição, o algoritmo computacional calcula rapidamente a posição relativa da mesa no campo 

(Un em x e y) e fornece ao usuário o quanto a mesa deve ser deslocada para que ela fique alinhada 

com o raio central do feixe. Após o alinhamento manual, deve-se obter mais uma imagem das 

esferas para verificação. Todo o processo é rápido e simples, sem a necessidade do uso de filmes 

radiográficos ou telas intensificadoras, e sem os erros intrínsecos ao alinhamento subjetivo, 

apresentando como único inconveniente ser um processo de alinhamento manual.  

 

 

7.2.2 – Medida do ponto focal sem a necessidade de alinhamento. 
  

O tamanho do ponto focal é um dos parâmetros que devem ser avaliados periodicamente 

nos programas de controle de qualidade. É considerado um parâmetro de extrema importância, 

principalmente em mamografia, por estar diretamente relacionado com a resolução espacial do 

sistema de imagem. Existem vários métodos para a avaliação deste parâmetro, e em todos eles há 

necessidade de alinhamento com feixe central devido à característica de campo (RONG et al.,  

2003).  

De acordo com as equações de geometria de exposição e característica de campo é 

possível calcular a dimensão das projeções do ponto focal em qualquer posição ao longo do 

campo, a partir da medida da projeção no centro e do ângulo de inclinação do anodo. Baseado 

nessas equações, a proposta aqui apresentada é a de efetuar uma metodologia inversa para 

obtenção da dimensão do ponto focal no centro do campo a partir da medida de duas projeções 

do ponto focal obtidas em qualquer outra posição do campo (DOI, 1977). Dessa forma, o 
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Nesse sentido, as especificações XR-5 do NEMA (NEMA, 1986) apresentam uma distinção 

entre o conceito da magnificação m e o fator de alargamento E. A magnificação m é descrita como o 

fator de ampliação relacionado à mudança proporcional nas dimensões de um objeto no plano-

imagem. O fator de ampliação m é dado pela razão entre a distância foco- imagem (DFI) e a 

distância foco- objeto (DFO). Contudo, o fator de alargamento E é relacionado à mudança 

proporcional das dimensões do ponto focal efetivo no plano imagem. O fator de alargamento pode 

ser definido como a relação entre a distância objeto filme (DOI) e a distância foco–objeto (DFO). 

Essa definição pode ser utilizada para os métodos de medidas de projeções, utilizando câmara de 

fenda ou orifício, e pode ser descrita como:  

 

ܨ ൌ
ܯܪܹܨ െ ݀ · ሺܧ ൅ 1ሻ

ܧ  (7.8) 

 

Na qual: FWHM é o tamanho da distribuição medida pelo método FWHM, E é o fator 

de alargamento e d o diâmetro do orifício do pinhole.  

As posições no campo de cada uma das projeções são conhecidas, pois podem ser 

calculadas a partir das imagens das esferas. Dessa forma, a partir das dimensões do ponto focal 

em regiões conhecidas no campo, é possível calcular o tamanho do ponto focal no centro do 

campo, por simulação computacional, a partir do equacionamento geométrico da característica de 

campo propostas por Doi (Doi, 1977). A Figura 7.13 a seguir ilustra esse processo. 

 
 

 
Figura 7.13 - Esboço das projeções do ponto focal obtidas com a câmara de orifício utilizando o dispositivo 

desenvolvido. 
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Na Figura 7.13, as dimensões a1 e a2 correspondem aos tamanhos do ponto focal em 

diferentes regiões do campo (calculadas pela Equação (7.8)) e a é a dimensão do ponto focal no 

centro do campo. A distância Un corresponde a distância do centro do campo em que a mesa 

está posicionada, calculada a partir da imagem das esferas. A distância entre as duas projeções 

pode ser determinada multiplicando-se a distância entre os orifícios do dispositivo desenvolvido 

com a magnificação radiográfica m. Dessa forma, a distância Un2 é calculada somando-se Un com 

a distância entre as duas projeções. 

O tamanho do ponto focal no centro do campo a, na direção paralela ao eixo catodo-

anodo (em linhas pontilhadas na Figura 7.13) pode ser calculado a partir da imagem das duas 

projeções, obtidas em uma posição qualquer (portanto, sem a necessidade de um alinhamento 

prévio com o feixe central) utilizando a Equação (7.9) a seguir: 

 

 

ܽ ൌ
ܽଵ · ܷ݊ଶ െ ܽଶ · ܷ݊

ܷ݊ଶ െ ܷ݊  

 
(7.9) 

 

 

A outra dimensão do ponto focal no centro do campo, na direção paralela ao eixo 

catodo-anodo, pode se calculada utilizando qualquer uma das projeções obtidas, já que ela é 

invariante espacialmente.  

Adicionalmente, foi desenvolvido um método para se determinar o ângulo de inclinação 

do anodo do equipamento mamográfico, sem a necessidade de procedimentos invasivos ao tubo. 

O ângulo de inclinação do anodo é um parâmetro importante e também está diretamente 

relacionado com a resolução espacial do sistema de imagem, pois é essa inclinação que define o 

tamanho das projeções do ponto focal ao longo do campo. Além disso, para o cálculo da MTF 

em qualquer posição do campo o valor do ângulo do anodo é importante (Equação (7.3)). Apesar 
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de se tratar de uma medida fornecida pelo fabricante do equipamento, é impossível de ser aferida 

experimentalmente sem um procedimento invasivo. Dessa forma, a metodologia proposta é uma 

alternativa a esse problema e calcula o valor do ângulo de inclinação do anodo através de um 

método não invasivo. 

A metodologia desenvolvida baseia-se na comparação dos tamanhos do ponto focal 

obtidos com o dispositivo mostrado na Figura 7.12 pelo método FWHM (já comentado 

anteriormente). Considerando a Equação (7.3), pode-se calcular a LSF em qualquer posição do 

campo a partir de uma medida no centro. Dessa forma, pode-se fazer o processo inverso, ou seja, 

calcular o ângulo de inclinação do anodo a partir de duas projeções do ponto focal em qualquer 

posição no campo, cuja obtenção já foi discutida anteriormente Figura 7.13.  

Sabe-se que o tamanho da projeção do ponto focal sofre uma deformação k a medida que 

se afasta do centro do campo na direção do eixo catodo anodo. A projeção diminui à medida que 

se desloca para o sentido do anodo, e aumenta à medida que se desloca para o lado do catodo. A 

Figura 7.14 a seguir ilustra duas projeções do ponto focal e a variação entre elas. 

 

 
Figura 7.14 -  (A) e (B) são esboços da proporção de aumento entre o ponto focal no centro do campo e sua 
projeção. (A) refere-se ao ponto focal no centro e (B) é sua projeção em algum lugar do campo de radiação 

no sentido do catodo. 
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Pode-se calcular o valor da constante k a partir da relação entre o tamanho do ponto 

focal no centro do campo, calculada através da Equação 7.3 e qualquer uma de suas projeções 

(Figura 7.14). A distância entre o ponto focal no centro do campo e a sua projeção também já foi 

calculada (Un ou Un2 da Figura 7.13). Assim, o ângulo de inclinação do anodo pode ser calculado 

através da Equação (7.10): 

 

ߙ ൌ arctan ൤
ܷ݊௡

ሺܭ െ 1ሻ ·  ൨ܫܨܦ
(7.10) 

 

onde DFI é a distância foco-imagem calculada pela Equação (7.5), k é a constante calculada pela 

relação do tamanho do ponto focal no centro do campo (a) e em uma de suas projeções (a1 ou 

a2), Unn representa as distâncias Un ou Un2. A distância Un é utilizada quando k foi calculado 

utilizando-se a1 e Un2 quando k foi calculado utilizando-se a2 e α é o ângulo de inclinação do 

anodo calculado. 

 

 
Figura 7.15 – Imagem do aplicativo computacional desenvolvido para o cálculo do ângulo de inclinação do 

anodo. 
 

7.3 – Método computacional para determinação do NPS. 
 

Para o cálculo do espectro de potencia do ruído (NPS) provocado por todas as etapas do 

processo de aquisição das imagens, foram adquiridas experimentalmente uma série de imagens 

uniformemente expostas aos raios X para cada equipamento avaliado. Para a aquisição das imagens 



 

 

102 CAPÍTULO 9 – Discussão e ConclusõesD 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

utilizou-se a mesma combinação écran/filme empregada normalmente nos exames mamográficos 

realizados no hospital onde cada mamógrafo estava instalado. Dessa forma, também levou-se em 

consideração o espalhamento produzido pelo sistema de registro (écran/filme ou sistema digital CR).  

Para realização do cálculo automático do NPS em equipamentos mamográficos, foi 

desenvolvido nesse trabalho um aplicativo computacional capaz de analisar dados provenientes de 

um conjunto de imagens obtidas com um simulador de espalhamento. Para construção do simulador 

de espalhamento foram confeccionadas 8 placas de acrílico com as dimensões de 150 x 150 x 5 mm 

(comprimento x largura x altura) que quando sobrepostas alcançam a altura de 400 mm, simulando 

dessa forma a absorção (e o espalhamento) de uma mama comprimida de 4,0 cm. A Figura 7.16 a 

seguir demonstra o simulador desenvolvido.  

 

 
Figura 7.16 - Imagem do phantom de espalhamento construído para obtenção do NPS 

 

Para a aquisição das imagens posicionou-se o simulador sobre a área central do campo e ao 

seu lado o sensor para leitura de doses. As leituras das doses foram obtidas com o uso do sistema 

Barracuda da RTI Electronics. Esse procedimento pode ser visualizado na Figura 7.17. 
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Figura 7.17 - Simulador de espalhamento posicionado no equipamento mamográfico para obtenção da 

imagem uniforme para o cálculo do NPS 
 

Foi então realizada uma exposição utilizando o sistema de registro do próprio local de testes 

(digital e tela-filme, dependendo do equipamento utilizado). As exposições foram feitas para duas 

tensões de 24 e 28 kVp e variou-se o tempo de exposição e corrente no tubo (mAs) para obter 

exposições com diferentes valores de dose. Tomou-se como base a exposição realizada utilizando o 

“Auto-Timer” o que significa que o controle automático de exposição (AEC, Automatic Exposure 

Control) foi utilizado para gerenciar o tempo de exposição. Partindo dessa exposição alterou-se o 

valor do mAs de modo que fossem obtidos diferentes níveis de dose. Foram produzidas duas 

imagens para cada técnica selecionada para compor o espaço amostral para obtenção da figura de 

ruído.  

As imagens obtidas foram posteriormente digitalizadas utilizando o digitalizador Epson 

Perfection V750M PRO em uma resolução de 600 dpi. Essas imagens foram convertidas de 16 para 12 

bits e processadas utilizando o software desenvolvido para análise do NPS. O software desenvolvido 

baseia-se nas equações propostas por Welch (1967) para obtenção do NPS. O sistema possui uma 

interface gráfica para manipulação das informações de entrada, como número de amostras, tamanho 

da amostra, tamanho do pixel, etc., como pode ser visualizado na Figura 7.18.  
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Ao executar o aplicativo, várias imagens são amostradas dentro da ROI de forma aleatória 

com igual probabilidade, de modo que toda a ROI seja amostrada. Para cada janela amostrada é 

realizado o cálculo da média dos pixels na imagem e de acordo com a Equação (4.4) são produzidas 

as figuras de ruído. Todas as figuras de ruído são armazenadas em uma lista para eventualmente ser 

mais fácil sua recuperação. É feita então a média ponto a ponto entre todas as figuras de ruído 

obtendo, portanto, uma única figura de ruído resultante da ROI inicial. Aplicando-se a transformada 

de Fourier na figura de ruído resultante, como demonstrado na Equação (4.5), é obtido o espectro 

de potência do ruído. O espectro é então normalizado utilizando a Equação (4.6) e o produto final é 

o NPS bidimensional.  

No entanto, o gráfico do NPS também pode ser apresentado de forma unidimensional para 

melhor visualização. Assim, para obter o NPS unidimensional, é preciso realizar uma média radial no 

NPS bidimensional. A diferença entre ambos pode ser visualizada na Figura 7.20. 

 

 
Figura 7.20 - NPS bidimensional à esquerda e NPS unidimensional à direita 

 

Essa média radial pode ser feita calculando a soma de todos os pixels com mesma distância 

ao centro (local da frequência zero, já que a imagem está no domínio da frequência) e dividindo pelo 

número de amostras. Para medir a distância ao centro da imagem foi utilizando um conceito de 

métrica e distâncias Chessboard (Figura 7.21) (Gonzalez e Woods, 2008).  
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Figura 7.21 - Visualização do conceito de medida utilizando a distância Chessboard. 

 

Assim, o sistema apresenta o gráfico unidimensional do NPS e ainda permite ao usuário 

visualizá-lo no formato bidimensional. O resultado então pode ser salvo e utilizado para a obtenção 

do DQE. Além disso, o sistema ainda fornece uma análise estatística referente à obtenção do NPS, 

tais como demonstrado na Figura 7.22 a seguir. 

 

 
Figura 7.22 - Imagem da interface gráfica desenvolvida para o cálculo das estatísticas de ruído com suas 

funcionalidades destacadas de (e) a (g). 
 

Na Figura 7.22, o campo (e) representa o local onde é calculada a média da intensidade 

dos pixels da figura de ruído resultante, (f) refere-se ao desvio padrão em torno da média 

calculada em (e) e, por fim, (g) apresenta o valor calculado para o erro da medida utilizando a 

Equação (4.7). A Figura 7.23 a seguir ilustra o sistema desenvolvido em funcionamento.  
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Para cada um dos equipamentos utilizados, foi determinada a curva de atenuação do sistema. 

