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Abstrakt eesti keeles

Eestis teostatakse digitaalsetele pildiretseptoritele kvaliteedimddtmisi liiga vihe,
olgugi, et selleks hetkel Eestis kehtivad 6igusaktid kohustavad. Modtmisi tuleks teostada
Euroopa Komisjoni kiirguskaitse juhendi jargi, kuid selles nimetatud pildikvaliteedi
parameetrid (madalkontrastne lahutusvoime ja korgkontrastne ruumlahutusvoime), millele
pildiretseptor vastama peab, on subjektiivsed, semi-kvantitatiivsed ja nduavad spetsiaalseid
fantoome. Antud magistritod pakub vilja metoodika, mis asendab juhendis olevad
subjektiivsed, semi-kvantitatiivsed pildikvaliteediparameetrid objektiivsete, kvantitatiivsetega
(tuvastuskvantsaagis,  normaliseeritud  miira  vdimsusspekter ja  modulatsiooni-
ilekandefunktsioon) ning voimaldab modta vai hinnata lihtsustatult ka teisi pildiretseptori
kvaliteediparameetreid. Metoodika on kohandatud haigla meditsiinifiiisikule kdeparaseks
ning vajab mdootmisteks kokku vaid 11 iilesvotet ja modulatsiooniiilekandefunktsiooni
servafantoomi. Antud metoodika rakendatavuse kontrolliks teostati pildiretseptori
kvaliteedimdotmised kahel Csl stsintillaatoriga amorfse rdni tehnoloogial ning tthel CCD
tehnoloogial pdhineval téisdigitaalsel pildiretseptoril, mis voimaldas erinevaid tehnoloogiaid
vorrelda. Pildiretseptorite kvaliteedikontrolli tulemusena leiti, et koik kolm retseptorit
vastavad ndutud parameetritele, sealhulgas kvantitatiivsed tulemused vastasid varem teiste
uurimisgruppide ning tootja poolt avaldatud tulemustele ning kinnitasid CCD tehnoloogia
oluliselt madalamat tuvastuskvantsaagist.

Marksonad: tuvastuskvantsaagis, modulatsiooniiilekandefunktsioon, normaliseeritud miira

voimsusspekter, kvaliteedikontroll, tdisdigitaalne pildiretseptor



Abstract in English

At the moment, the consistency of performing quality control measurements for the
digital image receptors in Estonia is low, even though the regulatory legislation obliges to do
them. The measurements are to be performed according to European Commission’s report
RP-162 but the criteria (high contrast limiting spatial resolution and low contrast resolution)
used there are subjective, semi-quantitative and need special phantoms to be measured. This
master’s thesis suggests a methodology that replaces the subjective, semi-quantitative
measurements with objective, quantitative (detective quantum efficiency, normalized noise
power spectrum, modulation transfer function) and allows easily to measure or evaluate also
the rest of the image receptor quality parameters. Methodology is adapted for the use by the
hospital medical physics expert, only needing 11 exposures and a modulation transfer
function edge-phantom. In order to test the applicability of the methodology, 3 full field
digital image receptors were tested- 2 receptors based on a:Si and Csl scintillator technology
and one based on CCD technology. It was found that all the 3 receptors passed the quality
control measurements and that the quantitative values were within reasonable margin

compared to the values reported by other research groups and manufacturer of the receptors.

Keywords: detective quantum efficiency, modulation transfer function, normalized noise
power spectrum, quality control, full field digital image receptor.



Liihendid ja moisted

AAPM — American Association of Physicists in Medicine (Ameerika Meditsiinifiiiisikute
Uhing)

CCD - Charge Coupled Device (laengsidestusseadis)

DQE — Detective Quantum Efficiency (tuvastuskvantsaagis)

ESF — Edge Spread Function (serva hajumisfunktsioon)

IEC — International Electrotechnical Commission (Rahvusvaheline Elektrotehnika Komisjon)
IPEM - Institute of Physics and Engineering in Medicine (Briti Meditsiinifiiiisika ja
Medistiinitehnika Selts)

MTF — Modulation Transfer Function (modulatsiooniiilekandefunktsioon)

NEQ — Noise Equivalent Quanta (miira-ekvivalentsete kvantide arv)

NNPS — Normalized Noise Power Spectrum (normaliseeritud miira voimsusspekter ehk
normaliseeritud Wiener spekter)

ROI — Region Of Interest (huvipiirkond)

RP162 — Radiation Protection N° 162 (Euroopa Komisjoni Kiirguskaitse Juhend N° 162)
STP — Signal Transfer Property (signaali tilekandefunktsioon)

TFT — Thin Film Transistor (6hukese kile transistor)
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Sissejuhatus

Eestis ning Euroopas hetkel kehtivate Oigusaktide jirgi tuleb kvaliteedikontrolli
raames teostada meditsiinikiiritusseadmetel nende paigaldamisel heakskiidukatsed ning
hiljem regulaarselt toimimiskatseid, kontrollimaks nende piisavalt ohutut ja sihipdrast talitlust.
Kuigi vastav maddrus[1] Eestis iitleb, et moGtmisi tuleb teostada Euroopa Komisjoni
kiirguskaitse juhendi[2] jargi, ei jalgita antud juhendis vélja toodud parameetreid Eestis siiski
taielikult. Pohjuseid on mitmeid, alustades sellest, et seatud parameetrite tiahtsust radioloogia
kvaliteeditagamisel hinnata ei osata kuni selleni, et vastava oskusteabega inimesi on Eestis
vihe.

Uks osa nimetatud juhendist, mida nii rangelt ei jérgita, on rdntgenseadmete
pildiretseptorite  peatiikk, mille alla kuuluvad film-ekraan-siisteem, fosfoorplaat
(kompuuterradiograafias) ning  tdisdigitaalplaat. Kéesolev — magistrito6  keskendub
tdisdigitaalradiograafiale ja loob vdimalikud eeldused selleks, et meditsiinifiiiisik saaks
alustada vastavate kvaliteedimodtmistega ja hinnata raviasutuses kasutatavate tdisdigitaalsete
pildiretseptorite kvaliteeti. To0s antakse lilevaade vastavast teooriast, metoodikast ning
vajalikest toovahenditest (sh tarkvarast).

Euroopa Komisjoni kiirguskaitse juhendis on pildi kvaliteedi hindamiseks vélja
toodud semi-kvantitatiivseid parameetreid: madalkontrastne lahutusvdime ja korgkontrastne
ruumlahutusvoime, millel on erinevaid puudusi nagu nende subjektiivne, vaatlejast soltuv
olemus ja fakt, et nad kirjeldavad vaid piirvdértusi, mitte aga Kkliiniliselt olulisi
ruumsagedusi[3],[4]. Sellest tulenevalt on antud t60 kidigus asendatud need tdpsemate
objektiivsete, kvantitatiivsete parameetritega, milleks on tuvastuskvantsaagis (DQE -
Detective Quantum Efficiency) ning selle arvutamise aluseks olevad suurused:
modulatsiooniiilekandefunktsioon (MTF — Modulation Transfer Function) ja normaliseeritud
miira voimsusspekter (NNPS — Normalised Noise Power Spectrum)[5]. Antud parameetrid on
juba monda aega olnud meditsiinifiiiisikas pildiretseptori tunnustatud kvaliteediparameetrid,
kuid senimaani veel rutiinse kvaliteedikontrolli kohustuslike parameetrite hulgast vélja jidnud
[6]-[9]. On ndidatud objektiivsete parameetrite rakendatavust kliinilises kasutuses olevatel
seadmetel, kuid vdhe rutiinse kvaliteedikontrolli osana[10]-[12]. Teema pidevakajalisust
nditab ka see, et antud magistritod valmimisega samaaegselt avaldati artikkel, milles
rakendatakse analoogset metoodikat ning néidatakse vastavate parameetrite sobivust
kvaliteedikontrolli osaks[13].

Standardiseerimaks DQE mddtmisi, on Rahvusvaheline Elektrotehnika Komisjon

(IEC — Internation Electrotechnical Commission) andnud vélja vastavasisulise standardi IEC
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62220-1-1, mis on moeldud katselaboritele ning seadmete tootjatele, kuid ei ole eriti sobilik
kasutamiseks rutiinse kvaliteedikontrolli kiigus. Antud magistritdds on pakutud vélja
kohandatud metoodika, mis on aega sdédstev ning ei ndua rontgensiisteemi ega pildiretseptori
lahtimonteerimist ning mis on {ihtlasi tihendatud ka muude kvaliteedikontrolli kaigus
tehtavate mootmistega.