A curva de atenuação representa a diminuição de intensidade de um feixe de raios X em razão da 

espessura de um material absorvedor. Por meio da curva de atenuação de um equipamento é 

possível obter informações importantes como: a primeira camada semi–redutora (HVL, de half-

value layer), a camada quarto-redutora (QVL, de quad-value layer), o coeficiente de homogeneidade 

(CH) e a energia efetiva do feixe. Essas informações são parâmetros importantes para o cálculo 

do DQE (Detective Quantum Efficiency). A Figura 7.25 representa um gráfico de atenuação de um 

feixe monocromático em função da espessura de um filtro de alumínio. 

 
Figura 7.25 - Curva de atenuação de um sistema para um feixe monocromático. 

 

 Para cada um dos equipamentos avaliados foram levantadas as curvas de atenuação para o 

alumínio considerando as tensões de 24 e 28 kVp. As leituras das doses foram obtidas com o uso 

do sistema Barracuda da RTI Electronics. Para cada espessura, foram realizadas três exposições para 

compor um espaço amostral aceitável para a condução da prática experimental. Assim o valor médio 

entre as três exposições foi assumido como valor da dose para a espessura em questão. Tendo 

obtido a dose em cada degrau, a curva de atenuação foi normalizada para a dose inicial, ou seja, a 

média das leituras das doses sem a ação de nenhum atenuador. Obteve-se então a curva de 

atenuação composta por dose relativa (D/D0) em função da espessura. A Figura 7.26 demonstra 

esse processo para o gráfico apresentado na Figura 7.25.  
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Figura 7.26 - Curva de atenuação do sistema normalizada em D0 

 

 Ao normalizar a curva de atenuação em D0 é possível obter o padrão de absorção do 

equipamento para uma determinada kVp. Assim, se não houver nenhum processo de 

manutenção ou reposição de peças no equipamento, a curva de atenuação se mantém inalterada. 

Dessa forma, com apenas uma única exposição é possível reconstruir a curva de atenuação do 

sistema. Isso pode ser feito multiplicando a leitura da dose, obtida sem atenuação, pelos valores 

de dose relativa (D/D0).  

Assim, as curvas obtidas para os equipamentos avaliados foram normalizadas, de acordo 

com o procedimento já descrito, e armazenadas em um banco de dados do sistema 

computacional desenvolvido.  A Figura 7.27 exemplifica esse processo.  

 

 
Figura 7.27 - Interface do sistema desenvolvido e suas principais funcionalidades apontadas por a, b, c e d. 

0,0 0,5 1,0 1,5 2,0
0,0

0,1

0,2

0,3

0,4

0,5

0,6

0,7

0,8

0,9

1,0

1,1

D
os

e 
R

el
at

iv
a 

(D
/D

0
)

Espessura (mm Al)



 

 

110 CAPÍTULO 9 – Discussão e ConclusõesD 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

 

Ao optar pela avaliação da curva de atenuação do sistema, o usuário irá deparar com uma 

interface gráfica (destacada em amarelo na Figura 7.27) na qual será possível inserir e obter 

informações. Se as informações da curva de atenuação normalizada já estiverem salvas no sistema 

é possível recuperá-las em (a), selecionando o local referente à curva e a kVp utilizada. Depois, 

usuário poderá entrar com a dose inicial (D0) em (b). Automaticamente, as doses serão 

preenchidas no sistema. Ao clicar no botão Attenuation Curve (c) o sistema gera automaticamente a 

curva de atenuação para a dose proposta em (d). O sistema ainda permite ao usuário entrar 

manualmente com os dados, caso não haja nenhuma análise da curva de atenuação salva no 

sistema.  

Para o levantamento da curva sensitométrica restam apenas às informações referentes à 

densidade óptica (DO) para cada degrau da imagem obtida com o phantom de sensitometria. Para 

essa etapa há dois procedimentos que podem ser feitos. O primeiro é a utilização de um 

densitômetro comercial para a medida da DO da imagem de cada degrau, ou a utilização de um 

digitalizador de filme radiográfico. Se for utilizado o densitômetro, basta que o usuário insira, no 

programa computacional, os valores obtidos para cada leitura de DO, e depois o programa traça a 

curva sensitométrica do sistema e efetua os cálculos necessários. A outra possibilidade é a 

utilização de um digitalizador de filmes radiográficos, que pode operar como se fosse um 

densitômetro, desde que se conheça a sua curva característica (YIN et al.,  1992). No processo de 

digitalização por um digitalizador de transmissão (que é o caso para filmes radiográficos), há a 

conversão das densidades ópticas no filme em valores binários de intensidade de pixel na imagem 

digital (nível de intensidade ou nível de cinza). A relação entre a DO e o valor de pixel no 

processo de digitalização é chamada de curva característica do digitalizador. Dessa forma, se a 

imagem do simulador de sensitometria for digitalizada e a curva característica do digitalizador for 

conhecida, é possível converter os níveis de cinza da imagem em densidades ópticas, e o cálculo 
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Sendo, N o valor encontrado para o nível de cinza, nbits o número de bits da imagem 

avaliada, nesse caso todas as imagens são em 12 bits, e ܲଓݏ݈݁ݔതതതതതതതത a média dos valores dos pixels da 

região selecionada pelo usuário.  

Assim, obtidos os dados referentes às densidades ópticas e seus respectivos níveis de 

cinza, foi calculada a curva característica do digitalizador (Figura 7.30). 

 

 
Figura 7.30 - Curva característica do digitalizador Epson Perfection V750M PRO 

 

Uma vez que obtidos os pontos referentes à curva característica do digitalizador, foi 

possível calcular um polinômio que melhor representava os pontos amostrados. Para calcular o 

polinômio foi utilizado o sistema de regressão polinomial do software Microcal Origin 6.0. A 

Equação (7.12) apresenta o polinômio de grau 3 obtido: 

 

.ܱ.ܦ ൌ ܣ ൅ ଵܤ · ܰ ൅ ଵܤ · ܰଶ ൅ ଵܤ · ܰଷ (7.12) 
 

No qual;  

A = -0,91422±0,06597 

B1 = 0,00162±1,01E-5 

B2 = -6,06513E-7±4,50743E-9 

B3 = 1,11626E-10±6,13372E-14 
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Para cada valor de nível de cinza N obtido na imagem digitalizada, é computado um valor 

correspondente de DO. Assim, o sistema computacional desenvolvido armazena a informação da 

curva característica de qualquer digitalizador e, a partir disso, pode calcular a curva sensitométrica 

dos sistemas de registro automaticamente. 

 
7.5 – Método computacional para determinação do DQE 

 

A aquisição da grandeza Φ por meio da metodologia proposta por Hanam (1992) é um 

tanto complexa, sendo mais comum o uso de simulações computacionais para modelagem do 

espectro de radiação. Todavia, segundo ALBUQUERQUE (2001), se um determinado feixe de 

radiação apresentar um coeficiente de homogeneidade maior que 0,5 o feixe pode ser considerado 

aproximadamente monocromático e o cálculo de Φ torna-se mais simples. No caso de 

equipamentos mamográficos é conhecido que devido às combinações alvo/filtro o coeficiente de 

homogeneidade do feixe varia entre 0,7 e 0,9 (IAEA, 2007).  

 No caso de feixes monocromáticos, o valor de µ/ρ pode ser obtido a partir da medida da 

camada semi-redutora (HVL – half-value layer) do equipamento. Sendo L0 a dose inicial, a camada 

semi-redutora corresponde em espessura de um material absorvedor (no caso utilizamos 

alumínio) que reduz a dose para o valor L0/2. A HVL pode ser calculada pela interpolação 

exponencial dos dados contidos na curva de atenuação obtida para o sistema (JOHNS e 

CUNNINGHAM, 1983). A partir da obtenção do valor de referência dado por L0/2, encontram-

se os valores doses imediatamente superior e inferior a L0/2, chamados respectivamente de La e 

Lb. As espessuras correspondentes às doses La e Lb são chamadas de Xa e Xb. Assim, utilizando a 

Equação (7.13) é possível obter a camada semi-redutora.  
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ܪܥ ൌ
ଵܮܸܪ
ଶܮܸܪ

ൌ
ଵܮܸܪ

ሺܸܳܮ െ ଵሻܮܸܪ
 (7.15) 

 

Assim, assumindo um atenuador de alumínio, cuja densidade é ρ = 2,699 g/cm3, e 

conhecendo a HVL1 do sistema, é possível determinar o coeficiente de atenuação em massa 

correspondente a energia efetiva do feixe (ε0) utilizando a Equação (7.16). 

 

൬
ߤ
൰ߩ ൌ

ln 2
ଵܮܸܪ.ߩ

 (7.16) 

 

Utilizando os resultados do estudo conduzido por Boone e Chavez (1996), no qual foram 

calculados os valores de µ/ρ em função da energia dos fótons para intervalos de 0,5 keV, entre 1 

e 120 keV para diversos materiais absorvedores, foi possível obter, por regressão polinomial, uma 

equação que relaciona a energia efetiva do feixe (ε0)  em função do coeficiente de atenuação em 

massa (μe/ρ). Assim, a partir da HVL do equipamento é possível determinar a energia efetiva do 

feixe (ε0) utilizando o polinômio de grau 6 mostrado na Equação (7.17). 
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 (7.17) 

 

Sendo: 

  A = 35,15496±0,31966;  

 B1 = -7,64358±0,26388;  

 B2 = 1,30985±0,07629;  

 B3 = -0,12681±0,01017;  

 B4 = 0,00675±6,77589E-4;  

 B5 = -1,83704E-4±2,18686E-5;  

 B6 = 1,99636E-6±2,71737E-7;  
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 A energia efetiva em keV, calculada pela Equação (7.17), é então convertida para Joules e 

assim é possível obter uma estimativa coerente da fluência dos fótons baseada na dose de entrada no 

sistema de registro (D) e na camada semi-redutora, conforme Equação (7.18) (JOHNS e 

CUNNINGHAM, 1983).  

 

 

Φ ൌ
Ψ
ε଴
ൌ
D. ρ. ଵܮܸܪ
ε଴. ln 2

 (7.18) 

  

 

 Assim, a partir da determinação do fator gama γ pela curva sensitométrica do sistema de 

registro, do NPS e da fluência dos fótons Φ, restam apenas os dados referentes a MTF do sistema 

para o cálculo do DQE relativo a um exame mamográfico. No entanto, é necessário realizar, para as 

projeções do ponto focal obtidas no centro, uma correção pela magnificação geométrica à qual as 

estruturas internas na mama estão sujeitas no processo de formação da imagem mamográfica.  

 O termo “objeto” refere-se a todas as estruturas presentes na mama. Contudo, no 

processo de formação da imagem radiográfica, ocorre uma superposição dessas estruturas, pois 

elas são reproduzidas em uma imagem bidimensional plana. A magnificação depende, então, da 

altura em que se encontram cada estrutura dentro da mama. No entanto, é praticamente 

impossível determinar com precisão a altura de cada uma delas a partir da análise da uma imagem 

radiográfica plana. Por isso, no presente trabalho, considerou-se o plano que “corta” o plano 

central da mama comprimida para efeito de cálculo da distância das estruturas da mama ao filme 

radiográfico. Essa condição foi utilizada em trabalho prévio e mostrou resultados satisfatórios 

(VIEIRA, 2005). Assim, no cálculo da magnificação radiográfica, a distância objeto-filme (DOF) 

é calculada pela soma das distâncias do suporte da mama ao sistema de registro radiográfico 

(DSF) com a metade da espessura da mama comprimida (E/2), conforme ilustrado na Figura 6.2. 
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Figura 7.32 - Arranjo geométrico utilizado na formação de uma imagem mamográfica. A projeção do ponto 
focal na imagem depende da relação entre as distâncias do ponto focal ao sistema de registro (DFF) e do 

objeto à imagem (DOI = DSF + E/2). E corresponde à espessura da mama comprimida e DSF à distância 
entre o suporte da mama e o sistema de registro. 

  

 DFF representa a distância entre o ponto focal e o sistema de registro do próprio 

equipamento. Assim, a DFF pode ser aferida diretamente através das distâncias DFI (distância do 

ponto focal até o sensor CCD), DSF e a espessura relativa à própria mesa de suporte do sensor 

CCD utilizada para medidas referente ao ponto focal. Desse modo, a DFF pode ser calculada 

através da seguinte equação: 

 

ܨܨܦ ൌ ܫܨܦ ൅ ܨܵܦ ൅ 15݉݉ (7.19) 
  

 Assim, a magnificação radiográfica mr é calculada a partir da seguinte equação: 

 

ݎ݉ ൌ
ܨܨܦ

ܨܨܦ െ ሺܨܵܦ ൅ ܧ
2ሻ

 (7.20) 

 

  Ao obter a magnificação radiográfica, é possível obter um fator de escala que é aplicada 

sobre a LSF do ponto focal (LSFf), que corresponde à projeção do ponto focal efetivamente 

responsável pela formação da imagem de uma estrutura que se encontra no centro de uma mama 
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comprimida de espessura E. Nesse sentido, é possível obter não apenas a MTF do ponto, mas a 

MTF que representa a resolução espacial da imagem de um objeto presente na mama em função da 

distância ao sistema de registro. Dessa forma, a LSF do processo de aquisição da imagem (LSFs) 

pode ser matematicamente definida como:  

 

ݏܨܵܮ ൌ ݂ܨܵܮ · ሺ݉ݎ െ 1ሻ (7.21) 
 

 No presente trabalho, a magnificação radiográfica foi calcula considerando uma mama 

comprimida, cujo o valor pode ser alterado no sistema. O valor de DSF foi medido no próprio 

equipamento mamográfico.  

Finalmente, a partir da medida de Φ, da MTF, do NPS e da curva sensitométrica, cujas 

metodologias desenvolvidas nesse trabalho já foram apresentadas, é possível determinar o DQE do 

sistema de imagem mamográfica. Todos os parâmetros para obtenção do DQE são levantados 

automaticamente utilizando o aplicativo computacional proposto nesse trabalho. A Figura 6.6 ilustra 

a interface do sistema para cálculo do DQE.  