Pildiretseptorit  kirjeldavate kvaliteediparameetrite hindamine kujutab endast
kaheosalist protseduuri, millest esimene on katsete ja mootmiste teostamine vastavate
testobjektide ja pildiretseptoriga ning teine on saadud piltide analiiiis ja kvaliteediparameetrite
arvutused selleks moeldud tarkvaraga. Leidmaks parimat sobivat tarkvara, testiti antud t60s
praktiliselt koiki saadaval olevaid asjakohaseid vabavaralisi programme, millest paljudel
esines olulisi puudusi, mistdttu nad kasutamiseks ei sobinud. Kdige sobivamateks osutusid
programmid IQWorks[14] ning COQ[15], kuid ka neil esines iiksikuid puudusi ning kumbki
eraldi vottes ei voimaldanud teostada koiki soovitud mdotmisi ega arvutusi. Saadud tulemuste
kontrollimiseks, kasutati molemat programmi paralleelselt. T66s esitatud tulemused on aga
midratud IQWorksi abil, sest antud programm vodimaldas kdige rohkem erinevaid
parameetreid moota ning vajalikke seadistusi muuta.

Kuna sai selgeks, et saadaval olevad tarkvaralised lahendused vajavad parandusi ning
edasiarendust ning puudub tiielikult sobiv lahendus, alustati t66s uue tarkvara kirjutamisega,
mis vdimaldab hetkel modta MTF-i vastavalt uuele standardile IEC 62220-1-1:2015. MTF-i
arvutuste vordlemine eri programmide vahel oli vajalik, sest on ndidatud, et eri metoodikad
voivad suuresti tulemusi mojutada[16], [17] ning kuna polnud selge, mis metoodikat IQWorks
ning COQ kasutavad.

Metoodika rakendatavuse kontrollimiseks teostati kvaliteedimddtmised kolmele
erinevale pildiretseptorile, neist 2 kuuluvad Tartu Tervishoiu Korgkoolis asuva Siemens Ysio
rontgensiisteemi juurde ning kolmas on vidhelevinud tehnoloogial pohinev RF Systemlab
Naomi pildiretseptor, mis oli laenatud AS Semetronilt. Kuigi Naomi pildiretseptor oli veel
hiljuti kliinilises kasutuses, polnud teadaolevalt Naomi pildiretseptoril kvantitatiivseid
parameetreid varem mdddetud. Kuna Tartu Tervishoiu Kdrgkoolis asuv Siemens Ysio
rontgensiisteem ei erine hetkel kliinilises kasutuses olevatest siisteemidest, annab antud kolme
pildiretseptori kvaliteedikontroll hea vordluse erinevate sama-aegselt kasutusel olnud

susteemide vahel.



1 KIRJANDUSE ULEVAADE

1.1 Pildiretseptorid

Radioloogias kasutatavate diagnostiliste pildiretseptorite tehnoloogiaid on mitmeid,
alustades  ekraan-film-siisteemidest ning minnes edasi fosfoorplaatidel pd&hineva
kompuuterradiograafia[18] ning tdisdigitaalsete pildiretseptoriteni, mis omakorda jagunevad
otsese ning kaudse detekteerimisega retseptoriteks. Kuigi kvantitatiivsed kvaliteedimddtmised
on rakendatavad ka teistele tehnoloogiatele kisitleb antud t66 tdisdigitaalseid siisteeme ning
nendest omakorda kaht erinevat kaudse detekteerimise tehnoloogiat. Kaudse detekteerimise
tehnoloogia puhul astub rontgenkiirgus vastastikmojusse stsintillaatorkihiga, mis omakorda
kiirgab néhtavas spektris valgust, mille registreerib kas laengsidestusseadis (CCD — Charge
Coupled Device) voi fotodiood koos Shukese kiletransistoriga (TFT — Thin Film Transistor).
Otsese detekteerimise puhul asub fotojuhtiv kiht kahe elektroodi vahel, ning rontgenkiirgus
vabastab fotojuhtivas materjalis laengud, mis elektroodidel registreeritakse ning hiljem TFT

abil vélja loetakse[19]. Joonis 1 toob vilja tdisdigitaalsete pildiretseptorite kolm peamist

toOpohimatet.
Réntgenkiirgus Réntgenkiirgus « Réntgenkiirgus
Roéntgenkiirguse Stsintillaatorkiht Stsintillaatorkiht
neeldumine
| W T T | 11 | I I I B |
Nahtav valgus Nahtav valgus . ..
Réntgenkiirguse
Wi/ LT fotojuht
Elektriliseks signaaliks ccD Fotodiood R
muundamine Laengud
L
Valja lugemine TFT-maatriks TFT-maatriks