 

 
Figura 7.33 - Interface gráfica desenvolvida para aplicação da metodologia proposta para o cálculo do 

DQE, com suas funcionalidades destacadas entre (A) e (E). 
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 Em (A) todas as informações necessárias para o cálculo do DQE são apresentadas. Nesse 

item também são calculados os valores para o coeficiente de atenuação em massa µe/ρ, energia 

efetiva do feixe ε0 e a fluência total dos fótons Φ. Em (B) são apresentados os resultados obtidos 

para a MTF do sistema. O Item (C) mostra o NPS obtido para uma determinada dose de radiação. 

(D) é referente ao NEQ obtido com utilizando os parâmetros calculados anteriormente e finalmente 

(E) expressa graficamente o DQE obtido diretamente a partir do NEQ.  
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CAPÍTULO 8 
Resultados 

 
 
 

8.1. – Considerações iniciais. 
 

 
Nesse capítulo serão apresentados os resultados obtidos com o aplicativo computacional 

desenvolvido para avaliação de qualidade de três diferentes equipamentos mamográficos. Toda a 

pesquisa foi desenvolvida no Laboratório de Análise e Processamento de Imagens Médicas e 

Odontológicas (LAPIMO), contando com a colaboração de alguns hospitais e centros de 

pesquisas. Os equipamentos avaliados estão instalados no Centro Integrado de Diagnóstico por 

Imagem da Santa Casa de São Carlos (CIDI), no Hospital das Clínicas de Ribeirão Preto (HC-

FMRP / USP) e no Hospital São Paulo (Setor de Mastologia - UNIFESP).  

O Equipamento 1 refere-se a um Lorad modelo MIII pertencente ao Centro Integrado de 

Diagnóstico por Imagem da Santa Casa de São Carlos (CIDI). Para o registro das informações foi 

utilizado um sistema digital Agfa modelo CR 3.0MM MAMO que se utiliza da tecnologia CR 

(Computed Radiography).  

O Equipamento 2 consiste em um GE modelo DMR Senographe o qual pertence ao 

Hospital das Clínicas da Faculdade de Medicina de Ribeirão Preto (HC-FMRP). O sistema de 

registro utilizado foi um sistema tela-filme (analógico). O sistema utilizado foi do tipo 
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mamográfico da marca Fuji modelo UM-MA HC (tela e filme) e foi revelada em uma 

processadora Kodak X-OMAT. 

O Equipamento 3 também é da marca GE modelo DMR Senographe, instalado no setor 

de mastologia do Hospital São Paulo da Universidade Federal de São Paulo (UNIFESP). O 

sistema de registro utilizado foi um sistema tela-filme, mamográfico da marca Kodak modelo 

MIR-R2000 (tela e filme) e foi revelada em uma processadora Kodak M-35.A Tabela 8.1 

apresenta resumidamente os equipamentos citados acima.  

 
 

Tabela 8.1 - Equipamentos mamográficos utilizados para obtenção dos resultados experimentais nesse 
trabalho. 

Equipamento Fabricante Modelo Localidade Cidade 
1 Lorad M III CIDI São Carlos 
2 GE DMR Senographe HC-FMRP Ribeirão Preto 
3 GE DMR Senographe UNIFESP São Paulo 

 
 
 Seguindo as metodologias propostas no capítulo anterior, todos os equipamentos foram 

avaliados em termos de resolução espacial, contraste e ruído. Por fim, os resultados obtidos para 

os três parâmetros de qualidade foram utilizados como dados de entrada para o cálculo do DQE. 

 
8.2. – Caracterização do sensor CCD odontológico. 
 

A metodologia proposta nesse trabalho para o cálculo da MTF é baseada na extração de 

informações de imagens obtidas com um sensor digital de raios X odontológico. Assim, o sistema 

de registro necessita oferecer características fundamentais para a obtenção de resultados 

coerentes e precisos. Pelo fato da metodologia desse trabalho proporcionar uma análise completa 

relativa à resolução espacial, muita das informações utilizadas são referentes a distâncias, 

dimensões e intensidades obtidas com esse sensor. Assim, os valores obtidos em qualquer uma 

dessas informações devem possuir a maior precisão possível, para evitar a propagação de erro. 

Além disso, o sistema deve ser linear para permitir seu uso no cálculo da MTF, cuja medidase dá 

no domínio da frequência. Dessa forma, foi realizado um estudo para avaliar o erro inerente as 
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medidas obtidas com o sensor e se suas características o tornam apto a ser utilizado para esses 

fins.  

 

8.2.1 – Avaliação da linearidade do sistema. 
 

Pelo fato da metodologia desse trabalho proporcionar uma análise da resolução espacial 

utilizando os métodos das funções de transferência, o sistema de registro das informações deve 

apresentar duas características principais: linearidade e invariância espacial.  

As informações nominais do sensor CCD odontológico descrevem que a curva 

característica do sistema responde de forma linear para a faixa de exposição encontrada na 

radiologia odontológica (50 - 70 kVp), produzindo uma imagem de 8 ou 12 bits de resolução de 

níveis de cinza. No entanto, a faixa de exposição para os equipamentos mamográficos é 

consideravelmente menor (22 - 34 kVp) e a resposta do sensor para essa faixa de energia precisa 

ser avaliada. Dessa forma, foram conduzidos experimentos práticos para comprovar a linearidade 

do sensor para a faixa de exposição utilizada na mamografia, a partir do cálculo da sua curva 

característica (ou sensitométrica).  

A curva característica foi obtida utilizando o simulador (phantom) de linearidade, 

desenvolvido nesse trabalho. O simulador desenvolvido consiste em uma cunha com degraus 

com incrementos de 0,1 ± 0,01 mm. Para a confecção desse dispositivo foi utilizada uma liga de 

alumínio 1100 com pureza mínima de 99% (valor nominal do fabricante).   

O sensor CCD utilizado nesse trabalho possui um sistema de ajuste automático de ganho 

que ajusta o contraste da imagem. Assim, a cada imagem radiográfica obtida, o sistema de 

aquisição faz um ajuste nos níveis de cinza da imagem para que ela tenha pixels de intensidade 

que variam do valor mínimo até o valor máximo. Em termos de processamento de imagem, este 

procedimento também é conhecido por alargamento de contraste (GONZALEZ e WOODS, 

2008). Esse rotina otimiza a quantização do sinal e maximiza o contraste na imagem resultante, 
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porém perde a relação entre a dose exposta e a intensidade da imagem resultante em níveis de 

cinza (BRETTLE et al.,  1996). Desta forma, não é possível estimar diretamente a curva 

sensitométrica (relação níveis de cinza em função da dose) simplesmente pela aquisição de 

imagens de um simulador com degraus de algum material absorvedor em função da dose, pois a 

faixa de escala de cinza da imagem resultante será ajustada à variação da dose de radiação 

utilizada.  

Esse sistema de ganho não pode ser desligado, pois faz parte do processo de aquisição do 

sensor. Assim, para contornar esse problema, foi adotada a solução utilizada por Alabuquerque 

(2001), que consiste em colocar em todos os phantoms construídos duas regiões para obtenção de 

uma exposição máxima e uma exposição mínima, de modo que o sistema não consiga fazer o 

ajuste automático de contraste já que todas as imagens irão possuir valores máximos e mínimoas 

de intensidade.  

 

 
Figura 8.1 -  Simulador para determinação da linearidade do sensor CCD a partir da análise da curva 
característica. A região (A) é composta de um material radiopaco (chumbo). A região (B) é a área de 

interesse utilizada para obtenção de diferentes níveis de intensidade por meio de diferentes espessuras de 
alumínio. A região (C) é uma região radiotransparente. 

 

A Figura 8.1 mostra uma imagem do phantom linearidade construído para a avaliação da 

curva característica do sensor CCD. A região radiopaca (região A), construída com um pequeno 
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pedaço de chumbo, irá absorver quase que totalmente o feixe de raios X, produzindo na imagem 

valores de pixel com intensidade alta (pixel branco, já que a imagem radiográfica é em forma de 

negativo). A região radiotransparente (região C), livre de qualquer filtração, produz na imagem 

uma área com pixels de valor baixo (próximo de zero), já que o feixe de raios X que atinge o 

sensor não é filtrado. Desta forma o ganho do sistema de aquisição é necessariamente ajustado 

para a faixa entre a dose nula e máxima (STAMATAKIS et al., 1999). Na região (B), a 

justaposição de camadas de alumínio gera uma série de níveis intermediários de absorção 

(degraus), na qual cada nível de cinza corresponde diretamente a uma determinada dose pré-

determinada, utilizada para o cálculo da curva sensitométrica do sistema. Para a obtenção dos 

valores em níveis de cinza, foi selecionada para cada degrau na imagem radiográfica obtida 

(Figura 8.2) uma região na qual a média dos pixels foi calculada. 

 

 
Figura 8.2 - Imagem radiográfica obtida com o com o sensor CCD utilizando o phantom de linearidade 

para tensão de 22 kVp. A região (A) consiste na região radiopaca na qual o feixe é quase totalmente 
atenuado, a região (B) é a área de interesse dada pela justaposição das folhas de alumínio e a região (C) é 

referente à região radiotransparente na qual não há atenuação do feixe de raios X.  
 

Para a leitura das doses foi utilizado um sistema da RTI Electronics modelo Barracuda Multi-

Purpose Detector que consiste em um sensor de estado sólido sensível aos raios X. Esse dispositivo 

é capaz de realizar leituras de doses na faixa de 0,1µGy a 100 kGy com um erro de ± 5% para 
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cada medida. Para cada espessura de alumínio foram realizadas 3 exposições mantendo a mesma 

técnica. Foi considerada como valor para dose de uma determinada espessura a média dos três 

valores obtidos.  

Tendo obtido os valores correspondentes à dose e ao nível de cinza para cada degrau é 

possível construir a curva característica do sistema apenas traçando um gráfico de dose x nível de 

cinza. Dessa forma, é possível prever o comportamento do sensor CCD para a faixa de valores de 

tensão utilizada na mamografia, e verificar se ele se comporta de forma linear à variação da dose. 

Nesse sentido, foram realizados ensaios práticos nos quais foram utilizados os valores de 

24 e 28 kVp (que foram os valores de tensão utilizados para todo os outros experimentos desse 

trabalho) mantendo a mesma corrente (mAs) em ambos os experimentos para produção das 

imagens. A Figura 7.3 permite visualizar os resultados para a curva sensitométrica do sensor 

odontológico utilizando 24 kVp.  

 

 
Figura 8.3 - Curva característica obtida para 24 kVp utilizando o sensor odontológico CCD. 
 

A Figura 8.3 apresenta em vermelho a reta que melhor representa os pontos da curva. A 

equação da reta foi determinada utilizando o método de regressão linear, com o aplicativo 

computacional Microcal Origin 6.0, o qual apresentou um coeficiente de correlação linear R = 0,995 

com P < 0,0001, comprovando a linearidade do sistema para essa faixa de tensão. 
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Para abranger outra faixa da energia utilizada em mamografia, foi realizado o levantamento 

da curva sensitométrica também para uma tensão mais alta. Assim, foram realizados experimentos 

para obtenção da curva em 28 kVp. A Figura 8.4 a seguir demonstra a curva característica obtida 

para essa tensão.  

 

 
Figura 8.4 - Curva característica para 28 kVp utilizando o sensor CCD odontológico. 

 

Seguindo o mesmo contexto da Figura 8.3, a linha em vermelho representa a melhor reta 

que definem os pontos da curva. O valor do coeficiente de correlação linear calculado também foi 

de R = 0,995 com P < 0,0001, comprovando a linearidade do sistema também para essa faixa de 

tensão. 

 

8.1.2 – Avaliação da resolução espacial do sensor. 
 

Nesse trabalho a avaliação do tamanho do ponto focal é realizada de forma simples e prática 

pelo produto entre o número de pixels calculado pelo método FWHM (full width at half maximum) 

e tamanho nominal do pixel do sensor, conforme mostrado no relatório anterior. Contudo, as 

especificações técnicas do sensor não trazem nenhuma informação referente a uma avaliação de 

erros para o tamanho nominal do pixel que é de 19,5 μm, informado pelo fabricante. Dessa 
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forma, fica impraticável a utilização de qualquer metodologia de avaliação que utilize o valor 

nominal como parâmetro métrico, sem que haja um estudo científico pertinente a sua incerteza.  

Nesse sentido, foram realizadas experimentos práticos para comprovar o valor nominal 

informado nas especificações técnicas do sensor Visualix eHD.  

 Para a realização dessa prática, foi confeccionado um bloco de alumínio que passou por 

um processo de usinagem de precisão para obter as dimensões adequadas para realização dos 

testes. As dimensões nominais do bloco consistem em 17,0 x 7,5 x 3,0 mm (comprimento x 

largura x altura). Para que as medidas fossem avaliadas com precisão, o bloco construído foi 

submetido a uma avaliação métrica por um micrômetro digital calibrado Micromaster TESA 

modelo IP54 com precisão de ± 1 μm. Para construção de um espaço amostral adequado foram 

realizadas cinco medidas para cada uma das dimensões e assumindo como valor a sua média. O 

resultado da análise com valor médio calculado e a incerteza padrão para cada uma das dimensões 

podem ser visualizados na Figura 8.5.   

 

 
Figura 8.5 – (A) Esboço das dimensões do bloco padrão construído e suas respectivas incertezas. (B) 

Imagem real do bloco padrão desenvolvido. 
 

 

A execução da prática foi desempenhada colocando o dispositivo construído sobre o 

sensor Visualix eHD, com melhor alinhamento possível, e realizando uma exposição de 22 kVp 

com 16 mAs para obtenção da imagem radiográfica (Figura 8.6).  
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Figura 8.6 - Imagem obtida através da exposição de raios X no simulador de resolução construído. 

 

Para extrair a medida da imagem do bloco, primeiramente foi analisado o paralelismo do 

objeto em relação à imagem produzida. Como não é possível obter um paralelismo completo, o 

número de pixels entre as extremidades do simulador, em ambas as direções, foram adquiridas 

obtendo-se o perfil de sua imagem em ângulo, como mostra a Figura 8.7.  

 

 
Figura 8.7 - Exemplificação do procedimento em ângulo para obtenção dos perfis relativos ao 

comprimento e a largura do bloco padrão. (A) refere-se a imagem obtida pelo sensor de raios X e as 
respectivas varreduras em ângulo. (B) Representa o perfil traçado para o comprimento do objeto e (C) 

Representa o perfil obtido para a largura do objeto. 

  
A partir do perfil em ambas as direções do objeto é possível obter com precisão e segurança 

o número de pixels entre as extremidades. Assim, a razão entre as dimensões reais do objeto e o 

número de pixels encontrados para uma determinada direção define o tamanho real do pixel do 

sensor CCD. Posteriormente, foram obtidas as incertezas para o tamanho calculado. Dessa 

forma, a partir desse procedimento, o valor obtido para o tamanho real do pixel do sensor CCD 
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odontológico foi de 19,43 ± 0,013 µm, o que comprova que a informação nominal fornecida pelo 

fabricante está correta. 

 

8.1.3 – Avaliação do ruído do sensor. 
 

Para confirmar a possibilidade da utilização do sensor, o nível de ruído digital produzido por 

ele deve ser significativamente baixo, de modo que seu efeito não traga alterações substanciais para 

os resultados obtidos pelos outros métodos. Dessa forma, foi conduzido um estudo prático para 

caracterizar o nível de ruído digital proporcionado pelo sensor nas imagens adquiridas.  

Para caracterização do sistema em termos do ruído inerente ao sistema foi produzida uma 

modelagem do ruído utilizando a teoria de sistemas lineares. Assim, utilizando a técnica para 

obtenção da figura de ruído (FR) e a densidade espectral de ruído (NPS), foi possível realizar uma 

análise coerente do nível de ruído produzido no sistema de aquisição de imagens pelo sensor CCD.  

Para realizar essa análise foram adquiridas imagens do sensor CCD odontológico sem uma 

exposição aos raios X, para que fosse calculado o ruído gerado exclusivamente pelo sistema de 

aquisição, sem considerar o ruído relativo ao processo de exposição aos raios X. Para isso, foi 

utilizado um recurso do sensor CCD odontológico que permite essa aquisição, a função Grab No X-

Ray Image. Ao acionar essa função, o usuário tem como resposta do sistema uma imagem produzida 

sem necessidade de uma fonte de radiação. A Figura 8.8 mostra a imagem obtida.  

 

 
Figura 8.8 - Imagem do sensor adquirida sem a presença de radiação. 
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A partir desse método foram obtidas 3 imagens do sistema sem presença de radiação para 

compor as amostras. A Figura 8.9 a seguir apresenta o resultado do NPS calculado para o sensor 

CCD. 

 

 
Figura 8.9 - NPS obtido para o sensor odontológico sem presença de radiação 

 
 

8.3. – Método computacional para determinação da MTF. 
 

A seguir serão apresentados os resultados obtidos com o aplicativo computacional 

desenvolvido para avaliação da resolução espacial. Os ensaios práticos foram realizados nos três 

equipamentos mamográficos citados na Tabela 8.1. Para cada um desses equipamentos 

mamográficos foram medidas a LSF e a MTF no centro do campo. Para isso, foi primeiramente 

efetuado o alinhamento da mesa suporte com o centro do campo e depois obtida as imagens das 

projeções do ponto focal no centro do campo com a câmara de fenda, nas direções paralela e 

perpendicular ao eixo catodo-anodo. A partir disso, a LSF e a MTF do sistema no centro do 

campo para ambas as direções foram calculadas automaticamente. Além disso, a partir da imagem 

do dispositivo de alinhamento, verificou-se que a mesa suporte estava perfeitamente alinhada 

com o raio central do feixe, e calculou-se também a magnificação radiográfica e a distância foco-

imagem.  
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A Figura 8.10 a seguir mostra as funções de espalhamento de linha (LSF) para o 

mamógrafo Lorad MIII da Santa Casa de São Carlos (Equipamento 1). As funções foram 

calculadas no centro do campo nas direções paralela e perpendicular ao eixo catodo-anodo 

. 

 
Figura 8.10 - LSF obtida no centro do campo do mamógrafo Lorad MIII da Santa Casa de São Carlos. Em 
vermelho (●) está representada a LSF na direção paralela e em preto (■) a LSF na direção perpendicular ao 

eixo catodo anodo.  
  

Através das LSF obtidas no centro do campo foram obtidas as funções de transferência 

de modulação (MTF) calculadas por meio da metodologia proposta. A Figura 8.11 possibilita 

visualizar a MTF obtida para o equipamento 1.  

 

 
Figura 8.11 - MTF obtida no centro do campo do mamógrafo Lorad MIII da Santa Casa de São Carlos. Em 
vermelho (●) está representada a MTF na direção paralela e em preto (■) a MTF na direção perpendicular 

ao eixo catodo anodo. 
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A Figura 8.12, a seguir, mostra as funções de espalhamento de linha (LSF) para o 

mamógrafo GE DMR Senographe do Hospital das Clínicas de Ribeirão Preto (Equipamento 2). 

 

 
Figura 8.12 - LSF obtida no centro do campo do mamógrafo GE DMR Senographe do Hospital das 

Clínicas de Ribeirão Preto. Em vermelho (●) está representada a LSF na direção paralela e em preto (■) a 
LSF na direção perpendicular ao eixo catodo anodo.  

 

Por meio das LSF obtidas no centro do campo foram levantadas as funções de 

transferência de modulação (MTF). A Figura 8.13 possibilita visualizar a MTF obtida para o 

equipamento 2.  

 

 
Figura 8.13 - MTF obtida no centro do campo do mamógrafo GE DMR Senographe do Hopital das 

Clínicas de Ribeirão Preto. Em vermelho (●) está representada a MTF na direção paralela e em preto (■) a 
MTF na direção perpendicular ao eixo catodo anodo. 
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A Figura 8.14, a seguir, mostra as funções de espalhamento de linha (LSF) para o 

mamógrafo GE DMR Senographe do Hospital São Paulo da UNIFESP (Equipamento 3). 

 

 
Figura 8.14 - LSF obtida no centro do campo do mamógrafo GE DMR Senographe do Hospital São Paulo 

da UNIFESP. Em vermelho (●) está representada a LSF na direção paralela e em preto (■) a LSF na 
direção perpendicular ao eixo catodo anodo. 

 

Por meio das LSF obtidas no centro do campo foram levantadas as funções de 

transferência de modulação (MTF). A Figura 8.13 possibilita visualizar a MTF obtida para o 

equipamento 3.  

 

 
Figura 8.15 - MTF obtida no centro do campo do mamógrafo GE DMR Senographe do Hospital São Paulo 

da UNIFESP. Em vermelho (●) está representada a MTF na direção paralela e em preto (■) a MTF na 
direção perpendicular ao eixo catodo anodo. 
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Após o calculo das funções de espalhamento e das funções de transferências será 

realizada uma análise das informações obtidas através de ambas às curvas. A Tabela 8.2 a seguir 

mostra os valores do primeiro mínimo da MTF e a freqüência de corte, para ambas as direções, 

calculadas para cada equipamento mamográfico. O primeiro mínimo da MTF é uma medida da 

máxima freqüência espacial (menor tamanho de objeto) que o equipamento é capaz de reproduzir 

na imagem, para uma determinada magnificação. A freqüência de corte expressa a degradação de 

um objeto no plano imagem o qual ainda possui uma nitidez aceitável. Esses parâmetros 

fornecem uma informação a respeito da resolução espacial do equipamento mamográfico e pode 

ser usado como parâmetro de avaliação, em controle de qualidade, ou como parâmetro de 

comparação entre equipamentos. Para todos os dados da Tabela 8.2, foi considerada 

magnificação igual a 2,0. 

 
Tabela 8.2 - Primeiro mínimo e a frequência de corte (ciclos/mm) da MTF de cada equipamento 

mamográfico, em duas direções, no centro do campo, calculado com o algoritmo computacional proposto. 

Equipamento Medida Paralelo Perpendicular 

1 
1º Mínimo da MTF 2,79 1,35 

Frequência de corte (-3dB) 1,12 0,59 

2 
1º Mínimo da MTF 1,77 1,95 

Frequência de corte (-3dB) 0,76 0,8 

3 
1º Mínimo da MTF 1,44 2,33 

Frequência de corte (-3dB) 0,65 0,91 
 

A partir do cálculo da MTF dos equipamentos no centro, é possível, o cálculo da MTF 

em qualquer outra posição do campo a partir da medida na região central. Nesse caso, basta que 

o usuário entre com a posição desejada no sistema desenvolvido e a LSF e a MTF naquela 

posição são automaticamente calculadas.  

Para a validação desse algoritmo, foram obtidas experimentalmente imagens da projeção 

da fenda com a mesa suporte posicionada em outras regiões no campo, e não apenas no centro 

do campo. Como a posição em que a mesa estava localizada (em relação ao centro do campo) 

pôde ser determinada a partir da imagem das esferas (Equação (7.7)), foi possível comparar a 
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medida experimental da LSF e da MTF em outras posições com as mesmas funções calculadas 

pelo algoritmo proposto, de modo a validar a metodologia proposta. 

A seguir serão demonstrados os resultados obtidos com essa técnica para os três 

equipamentos. Para cada um dos equipamentos, além da medida da LSF e da MTF no centro do 

campo, já mostrada anteriormente, foi calculada também a LSF e a MTF do sistema com a mesa 

suporte posicionada em outra posição aleatória no campo. Com a mesa posicionada em uma 

posição qualquer, calculou-se a sua posição relativa no campo através da imagem das esferas.  

Todas as medidas foram feitas nas direções paralela e perpendicular ao eixo catodo 

anodo. No entanto, na direção perpendicular, a distância também foi calculada, mas não foi 

necessário para validação, pois nessa direção as projeções do ponto focal não variam (DOI, 

1977). A seguir serão apresentados os resultados obtidos para o equipamento 1 pertinente a LSF 

calculada pelo sistema desenvolvido a uma distância de 63,33 mm do centro do campo na direção 

do eixo catodo anodo.  

 

 
Figura 8.16 – Simulação da LSF a 63,33 mm do centro do campo na direção do eixo catodo-anodo. 

 

A seguir serão apresentados os resultados obtidos para o equipamento 1 pertinente a 

MTF calculada pelo sistema desenvolvido a uma distância de 63,33 mm do centro do campo na 

direção do eixo catodo anodo.  
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Figura 8.17 - Simulação da MTF a 63,33 do centro do campo na direção do eixo catodo-anodo. 

 
 

A Figura 8.18 mostra a LSF do equipamento na direção paralela, medida 

experimentalmente no centro do campo (■) e a LSF calculada em outra posição (●), distante 

63,33 mm do centro do campo, no sentido do anodo, na direção do eixo catodo-anodo. A Figura 

8.19 mostra as respectivas MTFs, também calculadas pelo algoritmo desenvolvido. 

 

 

 
Figura 8.18 - Comparação entre a LSF obtida no centro do campo para o equipamento 1 na direção paralela 

ao eixo catodo-anodo (■) com a LSF calculada a 63,33 mm do centro, no sentido do anodo (●). 
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Figura 8.19 - Comparação entre a MTF obtida no centro do campo para o equipamento 1 na direção 
paralela ao eixo catodo-anodo (■) com a MTF calculada a 63,33 mm do centro, no sentido do anodo (●). 

 

 

A seguir, o resultado obtido na simulação foi comparado com os valores experimentais da 

LSF e da MTF medidos com a mesa deslocada 63,33 mm do centro do campo para o 

Equipamento 1. Figura 8.20 mostra a comparação entre a LSF calculada e a LSF medida 

experimentalmente a 63,33 mm do centro do campo. 

 
 

 
Figura 8.20 - Comparação entre a LSF calculada (●) para a uma determinada posição no campo (distante 

63,33 mm do centro) e a LSF medida experimentalmente na mesma posição (■). 
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Por fim, foram obtidas as MTF para cada uma das LSF (calculada e medida) Pode-se 

observar na Figura 8.21 a pequena diferença entre a MTF medida experimentalmente e a MTF 

calculada pelo aplicativo computacional.  

 

 
Figura 8.21 - Validação da metodologia proposta. Comparação entre a MTF calculada (●) (distante 

63,33mm do centro) e a MTF medida experimentalmente na mesma posição (■). 
 

A seguir serão apresentados os resultados obtidos para o equipamento 2 pertinente a LSF 

calculada pelo sistema desenvolvido a uma distância de 9,16 mm do centro do campo na direção 

do eixo catodo anodo.  

 

 
Figura 8.22 - Simulação da LSF a 9,16 mm do centro do campo na direção do eixo catodo-anodo. 
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A seguir serão apresentados os resultados obtidos para o equipamento 2 pertinente a 

MTF calculada pelo sistema desenvolvido a uma distância de 9,16 mm do centro do campo na 

direção do eixo catodo anodo.  

 

 
Figura 8.23 - Simulação da MTF a 9,16 mm do centro do campo na direção do eixo catodo-anodo. 

 
 

A Figura 8.24 mostra a LSF do equipamento na direção paralela, medida 

experimentalmente no centro do campo (■) e a LSF calculada em outra posição (●), distante 

9,16.mm do centro do campo, no sentido do anodo, na direção do eixo catodo-anodo. A Figura 

8.25 mostra as respectivas MTFs, também calculadas pelo algoritmo desenvolvido. 

 

 
Figura 8.24 - Comparação entre a LSF obtida no centro do campo para o equipamento 2 na direção paralela 
ao eixo catodo-anodo (■) com a LSF calculada a 9,16 mm do centro, no sentido do anodo (●). 
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Figura 8.25 - Comparação entre a MTF obtida no centro do campo para o equipamento 2 na direção 

paralela ao eixo catodo-anodo (■) com a MTF calculada a 9,16 mm do centro, no sentido do anodo (●). 
 