T

Kaudne detekteerimine Otsene detekteerimine

Joonis 1: Tdgisdigitaalsete pildiretseptorite tehnoloogiad.
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Naomi CCD tehnoloogia oli {iiks esimestest tdisdigitaalsete pildiretseptorite
tehnoloogiatest ning vdrreldes stsintillaatorkint-TFT tehnoloogiaga oli kordades odavam,
kuna pohines n-6 laiatarbetehnoloogial, sest CCD kaamerad olid juba kiillalt levinud.
Pildiretseptor koosneb antud juhul moodulitest, mida on vdimalik lihtsalt vahetada, see
tahendab, et ei vaja tootja juurde remonti saatmist, mis teeb ka hoolduse odavamaks. Kokku
192 CCD-d modtmetega 43 cm x35 cm pildiretseptori puhul annab 51,84 megapiksli suuruse
pildi, millest omakorda tehakse 4320 x 3480 piksli suurune pilt kuvamiseks. Selleks on tarvis
tarkvaral iga individuaalse CCD signaal skaleerida, korrigeerida kattuvused, intensiivsused
jne, seda vidga tdpselt, et ei esineks artefakte, miira suurenemist jne.[20] Joonisel 2 on
kujutatud Naomi pildiretseptori ehitus, millelt on ndha, et puuduvad fiiberoptilised tihendused

stsintillaatorkihi ning CCD-de vahel, nagu see on mitmes teises analoogilises siisteemis[21].

Suisinikkate

Valguse 3 - Toiteahel
varjestus

Juhtahel

\ Stsintillaator

CCD Sensorid

Joonis 2: RF Systemlab CCD tehnoloogial pohineva pildiretseptori Naomi tilesehitus[20]

Teised kaks antud t66s kasutatud pildiretseptoritest pohinevad tuntud TFT ja Csl
stsintillaatorkihttehnoloogial[19], mille echitus on tdpsemalt kujutatud Joonisel 3.

Stsintillaatorkihis, milleks on Csl neeldub rontgnekiirgus, mis kiiratakse omakorda nihtavas
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spektris valgusena edasi fotodioodile, mis kiirguse registreerib. Kasutades Ohukese filmi

transistore loetakse kiirgus vélja ning saadakse pilt.

Rontgenkiirgus

Stsintillaator (Cs)

Juhtimine \

Fotodiood

Piksel

Joonis 3:Csl ning TFT tehnoloogial pohineva pildiretseptori péhiméotteline tilesehitus[22].

1.2 Kvaliteedikontroll digitaalradiograafias

Kvaliteedikontroll on katsed voi mddtmised, millega tehakse kindlaks kontrollitava
seadme vastavus teatud kindlaksméiératud tasemetele, ja mille tulemuste pdhjal otsustades
vOib mittevastavuse korral eemaldada seadme kasutusest voi seada sellele kasutuspiiranguid.
Kvaliteedikontroll on osa diagnostilise radioloogia kvaliteedi tagamisest ning jaguneb
heakskiidukatseteks ning toimimiskatseteks. Esimene neist teostatakse seadme esmasel
paigaldusel ning sel puhul kontrollitakse vastavust peamiselt hankedokumentides ndutule ning
tootja spetsifikatsioonis ette nahtule, kuid reeglina holmab endas ka Gdigusaktides tédpsustatud
heakskiidukatseid. Heakskiidukatsete kdigus pannakse paika toimimiskatsete baastasemed.
Toimimiskatsed on regulaarselt (voi ka juhul kui seadme toimimist voib olnud miski
mojutanud — nditeks hooldus/remont) tehtavad katsed, mille kdigus kontrollitakse seadme
probleemideta toimimist, st. vastavust baastasemetele. Baastasemed on reeglina rangemad,
kuid voivad ka olla vordsed vastavate tasemetega ning nende eesmérk on jalgida seadme
pikaajalisi muutusi.[2], [23]