A seguir, o resultado obtido na simulação foi comparado com os valores experimentais da 

LSF e da MTF medidos com a mesa deslocada 9,16 mm do centro do campo para o 

equipamento 2. A Figura 8.26 mostra a comparação entre a LSF calculada e a LSF medida 

experimentalmente a 9,16 mm do centro do campo. 

 

 
Figura 8.26 - Comparação entre a LSF calculada (●) para a uma determinada posição no campo (distante 

9,16 mm do centro) e a LSF  medida experimentalmente na mesma posição (■). 
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Assim, foram obtidas as MTF para cada uma das LSF (calculada e medida) Pode-se 

observar na Figura 8.21 a pequena diferença entre a MTF medida experimentalmente e a MTF 

calculada pelo aplicativo computacional.  

 

 
Figura 8.27 - Validação da metodologia proposta. Comparação entre a MTF calculada (●)(distante 9,16 mm 

do centro) e a MTF medida experimentalmente na mesma posição (■). 
 

A seguir serão apresentados os resultados obtidos para o equipamento 3 pertinente a LSF 

calculada pelo sistema desenvolvido a uma distância de 8,65 mm do centro do campo na direção 

do eixo catodo anodo.  

 

 
Figura 8.28 - Simulação da LSF a 8,65 mm do centro do campo na direção do eixo catodo-anodo. 
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A seguir serão apresentados os resultados obtidos para o equipamento 3 pertinente a 

MTF calculada pelo sistema desenvolvido a uma distância de 8,65 mm do centro do campo na 

direção do eixo catodo anodo.  

 

 
Figura 8.29 - Simulação da MTF a 8,65 mm do centro do campo na direção do eixo catodo-anodo. 

 
 
A Figura 8.30 mostra a LSF do equipamento na direção paralela, medida 

experimentalmente no centro do campo (■) e a LSF calculada em outra posição (●), distante 

8,65mm do centro do campo, no sentido do anodo, na direção do eixo catodo-anodo. A Figura 

8.31 mostra as respectivas MTFs, também calculadas pelo algoritmo desenvolvido. 

 

 
Figura 8.30 - Comparação entre a LSF obtida no centro do campo para o equipamento  3 na direção 

paralela ao eixo catodo-anodo (■) com a LSF calculada a 8,65  mm do centro, no sentido do anodo (●). 
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Figura 8.31 - Comparação entre a MTF obtida no centro do campo para o equipamento 3 na direção 

paralela ao eixo catodo-anodo (■) com a MTF calculada a 8,65 mm do centro, no sentido do anodo (●). 

 
 

A seguir, o resultado obtido na simulação foi comparado com os valores experimentais da 

LSF e da MTF medidos com a mesa deslocada 8,65 mm do centro do campo para o 

equipamento 3. A Figura 8.32 mostra a comparação entre a LSF calculada e a LSF medida 

experimentalmente a 8,65 mm do centro do campo. 

 

 
Figura 8.32 - Comparação entre a LSF calculada (●) para a uma determinada posição no campo (distante 

9,16 mm do centro) e a LSF medida experimentalmente na mesma posição (■). 
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Assim, foram obtidas as MTF para cada uma das LSF (calculada e medida) Pode-se 

observar na Figura 8.21 a pequena diferença entre a MTF medida experimentalmente e a MTF 

calculada pelo aplicativo computacional.  

 

 
Figura 8.33 - Validação da metodologia proposta. Comparação entre a MTF calculada (●)(distante 8,65 

mm do centro) e a MTF medida experimentalmente na mesma posição (■). 
 

 A Tabela 8.3 mostra os resultados obtidos nos testes de validação. Para cada 

equipamento, foi comparado o valor do primeiro mínimo da MTF obtida experimentalmente 

naquela determinada posição com o valor obtido a partir da simulação computacional. 

 
Tabela 8.3 - Primeiro mínimo da MTF de cada equipamento mamográfico, para direção paralela ao eixo 

catodo-anodo nas posições avaliadas no campo. Comparação dos valores medidos experimentalmente com 
os valores calculados com o algoritmo de simulação. 

Equipamento 
1º Mínimo da MTF (Ciclos/mm) 

Diferença (%) Medido Calculado 
1 1,58 1,58 0 
2 2,09 2,13 1,91 
3 2,51 2,37 5,57 

 Erro médio (%) 2,49 
 

 

A Tabela 8.4 demonstra resultados complementares aos da Tabela 8.3. Para cada 

equipamento, foi comparado o valor da freqüência de corte da MTF obtida experimentalmente 

naquela determinada posição com o valor obtido a partir da simulação computacional. 
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Tabela 8.4 – Frequência de corte da MTF de cada equipamento mamográfico, para direção paralela ao eixo 
catodo-anodo nas posições avaliadas no campo. Comparação dos valores medidos experimentalmente com 

os valores calculados com o algoritmo de simulação. 

Equipamento Frequência de corte (-3dB) (Ciclos/mm) Diferença (%) Medido Calculado 
1 0,70 0,69 1,42 
2 0,88 0,90 2,27 
3 0,93 0,93 0 

 Erro médio (%) 1,23 
 

 

Os testes experimentais com o algoritmo desenvolvido para aferir o tamanho do ponto 

focal sem necessidade de alinhamento prévio também foram realizados nos equipamentos 

mamográficos que foram utilizados para as medidas de MTF. Para todos eles, o tamanho do 

ponto focal no centro do campo foi obtido sem alinhamento, a partir da metodologia proposta. 

Assim, para os equipamentos avaliados, primeiramente foram calculadas as medidas do ponto focal 

nas direções paralelo e perpendicular ao eixo catodo-anodo utilizando a metodologia de avaliação 

sem necessidade de alinhamento prévio. Os resultados foram calculados a partir das duas 

projeções do ponto focal obtidas em uma posição aleatória no campo. A Tabela 8.5 apresenta os 

valores obtidos para todos os equipamentos já descritos em conjunto com a análise da incerteza no 

processo de medida.  

 

Tabela 8.5 - Resultados obtidos para tamanho do ponto focal utilizando a metodologia que não necessita 
de alinhamento com raio central do feixe. Para cada um dos resultados foi calculada a incerteza da medida. 

Equip. Posição 
Distância ao 

centro 
(mm) 

Dimensão do ponto focal 
(mm) 

Paralelo Perpendicular 

1 
1 63,33 ± 2,2 0,56 ± 0,016 0,32 ± 0,012 

2 (10mm x m) 84,39 ± 2,8 0,50 ± 0,015 0,32 ± 0,012 
Centro (calculado) 0 0,69 ± 0,070 0,32 ± 0,012 

2 
1 9,16 ± 1,14 0,44 ± 0,018 0,52 ± 0,02 

2 (10mm x m) 29,66 ± 1,61 0,41 ± 0,017 0,52 ± 0,02 
Centro (calculado) 0 0,45 ± 0,040 0,52 ± 0,02 

1 8,65 ± 1,10 0,34 ± 0,014 0,58 ± 0,02 
3 2 (10mm x m) 29,45 ± 1,58 0,40 ± 0,015 0,58 ± 0,02 

Centro (calculado) 0 0,42 ± 0,016 0,58 ± 0,02 
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Para compor o quadro das incertezas padrão para o tamanho do ponto focal foram 

analisadas as seguintes variáveis: o tamanho do pixel (Tp), o resultado obtido com o método 

FWHM, o diâmetro da fenda ou pinhole (d) e a medida do fator de alargamento E, conforme 

descrito na Equação (7.8), a qual foi utilizada para realizar a medida das dimensões do ponto 

focal.  

Cada um dos itens descritos foi analisado de forma separada e ao fim a incerteza padrão 

do tamanho do ponto focal foi calculada tomando como base uma análise estatística geral de 

todos os parâmetros de entrada.  

A incerteza relacionada ao tamanho do pixel (Tp) foi obtida através de uma análise 

estatística e do certificado de calibração do sistema utilizado para medida do bloco padrão, 

conforme descrito no item 8.1 desse capítulo. A incerteza para o pinhole foi obtida através das 

suas especificações técnicas. Para calcular o erro na medida do método FWHM foi realizada uma 

análise estatística de uma série de observações utilizando esse método para uma mesma imagem do 

ponto focal, assumindo o seu desvio padrão como medida da incerteza. Assim, utilizando a Equação 

2.7 para incertezas não correlacionadas foi obtido o valor da incerteza padrão para a medida do 

ponto focal.   

A análise da imagem do DVA e das duas projeções do ponto focal em uma posição 

qualquer do campo permite a medida de outros parâmetros como a magnificação radiográfica 

(m), a distância foco-imagem (DFI) e o ângulo de inclinação do anodo com precisão, conforme 

metodologia já descrita no relatório anterior. Os resultados obtidos para os equipamentos 

mamográficos avaliados podem ser observados na Tabela 8.6 a seguir.  

 

Tabela 8.6 - Resultados calculados para a magnificação radiográfica (m), a distância foco-imagem (DFI) e 
o ângulo de inclinação do anodo para os equipamentos avaliados. Para cada um dos resultados foi 

calculada a incerteza da medida. 

Equipamento. DFI (mm) m α (°)  
1 649,95 ± 10,5 2,10 ± 0,020 22,95 ± 2 
2 689,19 ± 8,81 2,05 ± 0,027 12,82 ± 1 
3 685,63 ± 8,40 2,08 ± 0,027 13,77 ± 1 
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Para o cálculo da incerteza da magnificação (m) levou-se em consideração a distância real 

entre as esferas, a qual a incerteza foi obtida através das especificações técnicas do dispositivo, e a 

distância obtida na imagem, onde a incerteza foi calculada através do desvio padrão de uma série 

de amostras. Para o cálculo da incerteza padrão de DFI foi utilizada a incerteza para a 

magnificação m anteriormente calculada e a incerteza de DOI obtida através do certificado de 

calibração da régua graduada. Para α a incerteza calculada foi obtida através da análise da 

Equação (7.10), onde são calculadas as incertezas para Unn, e K e DFI.  

A última etapa dos procedimentos experimentais, os valores dos desalinhamentos foram 

enviados à placa controladora dos motores de passo da base móvel e a mesa foi alinhada com o 

centro do campo. As dimensões do ponto focal foram obtidas no centro do campo e os 

resultados foram comparados com os valores calculados com a metodologia sem o alinhamento. 

Os valores obtidos são apresentados na Tabela 8.7. 

 
Tabela 8.7 - Dimensões do ponto focal no centro do campo para os equipamentos mamográficos. Os 

valores foram calculados pela metodologia proposta sem alinhamento (coluna à esquerda) e comparados 
com os valores obtidos experimentalmente no centro do campo, após o alinhamento automático do sistema 

utilizando a mesa de alinhamento automático desenvolvida nesse trabalho. 

Equip. Direção 

Dimensões do ponto focal no  
centro do campo (mm) Diferença 

(%) (Calculadas sem 
 alinhamento) 

(Medidas com a  
mesa alinhada) 

1 Paralelo 0,69 ± 0,070 0,67 ± 0,018 2,98 
Perpendicular 0,32 ± 0,012 0,34 ± 0,012 5,88 

2 Paralelo 0,45 ± 0,040 0,47 ± 0,019 4,25 
Perpendicular 0,52 ± 0,020 0,52 ± 0,020 0.92 

3 Paralelo 
Perpendicular 

0,42 ± 0,016 
0,58 ± 0,020 

0,41 ± 0,015 
0,59 ± 0,020 

2,43 
1,69 

     Erro Médio (%) 3,02 
 

8.4. – Método computacional para determinação do NPS. 
 

Para validar a metodologia proposta nesse capítulo, foram realizados testes em imagens 

simuladas com características conhecidas (WANG et al. 2000). As imagens foram simuladas através 

da adição de ruído gaussiano em uma imagem uniforme utilizando o Matlab 2006. As imagens 
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simuladas foram posteriormente salvas em formato TIFF com 16 bits. Assim, como no trabalho 

proposto por Albuquerque (ALBUQUERQUE, 2001), todas as análises para validação assumiram o 

tamanho de pixel “virtual” de 70 µm, já que as imagens foram simuladas e não digitalizadas. Os 

testes de validação foram realizados utilizando um espaço amostral composto por 100 figuras de 

ruído (n) as quais possuíam as dimensões de 256 x 256 (N x N). Nessas imagens foram adicionados 

ruído gaussiano com média nula e variâncias de 2x10-2, 2x10-3, 2x10-4, 2x10-5 e 2x10-6, 

respectivamente. Obteve-se como resultado da análise a sensibilidade da estimativa ao ruído aditivo, 

onde a energia espectral varia de forma proporcional ao aumento da variância do ruído gaussiano. A 

Figura 8.34 demonstra os resultados obtidos com a validação da técnica.   

 

 
Figura 8.34 - Resultados obtidos para a validação do método de obtenção do NPS 

 
 

Os valores obtidos para as imagens simuladas foram significativamente semelhantes aos 

valores apresentados no trabalho de Albuquerque (ALBUQUERQUE, 2001). Dessa forma, é 

possível concluir que o sistema está validado e apto para realizar medidas referentes a densidade 

espectral de ruído NPS.  

A seguir serão apresentados os resultados obtidos com os três equipamentos mamográficos 

avaliados. Foram utilizadas duas tensões para cada equipamento sendo 24 e 28 kVp. Com a variação 

da medida do mAs foi possível obter leituras diferentes para doses no sistema. Para essas medidas 
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foram utilizadas um total de 400 amostras (200 para cada imagem uniforme) de tamanho 256 x 256 

pixels e com tamanho do pixel de 0,042 mm. A seguir serão apresentados os resultados para o 

equipamento 1 utilizando 24 kVp.  

 

 
Figura 8.35 - Densidade espectral de ruído (NPS) calculada para o equipamento 3 com tensão de 24 kVp e 

diferentes valores de doses 

 

O erro calculado para os NPS obtidos na Figura utilizando a Equação (4.7) é 0.00128. A 

seguir a apresentação dos resultados obtidos com 28 kVp para o equipamento 1.  