Eestis reguleerib kiirgusohutust ja seeldbi ka heakskiidu- ning toimimiskatseid tervise-
ja toOministri mddrus. Madruse § 6. (4) ltleb: Kiirgustegevusloa omaja korraldab enne

meditsiinikiiritusseadme professionaalse kasutamise alustamist heakskiidukatse ning seadme kasutamisel



regulaarseid toimimiskatseid kooskélas Euroopa Komisjoni kiirguskaitse juhendi ning seadme tootja
soovitustega, kui kiirgustegevusloa tingimustes ei ole mdciratud teisiti.[1] Antud Euroopa Komisjoni
Kiirguskaitse juhendi all on m&eldud raportit Radiation Protection N° 162 (RP162)[2]. Raport
on vilja antud aastal 2012 ning digitaalsete pildiretseptorite kvaliteedikontrolli metoodika
osas on viidatud 2010. aastal avaldatud IPEM-i raportile[7] (Institute of Physics and
Engineering in Medicine) ning ka AAPM-i (American Association of Physicists in Medicine)
2006. aasta raportile[18]. IPEM-i ja AAPM-i raportites Kkésitletakse kuvasiisteemide
kvantitatiivseid (MTF, DQE, NNPS) mdotmisi, mis on arutluse all ka kéesolevas t66s. Paraku
pole seda tiilipi meditsiiniseadmete kvantitatiivsed hinnangud Euroopa Liidu Gigusaktides
veel kohustuslikuks muudetud ning Eesti raviasutustes veel kasutusele voetud, kuigi mitmed
tootjad neid parameetreid oma toodete iseloomustamiseks tihti kasutavad.

IPEM-i 2010. aastal avaldatud raportile viitab ka kiirguskaitse juhend RP162 ning
itleb, et juhendis viidatud katsed vOib asendada valideeritud samaviirsete Kkatsetega.
Teaduskirjanduses on pakutud vélja, et antud asendusteks voiks olla DQE ning seeldbi ka
MTF-i ja NPS-i moStmine ning on ndidatud ka, et 1dbi MTF-i ja NPS-i on voimalik leida ka
hetkel RP162 juhendis viélja toodud parameetrid: madalkontrastse lahutusvdime ja
korgkontrastse  ruumlahutusvdime, kasutades selleks nditeks inimese néigemise
ilekandefunktsioonil pShinevaid meetodeid[24]-[26].

Erilist rohku pannakse kvaliteedimddtmistele mammograafias, seda osati selle tottu, et
selle modaliteedi puhul on korgendatud tdhelepanu all patsiendidoosi ja pildikvaliteedi
optimeerimine, kui ka tingituna selle valdkonna hetkel kiiremast arengust tavaradiograafiaga
vorreldes. Sellest tulenevalt on Euroopa Komisjon ka mammograafia kvaliteedimddtmisteks
eraldi juhtnoorid avaldanud, kus késitletakse muuhulgas valikulise protseduurina DQE

modtmisi.[9]

1.2.1 IPEM (2010) ja IEC 62220-1-1

IPEM (2010) raporti peatiikk 6 annab hea sissejuhatuse DQE mdotmiste teooriasse,
kuid itleb, et enne DQE mootmiste alustamist tuleks tutvuda IEC 62220-1-1[8]
vastavasisulise standardiga, sealjuures rohutades, et oma keerukuse ning ajamahukuse tdttu on
meditsiinifiitisikule 1EC standard Kliinilisel seadmel kasutamiseks liiga range. Ka IEC
standard iitleb ise, et seda pole soovitatav kasutada kliinilises kasutuses olevate siisteemide
mootmisel. Kuigi IPEM viitab antud standardi eelmisele versioonile (2003), ei ole
pohimotteliselt selles osas erinevusi. Et enne IEC 2003 aasta standardit puudus iihtne

lahenemisviis, kuidas DQE md&0tmisi sooritada, aga osa padevaid riigiasutusi juba nende
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mootmisi ndudsid (nagu nditeks USA toidu-ja ravimiamet (FDA)[27]), siis oli vaja panna
paika metoodika, mille jargi tuleks mddtmisi sooritada. Kahjuks aga IEC ei anna praktiliselt
iildse pohjendusi ega selgitusi, miks teatud piirid standardis seatud on, mistdttu on ta
kasutatav neile, kellel on juba teooria selge ja kes vajab vaid piirmaérasid, et modtmised oleks
vorreldavad teiste meditsiinifiilisikute/ labori/ tootja mootmistega. Sellest tulenevalt on ka
IEC standardi kohandamine kliinilises kasutuses olevale seadmele keeruline, sest pole selge,
kui olulised vastavad piirangud on. Erinevalt IEC-st annab IPEM samm-sammult juhendi
MTF-i ja NNPS-i mootmiseks ja DQE arvutuseks, ning ka viiteid soovitatavaks
lisalugemiseks, mis lihtsustab oluliselt meditsiinifiiisikule antud kvantitatiivsete mdotmiste
alustamist ning teoreetilise tausta selgeks tegemist. IPEM-i poolt esitatud kava saab juba enda
vajadustele ning vdoimalustele kohandada ning sidudes erinevad modtmised omavahel, ka aega
kokku hoida. Uks suurimaid erinevusi on veel ka, et IEC nduab erinevate parameetrite
mootmiseks kordusmdotmisi, et mddteméddramatust vdhendada, ning nduab ka
mootemadramatuse arvutust, kuid IPEM seda ei tee, mistottu voib teha minimaalse arvu
mddtmisi ning midramatust hindama ei pea. See kiill teeb keeruliseks mddtmiste vorreldavuse
erinevate seadmete vahel, kuid annab olulise ajalise vdidu, mis kliinilises kasutuses oleva
seadme puhul on tdhtis. Kuna IEC ei iitle kindlaid dhukerma viirtusi, vaid seab piirid
sOltuvalt ,,normaaltasemest®, mis tuleb ise seada sOltuvalt seadme kliinilisest kasutusest vOi
tootja soovitusest, siis reaalsuses ei pruugi olla ka IEC jérgi sooritatud modtmised eri
seadmete vahel vorreldavad. Uks pildiretseptor vdib olla nii rindkere iilesvdtte kui ka kie
ilesvotte jaoks kasutusel ning selle kliiniline ,,normaaldoos* on suhteline.

IEC avaldas 2015. aastal uue versiooni 62220-1-1 standardist, et viia standard
vastavusse teiste uuenenud standarditega nagu niiteks IEC 61267:2005[28] standardiga, mis
médrab dra kiirguskvaliteedid ning ka et parandada mdningaid vigu, nagu nditeks MTF-i

arvutusviisist tulenev tilehinnatud MTF.

1.3 Kbvantitatiivne vs kvalitatiivne mo66tmine

Eestis kehtiva madruse jargi tuleks jargida RP162-s kehtestatud Kriteeriume ning
jélgida seega vastavaid parameetreid, milleks on peamiselt kaks pildikvaliteeti hindavat
parameetrit. Esimene neist on ldvikontrastsusteravus (Threshold Contrast Detail
Detectability), kohati nimetatud ka madalkontrastseks lahutusvdimeks (Low Contrast
Resolution) ja teine kdorgkontrastne ruumlahutusvoime (Limiting High Contrast Spatial
Resolution.). MJdlemad parameetrid on semi-kvantitatiivsed, olles kiill numbriliselt

véljendatud, kuid sdltudes vaatlejast, kes subjektiivselt hinnangu teeb.[7]
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Vaatleja hinnangul pdhinevatel meetoditel on hulk miinuseid, mis tulenevad niiteks
lisasammudest tulemuse saamisel, milleks on kuvamissiisteem ning vaatleja. On néidatud, et
vaatleja hinnang pole piisiv ei tiksiku vaatleja seisukohalt ega ka vorreldes eri vaatlejaid[29],
tihti on vaja mitut mootmist, et tdpsust suurendada ja oma suure koikuvuse tottu ei saa
piirvaartusi ka viga tdpselt voi rangelt méarata[30], lisaks on modtmisteks vaja tdpset ning
seetottu ka kallist fantoomi[25]. Kuigi on olemas ka tarkvaralised lahendused[29], mis
modelleerivad n. universaalset vaatlejat, kes hinnangu teeb, on siiski ldvikontrastsusteravuse
ja korgkontrastse piirava ruumlahutusvoime néol tegemist teatud pildikvaliteedi piirvadartuste
hindamisega, mis ei kirjelda pildiretseptori omadusi teistel ruumsagedustel — naiteks kliinilisel
kasutusel olulistel ruumsagedustel[4]. Koiki neid probleeme piiliab leevendada voi viltida
DQE, NPS ja MTF médiramise meetod[4], [12].