 

 
Figura 8.36 - Densidade espectral de ruído (NPS) calculada para o equipamento 3 com tensão de 24 kVp e 

diferentes valores de doses 
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Apresentação dos resultados para o Equipamento 2 utilizando 24kVp.  

 

 
Figura 8.37 - Resultados obtidos para o equipamento 2 utilizando 24kVp. 

 
 

Apresentação dos resultados para o Equipamento 2 utilizando 28kVp.  

 
 

 
Figura 8.38 - Resultados obtidos para o equipamento 2 utilizando 28 kVp. 

 
 

 O erro calculado para ambos os experimentos foi de 0,00128. 
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Apresentação dos resultados para o Equipamento 3 utilizando 24kVp.  

 

 
Figura 8.39 - Densidade espectral de ruído (NPS) calculada para o equipamento 3 com tensão de 24 kVp e 

diferentes valores de doses. 
 

 
 

Apresentação dos resultados para o Equipamento 3 utilizando 28kVp.  

 

 
Figura 8.40 - Densidade espectral de ruído (NPS) calculada para o equipamento 3 com tensão de 28kVp e 

diferentes valores de doses. 
 
 

O erro calculado para ambos os experimentos foi de 0,00128. 
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8.5. – Método computacional para determinação da curva H&D. 
 

A seguir serão apresentados os resultados obtidos para as curvas sensitométricas dos 

equipamentos mamográficos avaliados. Obtendo-se a curva de atenuação para o equipamento, 

utilizando o phantom de sensitometria e tendo obtido também a curva característica do digitalizador, é 

possível realizar o levantamento das densidades ópticas para cada um dos degraus das imagens 

obtidas com um sistema de registro e relacioná-las com as exposições relativas. Utilizando a 

metodologia proposta anteriormente foram obtidos os valores de atenuação do phantom para as 

tensões de 24 e 28 kVp para cada equipamento. As Tabela 8.8 e 8.9 a seguir apresentam as doses 

obtidas para cada espessura de alumínio utilizando as tensões de 24 e 28 kVp com o equipamento 1.  

 

Tabela 8.8 - Doses obtidas para cada espessura de alumínio do phantom de sensibilidade para 24 kVp com 
equipamento 1. 

Espessura (mm Al) Dose (mGy) 
0     4,823 ± 0,24 

0,1 ± 0,01 3,974 ± 0,20 
0,2 ± 0,01 3,332 ± 0,16 
0,3 ± 0,01 2,822 ± 0,14 
0,4 ± 0,01 2,397 ± 0,11 
0,5 ± 0,01 2,054 ± 0,10 
0,6 ± 0,01 1,773 ± 0,08 
0,7 ± 0,01 1,545 ± 0,07 
0,8 ± 0,01 1,345 ± 0,06 
0,9 ± 0,01 1,173 ± 0,05 

 

Tabela 8.9 - Doses obtidas para cada espessura de alumínio do phantom de sensibilidade para 28 kVp com 
equipamento 1. 

Espessura (mm Al) Dose (mGy) 
0 5,261 ± 0,26 

0,1 ± 0,01 4,438 ± 0,22 
0,2 ± 0,01 3,795 ± 0,19 
0,3 ± 0,01 3,268 ± 0,16 
0,4 ± 0,01 2,837 ± 0,14 
0,5 ± 0,01 2,468 ± 0,12 
0,6 ± 0,01 2,169 ± 0,10 
0,7 ± 0,01 1,907 ± 0,09 
0,8 ± 0,01 1,688 ± 0,08 
0,9 ± 0,01 1,451 ± 0,07 
1,0 ± 0,01 1,298 ± 0,06 
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Conforme as informações obtidas nas Tabelas 8.8 e 8.9 é possível realizar o levantamento 

das curvas de atenuação do sistema, dado pelo equipamento 1, para as tensões de 24 e 28 kV, 

mostradas respectivamente nas Figuras 8.41 e 8.42. 

 

 
Figura 8.41 - Curva de atenuação do equipamento 1 para tensão de 24 kVp e dose de 4,823 mGy 

 

 

 
Figura 8.42 - Curva de atenuação do equipamento 1 para tensão de 28 kVp e dose de 5,261mGy. 
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equipamento 1 para ambas as tensões. Nesse sentido a Figura 8.43 apresenta os resultados do 

sistema CR, utilizado como sistema de registro do equipamento 1 para a tensão de 24kVp.  

 
Figura 8.43 - Curva sensitométrica obtida para o equipamento 1 com a tensão de 24 kVp. 

 
A Figura 2.11 mostra os resultados alcançados com o sistema de registro digital CR, 

empregado em conjunto ao equipamento 1 para obtenção da curva sensitométrica para a tensão de 

28kV. 

 
Figura 8.44 - Curva sensitométrica obtida para o equipamento 1 com a tensão de 28 kVp. 
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γ24kV = 5,84 ± 0,66 e γ28kV = 3,77 ± 0,26. As incertezas foram calculadas com base na Equação 5.2. 

Para E1 e E2 considerou-se o certificado de calibração do sistema Barracuda. Para DO1 e DO2 levou-

se em consideração o certificado de calibração do densitômetro utilizado.  

O mesmo procedimento foi empregado para o cálculo da curva sensitométrica do sistema de 

registro utilizado para o equipamento 2. A Tabela 8.10 apresenta as doses obtidas para cada 

espessura de alumínio utilizando a tensão de 24kV no equipamento 2.  

 
Tabela 8.10 - Doses obtidas para cada espessura de alumínio do phantom de sensibilidade para 24 kVp 

com equipamento 2. 

Espessura (mm 
Al) 

Dose (mGy) 

0 4,628 ± 0,23 
0,1 ± 0,01 3,811 ± 0,19 
0,2 ± 0,01 3,176 ± 0,16 
0,3 ± 0,01 2,671 ± 0,13 
0,4 ± 0,01 2,266 ± 0,11 
0,5 ± 0,01 1,936 ± 0,09 
0,6 ± 0,01 1,662 ± 0,08 
0,7 ± 0,01 1,435 ± 0,07 
0,8 ± 0,01 1,245 ± 0,06 
0,9 ± 0,01 1,089 ± 0,05 

 

A tabela 8.11 apresenta os resultados referentes ao mesmo procedimento, todavia, 

empregando uma tensão de 28kVp para o equipamento 2. 

 

Tabela 8.11 - Doses obtidas para cada espessura de alumínio do phantom de sensibilidade para 28 kVp com 
equipamento 2. 

Espessura (mm Al) Dose (mGy) 
0 4,903 ± 0,25 

0,1 ± 0,01 4,151 ± 0,20 
0,2 ± 0,01 3,535 ± 0,18 
0,3 ± 0,01 3,049 ± 0,15 
0,4 ± 0,01 2,636 ± 0,13 
0,5 ± 0,01 2,301 ± 0,11 
0,6 ± 0,01 2,016 ± 0,10 
0,7 ± 0,01 1,777 ± 0,09 
0,8 ± 0,01 1,707 ± 0,08 
0,9 ± 0,01 1,522 ± 0,08 
1,0 ± 0,01 1,360 ± 0,07 
1,1 ± 0,01 1,218 ± 0,06 
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Com os dados obtidas nas Tabelas 8.10 e 8.12 é possível obter as curvas de atenuação do 

sistema para o equipamento 2, utilizando as tensões de 24 e 28 kVp, respectivamente mostradas nas 

Figuras 8.45 e 8.46.  

 

 
Figura 8.45 - Curva de atenuação do equipamento 2 para tensão de 24 kVp e dose de 4,628mGy. 

 

 
Figura 8.46 - Curva de atenuação do equipamento 2 para tensão de 28 kVp e dose de 4,903mGy. 
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 A partir das informações obtidas pertinentes à dose relativa e os dados obtidos por meio do 

polinômio de grau 3 descrito pela Equação 7.12, é possível determinar a curva sensitométrica do 

equipamento 2 para ambas as tensões. A Figura 8.47 demonstra os resultados alcançados para a 

curva sensitométrica do sistema de registro analógico utilizado nos Hospital das Clínicas, utilizada 

em conjunto ao equipamento 2 para a tensão de 24 kVp e a Figura 8.48 para a tensão de 28kVp. 

 

 
Figura 8.47 - Curva sensitométrica obtida para o equipamento 2 com a tensão de 24kVp. 

 

 
Figura 8.48 - Curva sensitométrica obtida para o equipamento 2 com a tensão de 28kVp 
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Tendo obtido as curvas sensitométricas do equipamento 2 calculou-se o resultado para o 

fator gama nas duas tensões aplicadas. Os valores encontrados para o fator gama para as tensões de 

24 e 28 kV são respectivamente: γ24kV = 12,70 ±1,8 e γ28kV = 16,90 ± 2,7.  

Finalmente, o mesmo procedimento foi empregado para o cálculo da curva sensitométrica 

do sistema de registro utilizado para o equipamento 3. A Tabela 8.12 e 8.13 apresentam as doses 

obtidas para cada espessura de alumínio utilizando as tensões de 24 e 28 kVp no equipamento 3.  

 

Tabela 8.12 - Doses obtidas para cada espessura de alumínio do phantom de sensibilidade para 24 kVp 
com equipamento 3. 

Espessura (mm Al) Dose (mGy) 
0 4,415 ± 0,22

0,1 ± 0,01 3,647 ± 0,18
0,2 ± 0,01 3,027 ± 0,15
0,3 ± 0,01 2,537 ± 0,13
0,4 ± 0,01 2,129 ± 0,11
0,5 ± 0,01 1,788 ± 0,09
0,6 ± 0,01 1,507 ± 0,08
0,7 ± 0,01 1,272 ± 0,06
0,8 ± 0,01 1,068 ± 0,05
0,9 ± 0,01 0,899 ± 0,04
1,0 ± 0,01 0,749 ± 0,04

 

 
Tabela 8.13 - Doses obtidas para cada espessura de alumínio do phantom de sensibilidade para 28 kVp 

com equipamento 3. 

Espessura (mm Al)           Dose (mGy) 
0 4,824 ± 0,24 

0,1 ± 0,01 4,085 ± 0,20 
0,2 ± 0,01 3,498 ± 0,17 
0,3 ± 0,01 3,024 ± 0,15 
0,4 ± 0,01 2,622 ± 0,13 
0,5 ± 0,01 2,287 ± 0,11 
0,6 ± 0,01 2,011 ± 0,10 
0,7 ± 0,01 1,771 ± 0,09 
0,8 ± 0,01 1,566 ± 0,08 
0,9 ± 0,01 1,393 ± 0,07 
1,0 ± 0,01 1,280 ± 0,06 
1,1 ± 0,01 1,189 ± 0,06 
1,2 ± 0,01 1,009 ± 0,05 
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 Com os dados obtidas nas Tabelas 8.12e 8.13 é possível obter as curvas de atenuação do 

sistema para o equipamento 3, utilizando as tensões de 24 e 28 kVp, respectivamente mostradas nas 

Figuras 8.49 e 8.50. 

 

 
Figura 8.49 - Curva de atenuação do equipamento 3 para tensão de 24 kVp e dose de 4,415mGy 

 
 

 
Figura 8.50 - Curva de atenuação do equipamento 3 para tensão de 28 kVp e dose de 4,824mGy 
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A partir das informações obtidas é possível determinar a curva sensitométrica do sistema de 

registro tela-filme utilizado no setor de mastologia do Hospital São Paulo - UNIFESP, utilizada em 

conjunto ao equipamento 3 para ambas as tensões. A Figura 8.51 apresenta os resultados para a 

tensão de 24 kVp e a Figura 8.52 para 28 kVp. 

 

 
Figura 8.51 - Curva sensitométrica obtida para o equipamento 3 com a tensão de 24 kVp. 

 
 
 

 
Figura 8.52 - Curva sensitométrica obtida para o equipamento 3 com a tensão de 28 kVp. 
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Após a obtenção das curvas sensitométricas do equipamento 3 calculou-se o resultado para 

o fator gama nas duas tensões aplicadas. Para obter o fator gama utilizou-se a equação 2.1. Os 

valores encontrados para o fator gama para as tensões de 24 e 28 kV são respectivamente: γ24kV = 

12,56  ± 1,7 e γ28kV = 15,09  ±  2,0.  

 

8.6. – Método computacional para determinação do DQE. 
 

Nesse item serão apresentados os resultados de alguns parâmetros obtidos para os 

equipamentos avaliados nesse trabalho. A Tabela 8.14 permite visualizar alguns parâmetros 

técnicos e medidas já realizadas para os três mamógrafos.  

 

Tabela 8.14 - Descrição de alguns dos parâmetros já calculados no decorrer desse trabalho para os dois 
equipamentos 

Equipamento DFI (mm) DOI(mm) Ponto focal (mm) γ 24 kVp γ 28 kVp 

1 649,95 ± 10,5 50,0 ± 0,5 0,67 ± 0,018* 
0,34 ± 0,012** 5,84 ± 0,7 3,77±0,2 

2 689,19 ± 8,81 49,5 ± 0,5 0,47 ± 0,0190* 
0,52 ± 0,0020** 12,70 ± 1,8 16,90 ± 2,7

2 685,63 ± 8,40 49,5 ± 0,5 0,41 ± 0,015* 
0,59 ± 0,0020** 12,56 ± 1,7 15,09 ± 2,0

* Ponto focal paralelo ao eixo catodo-anodo medido no centro do campo 
** Ponto focal perpendicular ao eixo catodo-anodo medido no centro do campo 

 
Seguindo a metodologia desse trabalho para a obtenção do DQE, primeiramente é 

necessário realizar uma análise referente à resolução espacial do sistema como um todo. Para que 

essa análise seja feita de modo coerente, inicialmente é necessária a obtenção da imagem da 

projeção do ponto focal no centro do campo de radiação. A partir dessa imagem, é possível fazer 

o levantamento da LSF que será de extrema importância para obtenção da MTF do sistema. O 

procedimento para obtenção da LSF já foi descrito no capítulo anterior.  