1.4 Kvantitatiivsed parameetrid
1.41 DQE

Tuvastuskvantsaagis on tunnustatud kui kodige parem digitaalse pildipildiretseptori
kvaliteedi ning efektiivsuse parameeter, mis kétkeb endas siisteemi vOimet siilitada siisteemi
sisendi signaali-miira-suhet véljundis[31], [32]. Kuna aga miira on otseses sdltuvuses
kiirgusdoosist, siis voib DQE-d vaadelda ka kui pildiretseptori doosi efektiivsust[8]. Suur
hulk artikleid ning standardeid rShutab antud parameetri tdhtsust, kuid seni on seda tldiselt
modtnud vaid pildiretseptorite tootjad ja katselaborid[8], [10]. Tootjate avaldatud DQE
védartused vOimaldavad pildiretseptoreid omavahel vorrelda enne pildiretseptori ostu, kuid
tootja poolt avaldatu ja tegelikkuse vordlust reeglina ei tehta. Escartin et al.[10] toob vélja osa
pohjuseid, miks DQE mdotmine kliinilises kasutuses olevatel pildiretseptoritel viga levinud ei
ole: puuduvad teadmised ja seadmed, ei osata hinnata, kui suur erinevus kahe pildiretseptori
vahel olla vdib ning ei osata hinnata pildikvaliteedi ning DQE soltuvust. Lisaks, voib 6elda, et
veel iliks pohjustest, miks DQE tdhtsust ei osata hinnata ja seeldbi seda viga ei mdddeta, on
see, et pildiretseptor voib kiill olla rontgensiisteemi osa, kuid kuna pole patsiendile otseselt
ohtlik osa, siis keskendutakse kiirgusallikale, millest ohtlik kiirgus tuleneb. Ei mdelda sellele,
et parem pildiretseptor vdimaldab doosi langetada. Sedasi vodivad kidituda ka niiteks
kiirguskaitsega tegelevad pddevad asutused, kes nduavad kiill toimimiskatseid rontgentorule,
kuid pildiretseptorit (voi pildi registreerimissiisteeme iildiselt) ei pea vajalikuks kontrollida.
Kiill aga soltub pildikvaliteet peamiselt pildiretseptorist, mis nagu juba eelnevalt 6eldud,
omakorda 14bi doosi-miira-suhte ohustab patsienti, sest parema pildi saamiseks tdstetakse

doosi. Voib ka vastupidiselt sellele ldheneda — kahest pildiretseptorist parema DQE-ga
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pildiretseptor ei ndua sama pildikvaliteedi saavutamiseks nii suurt doosi, mis vdoimaldab doosi
vihendada. Kindlasti suudavad ténapédevased pilditdotlusalgoritmid pildi vaatajale véga
,»ilusaks® teha ja doosi suurendamiseks ei pruugi vaatleja seisukohalt vajadust olla, kuid Kkui
alusandmed on tegelikkuses kehvad voib pildil infot seeldbi kaduma minna. Seetdttu on ka
tahtis hinnata pildiretseptoreid omavahel ilma lisatootluseta[33], [34]. Pildito6tlusalgoritmide
tottu ei pruugi ka olla mérgatav pildiretseptori t66 kehvemaks muutumine, mistdttu on tarvilik
siiski jélgida kvaliteedikontrolli kdigus ka DQE pikaajalisi muutusi[3]. Lubatud on vaid
tasavélja parandused nagu surnud pikslite eemaldamine, individuaalsete pikslite voimenduse
ja intensiivsuse nihke parandus ning geomeetrilise moonutuse parandus[8].