 A partir da LSF da projeção do ponto focal no centro do campo, foi calculado um fator 

de escala que permitiu obter a LSF do processo de aquisição. Esse fator de escala foi calculado 

utilizando a equação (7.20), considerando Tm = 40 mm e a DSF = 30 mm (medida para o 
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equipamento 1). Assim, foi de 1,075 e, portanto, o fator de escala aplicado a LSF da projeção do 

ponto focal foi de 0,075. O resultado desse procedimento pode ser observado na a seguir. 

 

 
Figura 8.53 - LSF obtida para o equipamento 1 utilizando a correção com o fator de escala de 0,075.  Em 

vermelho (●) são apresentados os pontos que compõe a LSF paralela ao eixo catodo-anodo, e em preto (■) 
os pontos da LSF perpendicular ao eixo catodo-anodo. 

  
Com a obtenção da LSF referente ao sistema de imagens como um todo, simulando um 

procedimento de rotina em mamografia, aplicou-se a transformada de Fourier na distribuição 

dada pela LSF, e posteriormente obteve-se a MTF do sistema, que para o equipamento 1, pode 

ser visualizada na . 

 

 
Figura 8.54 - MTF obtida através da LSF do sistema. Os pontos em vermelho (●) representam a MTF na 

direção paralela ao eixo catodo-anodo e em preto (■) na direção perpendicular ao mesmo. 
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  Assim, tendo obtido a MTF do sistema, o fator gama (γ) através das curvas 

sensitométricas já apresentadas e o NPS obtido, restam apenas os cálculos referentes à fluência 

dos fótons Φ.  Nesse sentido, utilizando a curva de atenuação do sistema para as duas tensões 

utilizadas (24 e 28 kVp), foram calculados os valores para a HVL1 e QVL, utilizando 

respectivamente as equações 7.13 e 7.14. Dessa forma foi possível obter, para o equipamento 1, o 

coeficiente de homogeneidade (CH) pela equação 7.15, o coeficiente de atenuação em massa 

(µ/ρ) utilizando a equação 7.16 e a energia efetiva do feixe (ε0) encontrada pela utilização do 

polinômio de grau 6 proposto nesse trabalho (equação 7.17). Todos os valores calculados 

juntamente com as incertezas podem ser observados na Tabela 8.15. 

 

 
Tabela 8.15 - Parâmetros obtidos para o equipamento 1 com as tensões de 24 e 28 kVp. 

Parâmetros 24 kVp 28 kVp 
HVL1 0,38 ± 0,026 0,41 ± 0,025
QVL, 0,80 ± 0,026 0,98 ± 0,025
CH 0,90 ± 0,052 0,72 ± 0,051
µe/ρ 7,33 ± 0,310 6,11 ± 0,220
ε0 15,38 ± 0,80 16,29 ± 0,87

 

 
A estimativa da Φ é dada em relação à dose de entrada no sistema de registro, portanto, 

embora a repetibilidade do sistema de leitura de doses e do tubo de raios X sejam coerentes, para 

cada imagem utilizada no cálculo do ruído mediu-se uma dose ligeiramente diferente para 

formação da imagem. Sendo assim, foi considerada a média das leituras das doses como dado 

para obtenção da estimativa da fluência dos fótons, conforme é demonstrado na Tabela 8.16 a 

seguir.  

 
Tabela 8.16 - Cálculo do valor da fluência em função da dose de entrada no sistema de registro para as 

tensões de 24 e 28 kVp. 

 24 kVp 28 kVp 
 തതതതതതതത(mGy) 2,4 4,3 6,2 4,5 7,6 10,5ࡱࡿࡻࡰ
Φ * 1,4x1012 2,5 x1012 3,7 x1012 2,7 x1012 4,6 x1012 6,4 x1012 

        * Fótons/Gy.m2  
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Utilizando a metodologia proposta nesse trabalho para obtenção do DQE e os 

parâmetros previamente calculados, é possível obter a eficiência do sistema na conversão de 

fótons em situações e técnicas diversas. Portanto, a seguir serão apresentados os resultados 

obtidos para o DQE de todos os equipamentos utilizados nesse trabalho para as tensões de 24 e 

28 kVp. As Figuras 8.56 a 8.62 mostram os resultados obtidos para o DQE do equipamento 1 

para as duas tensões utilizadas. 

 

 
Figura 8.55 - DQE obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 2,4 mGy para o equipamento 1 

 
 
 

 
Figura 8.56 - DQE obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 4,3 mGy para o equipamento 1. 
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Figura 8.57 - DQE obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 6,2 mGy para o equipamento 1. 

 

 
Figura 8.58 - DQE obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 4.0 mGy para o equipamento 1. 

 
 

 
Figura 8.59 - DQE obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 7,6 mGy para o equipamento 1. 
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Figura 8.60 - DQE obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 10,5 mGy para o equipamento 1. 

 

Para o equipamento 2 o fator de escala foi obtido considerando Tm = 40 mm e a DSF 

medida foi de 29,5 mm. Assim, a magnificação radiográfica obtida foi de 1,077 e, portanto, o 

fator de escala aplicado a LSF da projeção do ponto focal foi de 0,077. O resultado desse 

procedimento pode ser observado na Figura 8.61. 

 

 
Figura 8.61 - LSF obtida para o equipamento 2 utilizando a correção com o fator de escala de 0,075. Em 

vermelho (●) são apresentados os pontos que compõe a LSF paralela, e em preto (■) perpendicular ao eixo 
catodo-anodo. 

 

Aplicou-se a transformada de Fourier na distribuição dada pela LSF obtida para o 

equipamento 2 e, assim, obteve-se a MTF do sistema que pode ser visualizada na Figura 8.62 a 

seguir.  
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Figura 8.62 - MTF do equipamento 2 obtida através da LSF do sistema. Os pontos em vermelho (●) 

representam a MTF na direção paralela ao eixo catodo - anodo e em preto (■) na direção perpendicular ao 
mesmo. 

 
Os valores obtidos para: o coeficiente de homogeneidade (CH), o coeficiente de 

atenuação em massa (µe/ρ) e a energia efetiva do feixe (ε0) para o Equipamento 2 para 24 e 28 kV 

pode ser observados na Tabela 8.17. 

 
Tabela 8.17 - Parâmetros obtidos para o equipamento 2 com as tensões de 24 e 28 kVp. 

Parâmetros 24 kVp 28 kVp 
HVL1 0,38 ± 0.025 0.45 ± 0.026
QVL, 0,85 ± 0.025 1.09 ± 0.026
CH 0.83 ± 0.050 0.71 ± 0,049
µ/ρ 6.75 ± 0.29 5,70 ± 0.28 
ε0 15.58 ± 0.76 16.40 ± 0.79

 
 
A estimativa da Φ foi obtida para cada média das leituras das doses obtidas para cada 

imagem. A fluência dos fótons pode ser observada na Tabela 8.18 a seguir.  

 
Tabela 8.18 - Cálculo do valor da fluência para o equipamento 2 em função da dose de entrada no sensor 

para as duas tensões. 
 24 kVp 28 kVp 
 തതതതതതതത(mGy) 1.58 2.80 6.00 1.92 3.25 7.60ࡱࡿࡻࡰ
Φ * 9.3x1011 1.6 x1012 3.5 x1012 1.2 x1012 2.1 x1012 5.0 x1012 

* Fótons/Gy.m2  

 

As Figuras 8.64 a 8.69 mostram os resultados calculados para o DQE do equipamento 2 

utilizando diferentes valores de doses e tensões. 
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Figura 8.63 - DQE Obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 1,5 mGy para o equipamento 2. 

 
 

 
Figura 8.64 - DQE Obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 2,8 mGy para o equipamento 2. 

 

 
Figura 8.65 - DQE Obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 6,0 mGy para o equipamento 2. 

 
 

0 2 4 6 8 10 12
0,0

0,1

0,2

0,3

0,4

0,5

0,6

0,7

0,8

0,9

1,0
 DQE Perpendicular ao eixo 
 DQE Paralelo ao eixo 

D
Q

E

Frequência espacial (Ciclos/mm)

0 2 4 6 8 10 12
0,0

0,1

0,2

0,3

0,4

0,5

0,6

0,7

0,8

0,9

1,0
 DQE Perpendicular ao eixo 
 DQE Paralelo ao eixo 

D
Q

E

Frequência espacial (Ciclos/mm)

0 2 4 6 8 10 12
0,0

0,1

0,2

0,3

0,4

0,5

0,6

0,7

0,8

0,9

1,0
 DQE Perpendicular ao eixo 
 DQE Paralelo ao eixo 

D
Q

E

Frequência espacial (Ciclos/mm)



 

 

170 CAPÍTULO 9 – Discussão e ConclusõesD 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

 
Figura 8.66 - DQE Obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 1,9mGy para o equipamento 2. 
 

 
Figura 8.67  - DQE Obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 3.6 mGy para o equipamento 2. 

 

 
Figura 8.68 - DQE Obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 7,6 mGy para o equipamento 2. 
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A seguir serão apresentados os resultados referentes ao equipamento 3. O fator de escala 

foi obtido considerando Tm = 40 mm e a DSF medida de 29,5 mm. Assim, a magnificação 

radiográfica obtida foi de 1,077 e, portanto, o fator de escala aplicado a LSF da projeção do 

ponto focal foi de 0,077. O resultado desse procedimento pode ser observado na Figura 8.69. 

 

 
Figura 8.69 - LSF obtida para o equipamento 3 utilizando a correção com o fator de escala de 0,075. Em 

vermelho (●) são apresentados os pontos que compõe a LSF paralela, e em preto (■) perpendicular ao eixo 
catodo-anodo. 

 
 
Aplicou-se a transformada de Fourier na distribuição dada pela LSF obtida para o 

equipamento 3 e, assim, obteve-se a MTF do sistema que pode ser visualizada na a seguir.  

 

 
Figura 8.70 - MTF do equipamento 3 obtida através da LSF do sistema. Os pontos em vermelho (●) 

representam a MTF na direção paralela ao eixo catodo - anodo e em preto (■) na direção perpendicular ao 
mesmo. 
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Os valores obtidos para: o coeficiente de homogeneidade (CH), o coeficiente de 

atenuação em massa (µe/ρ) e a energia efetiva do feixe (ε0) para o Equipamento 2 para 24 e 28 kV 

pode ser observados na Tabela 8.19. 

 
Tabela 8.19 - Parâmetros obtidos para o equipamento 3 com as tensões de 24 e 28 kVp. 

Parâmetros 24 kVp 28 kVp 
HVL1 0,38 ± 0.025 0.45 ± 0.026
QVL, 0,85 ± 0.025 1.09 ± 0.026
CH 0.83 ± 0.050 0.71 ± 0,049
µ/ρ 6.75 ± 0.29 5,70 ± 0.28 
ε0 15.58 ± 0.76 16.40 ± 0.79

 

A estimativa da Φ foi obtida para cada média das leituras das doses obtidas para cada 

imagem. A fluência dos fótons pode ser observada na tabela a seguir.  

 

Tabela 8.20 - Cálculo do valor da fluência para o equipamento 2 em função da dose de entrada no sensor 
para as duas tensões. 

 24 kVp 28 kVp 
 തതതതതതതത(mGy) 1.58 2.80 6.00 1.92 3.25 7.60ࡱࡿࡻࡰ
Φ * 9.3x1011 1.6 x1012 3.5 x1012 1.2 x1012 2.1 x1012 5.0 x1012 

* Fótons/Gy.m2  

 

As Figuras 8.72 a 8.77 mostram os resultados calculados para o DQE do 

equipamento 3 utilizando diferentes valores de doses e tensões. 
 

 
Figura 8.71 - DQE Obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 2.9 mGy para o equipamento 3. 
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Figura 8.72 - DQE Obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 5.9 mGy para o equipamento 3. 

 

 
Figura 8.73 - DQE Obtido utilizando a tensão de 24 kVp e dose de 8.6 mGy para o equipamento 3. 

 

 
Figura 8.74 - DQE Obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 3.403 mGy para o equipamento 3. 
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Figura 8.75 - DQE Obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 6.6 mGy para o equipamento 3. 

 

 
Figura 8.76 - DQE Obtido utilizando a tensão de 28 kVp e dose de 10.4 mGy para o equipamento 3. 
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CAPÍTULO 9 
Discussão e Conclusões 

 
 
 

9.1. – Considerações iniciais. 
 

 
O objetivo deste trabalho é propor uma nova metodologia para avaliação da qualidade de 

equipamentos mamográficos, visando à melhoria do desempenho do equipamento, o qual deve 

proporcionar uma imagem com a maior qualidade possível levando em consideração a menor 

dose de exposição ao paciente. Assim, esse capítulo tem como principal objetivo discutir a 

viabilidade da utilização da nova metodologia em função da confiabilidade do sistema 

desenvolvido.  

 
 

9.2. – Método computacional para determinação da MTF. 
 

 
Durante o desenvolvimento do algoritmo da transformada discreta de Fourier estava 

sendo utilizado um pacote de processamento de imagens em Java (JAI – Java Advanced Imaging). 

Essa API utilizada tem um grande potencial para manipulações de imagens e propõe uma 

maneira simples de se alçar resultados adequados para variados problemas. No entanto, ao se 
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deparar com as imagens radiográficas do sensor CCD, que possuem 4096 níveis de cinza (12 

bits), a API demonstrou um comportamento impreciso nos resultados. Como o padrão 

computacional de armazenamento de dados é de 8 bits (1 byte), o software convertia a imagem em 

12 bits para uma imagem de 16 bits (2 bytes), e isso modificava os valores dos níveis de cinza na 

imagem. Dessa forma, foi construído um algoritmo para evitar a conversão dos níveis de cinza da 

imagem para 16 bits, de modo a preservar as intensidades de níveis de cinza originais da imagem. 

O algoritmo da transformada discreta de Fourier foi testado utilizando vetores e imagens 

de funções conhecidas, as quais suas transformadas de Fourier podiam ser previstas. O algoritmo 

apresentou resultados satisfatórios. 

Na avaliação dos equipamentos mamográficos, os resultados obtidos com o programa 

computacional proposto para a determinação da MTF confirmaram a possibilidade de se efetuar 

a avaliação de qualidade utilizando o método das funções de transferência de um modo prático e 

rápido, a partir da obtenção de uma imagem da projeção do ponto focal no centro do campo 

com uma câmara de fenda ou pinhole e um sensor CCD. 

Utilizando o programa computacional para a simulação da característica de campo, pode-

se calcular a variação da MTF e conseqüentemente da capacidade de resolução do sistema 

radiográfico não só na região central do campo, mas também em qualquer outra posição ao longo 

do campo, com precisão, sem necessidade de tempo extra de uso do equipamento. Isso é 

importante, pois na prática, em avaliações de rotina, essas medidas são impraticáveis, pois 

necessitariam de diversas medidas em várias posições no campo e o posterior cálculo da MTF em 

cada uma delas.  

 O processo de validação do método do cálculol da MTF em qualquer posição no campo 

mostrou resultados satisfatórios. Os desvios entre os valores experimentais e os simulados, para a 

direção paralela, foram bem baixos, mostrando a eficiência do algoritmo. Para a direção 

perpendicular, o tamanho da projeção do ponto focal e conseqüentemente a MTF não varia em 

função da posição no campo (nesse caso, ela é invariante espacialmente). Assim, o pequeno 
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desvio encontrado entre as medidas está relacionado a algum erro intrínseco do sistema de 

varredura computacional da imagem da fenda ou da medida da MTF, que deverá ser investigado 

na próxima etapa do projeto. 

 A utilização do sensor CCD aumentou significativamente o custo do sistema, mas em 

contraposição a isso, os resultados obtidos através dele foram precisos e rápidos, tornando-o o 

método extremamente prático. O método proposto para validação do sistema de aquisição CCD 

demonstrou que suas características nominais realmente são verdadeira. O sensor apresentou 

para diferentes faixas de tensão (kVp) uma curva característica linear comprovando, portanto, a 

possibilidade da sua utilização sem necessidade da aplicação de nenhum algoritmo de linearização 

na imagem produzida. Outro detalhe muito importante referente a esse sensor odontológico é a 

sua resolução espacial, a qual também foi comprovada nos procedimentos de caracterização do 

sensor. Por possuir um pixel muito pequeno (19,5 µm), para medidas das dimensões do ponto 

focal possuíram uma alta precisão. Além desses detalhes, o sensor ainda apresentou um ruído 

digital muito baixo que em conjunto com sua tela cintilante de Iodeto de Césio a qual possui 

estruturas de micro colunas fornecem imagens com um índice de ruído significativamente baixo.  

 

9.2.1. – Medidas do ponto focal sem alinhamento. 
 

 
Para avaliações de tamanho do ponto focal de equipamentos radiográficos, não existe, até 

hoje, um dispositivo comercial que realize todo o processo de alinhamento automaticamente. 

Mesmo nos dispositivos mais práticos que utilizam telas fluorescentes ao invés de filmes, o 

deslocamento do sistema para o alinhamento é realizado manualmente, o que acaba limitando sua 

precisão, além de requerer certa quantidade de tempo para ser efetuado. 

Em trabalho prévio realizado por nosso grupo de pesquisas (SANTOS, 1997) foi 

desenvolvido um sistema de alinhamento manual que utiliza uma matriz de sensores de silício 

alinhada paralelamente com uma fenda estreita para a localização do raio central do feixe de raios 
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X. A vantagem desse dispositivo em relação aos demais é que sua localização no campo de 

radiação em relação ao feixe central é determinada sem a necessidade da utilização de filmes ou 

telas fluorescentes. Mas, um problema desse dispositivo e dos demais disponíveis comercialmente 

é que o deslocamento sob o feixe ainda era realizado manualmente e a cada ajuste uma nova 

exposição deve ser realizada para determinar seu posicionamento. 

Em vista disso, nesse trabalho foi desenvolvido uma metodologia para o cálculo 

automático da distância que a mesa suporte se encontra no campo a partir da análise 

computacional das imagens das esferas, o que tornou o processo de alinhamento bem mais 

rápido. Uma outra alternativa, relacionada à medida do tamanho do ponto focal (e 

conseqüentemente da MTF e de outros parâmetros) no centro do campo, sem a necessidade de 

alinhamento, também foi desenvolvida. O objetivo desse estudo foi permitir a avaliação do ponto 

focal de equipamentos mamográficos, considerando-se apenas a obtenção de duas imagens com a 

câmara de orifício em uma posição aleatória no campo. Resultados preliminares indicaram um 

erro médio percentual de 3,02 % considerando três equipamentos. Isso mostra que a nova 

proposta pode possibilitar aferição do ponto focal de equipamentos mamográficos por um 

procedimento mais simples e mais rápido que o método convencional, sem gasto de tempo com 

o processo de alinhamento e sem abrir mão da precisão necessária na avaliação desse parâmetro. 

Além disso, a partir do desenvolvimento dessa nova metodologia, foi possível avaliar, por um 

procedimento bem simples, rápido e não-invasivo, outro parâmetro importante: o ângulo de 

inclinação do anodo. 

A inclinação do anodo também é importante para o desenvolvimento do presente projeto 

de pesquisa, já que ele tem influência na resolução espacial do equipamento e é utilizado como 

parâmetro de entrada do algoritmo de simulação para o cálculo das MTF em qualquer posição ao 

longo do campo. Se o ângulo de inclinação do anodo for aferido incorretamente, as MTFs 

simuladas serão diferentes das reais e o algoritmo desenvolvido apresentará erros. Os resultados 

obtidos com o algoritmo de simulação mostraram que o ângulo de inclinação calculado estava 



 

 

179  CAPÍTULO 9 – Discussão e Conclusões 

Esquema Computacional para Avaliação Automática de Parâmetros de Qualidade de 
Equipamentos Mamográficos 

muito próximo do real, pois o algoritmo de simulação das MTFs apresentou erro médio de 

apenas 2,49%.  

 

9.3. – Método computacional para determinação do NPS. 
 

 
O método computacional desenvolvido para medida prática do NPS dos sistemas de 

imagem é simples e representa uma ferramenta útil para ser utilizada em controle de qualidade, 

principalmente para avaliação de sistemas de registro. Com validação do sistema por meio de 

imagens simuladas foi possível observar uma grande precisão nas medidas, já que a diminuição na 

variância da imagem se apresentou proporcional e simétrica, conforme os resultados obtidos por 

Albuquerque (2001).  

Para os equipamentos analisados, considerando as baixas frequências, a quantidade de ruído 

quântico presente na imagem em relação à dose utilizada no exame foi de acordo com o esperado, 

ou seja, quanto maior a dose utilizada, menor o ruído do sistema. Analisando os resultados obtidos 

para 24 kV com o equipamento 1, por exemplo, é possível observar que nas baixas frequências os 

resultados se apresentaram conforme esperado. No entanto, para  altas frequências, houve a inversão 

dos valores sendo que a partir de 6ciclos/mm, a menor dose apresentou o menor ruído. Isso 

ocorreu, pois a partir dessa frequência espacial, a reprodução do ruído pelo sistema de registro 

passou a ser limitada pela MTF do sistema. 

Para 28 kV utilizando o equipamento 2 os resultados obtidos são como os esperados e 

previstos na literatura, ou seja, com o aumento da dose houve a diminuição do ruído presente na 

imagem, sendo que a diferença é maior para as baixas frequências, onde a MTF ainda não exerce 

influência na detecção do ruído pelo sistema. 

Comparando o ruído proporcionado pelo sistema analógico e digital, a diferença entre eles é 

irrelevante, já que o nível de ruído proporcionado na imagem foi estatisticamente baixo, sendo um 

pouco maior para o sistema digital CR. Isso se deve ao fato da seleção das doses relativamente 
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elevadas, as quais foram submetidas às práticas que tinham como propósito de simular uma rotina 

como a de um exame mamográfico. 

 

9.4. – Método computacional para determinação da curva H&D. 
 

 
A metodologia proposta para obtenção da curva de atenuação para o phantom de 

sensitometria desenvolvido nesse trabalho apresentou resultados satisfatórios, sendo viável para 

práticas e rotinas de controle de qualidade. A análise completa do sistema pode ser feita em apenas 

em uma exposição, desde que o equipamento não tenha nenhuma alteração técnica ou substituição 

de peças. Portanto, é possível obter resultados práticos e rápidos sem interferir na rotina hospitalar.  

A partir da curva de atenuação é possível obter a curva sensitométrica do sistema com 

apenas uma única exposição adicional obtendo uma imagem com o phantom de sensitometria. Assim 

é possível obter os níveis de densidade óptica pela conversão dos níveis de cinza utilizando o 

polinômio proposto de maneira trivial.  

A curva sensitométrica oferece várias informações importantes no que diz respeito às 

propriedades de contraste do sistema de registro. Nesse trabalho o fator gama foi considerado 

apenas como parâmetro de entrada para o cálculo do DQE. No entanto, este parâmetro pode ser 

utilizado para avaliar um sistema de registro no que diz respeito a sua velocidade, que está 

relacionado ao contraste da imagem formada. A avaliação da velocidade do sistema de registro é 

fundamental para escolha inteligente dos parâmetros da exposição e, portanto, obter a melhor 

eficiência à detecção dos fótons.  

A avaliação do equipamento 1, cujo sistema de registro utiliza-se da tecnologia digital CR 

proporcionou resultados coerentes, visto que, a curva sensitométrica do sistema é praticamente 

linear. Portanto, é possível obter com esse sistema um contraste mais adequado em termos de 

imagem.  
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Como já esperado, os sistemas tela-filme utilizados pelos equipamento 2  e 3 apresentaram 

curvas sensitométricas de formato convencional e não linear. No entanto, ao comparar o fator gama 

dos sistemas analógicos com o digital CR, é possível concluir que o sistema tela-filme possui uma 

inclinação maior sendo, portanto, mais rápido, em termos de exposição, do que o sistema CR. As 

curvas sensitométricas obtidas não apresentaram entre si alterações significativas entre as faixas de 

tensão aplicadas.  

 

9.5. – Método computacional para determinação do DQE. 
 

 
Sendo um índice de eficiência na detecção dos fótons, o DQE leva em consideração os três 

parâmetros mais importantes em termos de qualidade da imagem: resolução, contraste e ruído. 

Nesse trabalho foi possível observar que o fator de alta relevância é a MTF. Caso um sistema possua 

uma MTF ruim é possível prever que, embora para baixas frequências o sistema possa apresenta 

uma grande eficiência, para frequências mais altas a eficiência diminuirá drasticamente. Sendo que, 

do ponto de vista de um exame mamográfico isso pode influenciar no diagnóstico, pois estruturas 

suspeitas, como microcalcificações, são consideradas altas frequências devido a seu tamanho 

reduzido. 

Nesse trabalho não se considerou apenas a MTF do ponto focal, mas sim a influência do 

ponto focal na resolução da imagem de uma lesão no interior da mama de uma paciente. Sendo 

assim, foi considerou-se a MTF em função da magnificação radiográfica obtida em função da 

geometria de exposição, simulando um exame mamográfico real.  

Para o equipamento 1 utilizando 24 kV, por exemplo, o DQE apresentou um aumento 

proporcional ao incremento da dose. Em termos de formato, as curvas dadas pelo DQE não 

apresentaram alterações significativas com alteração da dose. O pico de eficiência foi observado para 

a dose de 6,2 mGy atingindo uma eficiência em torno de 50%.   
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Para a tensão de 28 kV o sistema apresentou eficiências muito similares, com a variação 

significativa da dose (4,0 a 10,5 mGy). Pode se entender através desses resultados que a partir de 4,5 

mGy o sistema apresenta uma eficiência constante.  

Para os equipamentos 2 e 3, cujos sistemas de registro são o filme, apresentaram uma 

eficiência muito baixa para 24 kV com uma dose relativamente baixa. A partir disso, foi possível 

observar um aumento na eficiência conforme o aumento da dose. Isso demonstra que o sistema CR 

utilizado pelo equipamento 1, embora apresente um nível de ruído ligeiramente maior, proporciona 

imagens de melhor qualidade com a menor dose absorvida pelo paciente.  

Para a tensão de 28 kV foi observado que a eficiência para a maior dose foi baixa, quando 

comparada as demais doses. Para a dose intermediária observou-se um aumento significativo do 

DQE na direção paralela ao eixo catodo-anodo, enquanto, na direção perpendicular não apresentou 

resultados suficientemente satisfatórios. No entanto, para a maior dose a eficiência nas duas direções 

foram estatisticamente próximas. Assim, através desse estudo é possível concluir que a eficiência na 

detecção quântica do sistema digital CR é consideravelmente melhor do que no sistema tela-filme. 

 

9.6. – Conclusão. 
 

 
As metodologias propostas nesse estudo oferecem aparatos embasados nas mais recentes 

tecnologias citadas pela literatura, de modo a desempenhar avaliações com alto grau de precisão e 

confiança. O sistema desenvolvido pode ser considerado uma grande ferramenta para análise de 

controle de qualidade de equipamentos mamográficos. O conjunto de phantoms, a mesa suporte, 

juntamente com os aplicativos computacionais desenvolvidos tem o objetivo de tornar simples e 

rápida a maneira de obter informações sobre as três principais propriedades de qualidade da imagem: 

resolução espacial, contraste e ruído.  

Com isso, pretende-se expandir o controle de qualidade para mais centros de diagnóstico 

por imagem, fornecendo mais ferramentas para que seus equipamentos mamográficos produzam 
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imagens de alta qualidade com a menor dose ao paciente. Isso contribuirá para o aumento do 

desempenho do diagnóstico médico e também dos esquemas CAD, aumentando as chances de 

detecção precoce do câncer de mama. 
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