DQE olemuse seletamiseks on olemas mitu lihenemisviisi ning huvi korral on
soovitav lugeda Ian Cunningham’i poolt kirjutatud peatiikki raamatus Handbook of Medical
Imaging Volume 1. Physics and Psychopysics[35], kus ta toob tdpse, kuid seeldbi ka pika
iilevaate lahtudes lineaarsete siisteemide teooriast ning signaalitodtlusest.

Oluline moiste DQE juures on miira-ekvivalentsete kvantide arv (NEQ — Noise
Equivalent Quanta), mis on footonite arv piksli (voi pinna ithiku) kohta, mida vajaks ideaalne
pildiretseptor, et anda sama pildi kvaliteet véljundis kui mitte-ideaalne pildiretseptor.
Teadaolevalt esimestena votsid selle moiste kasutusele Dainty ja Shaw (1974)[5] ning néitas
omakorda NEQ-i kaudu DQE olemust. Jargnev seletus aga algab veidi kaugemalt, kuid jouab
sama kohani:

Vdotame nditena 2 siisteemi, millest {iks on ideaalne ning teine mitte-ideaalne ning mis

saavad véljundis sama tulemi:

E’i . E
| Mitte-ideaalne out
E—— — > E'n >E;
siisteem n n
Ein Ideaalne siisteem Eout
— - >
Ein = Eout

Ideaalne siisteem teeb t66d kadudeta aga sama viljundi juures vajab vorreldes ideaalse
slisteemiga mitte-ideaalne siisteem suuremat sisendit. Kui sisend- ja véljundsuurused on sama
tiilipi, nditeks energiad, siis on siisteemi efektiivsus defineeritav kui Eout/ E’in. Kui aga see nii
ei ole nagu nditeks rontgenpildiretseptori puhul, siis saab efektiivsust defineerida ka kui Ejn
E’in. Kuna sisendid on sama tiilipi, saame efektiivsuseks dimensioonitu suuruse.

Rontgenpildiretseptori puhul saame véljundis digitaalse pildi, mille juures saame hinnata pildi
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kvaliteeti ning vorreldes/testides kaht silisteemi samadel tingimustel sdltub viljundis oleva

pildi kvaliteet pealelangevatest footonitest.

q Mitte-ideaalne

e~ I —
pildiretseptor

Sama pildikvaliteet

NEQ | |deaalne
pildiretseptor

Kus g on keskmine footonite arv piksli (v0i pinna {ihiku) kohta, mis langeb mitte-
ideaalsele pildiretseptorile ning NEQ nagu juba eelnevalt 6eldud on footonite arv piksli (voi
pinna iihiku) kohta, mida vajaks ideaalne pildiretseptor, et anda sama pildi kvaliteet vdljundis
kui mitte-ideaalne pildiretseptor. Ehk siis NEQ < g. Ning DQE on defineeritud Kkui:

NEQ
DQE = —*%
¢ q

Kuna pildi registreerimissiisteemide pildi kvaliteeti hinnatakse peamiselt signaal-
miira-suhtena, saame anda antud valemile ka teise kuju, eeldades veel, et rontgenkiirguse

voog vastab Poissoni juhuslikule jaotusele ehk siis miira on ruutjuur signaalist:

NEQ
C/N), .. = Wa/NEQ
ja

/), = % - /7

Vottes need niilid ruutu ning asendades eelnevalt antud DQE valemisse saamegi iihe
tuntuima DQE valemi kuju:
S/ 2
e O
S 2
C/n)
Shaw leidis, et lineaarse siisteemi NEQ on leitav kui:

17+ TWI?

NEQ(@ W) =~3ps

, kus u on ruumsagedus, T(u) on siisteemi karakteristlik funktsioon, mis iseloomustab
signaali tlilekannet sisendist véljundisse ning NPS(u) on viljundi miira-voimsusspekter ehk

Wieneri spekter (inglise keeles Noise Power Spectrum). Kui lineaarse siisteemi keskmine
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véljundsignaal on d viljendatuna pikselvédartusena ja sellele vastab keskmine iihtlane

sisendfootonite arv q piksli (v8i pinnaiihiku) kohta, siis on siisteemi vdimendus:

G =

| Q

ning |T(u)| = G * MTF (u) , kus MTF(u) on modulatsiooniiilekandefunktsioon. Edasi
saame anda NEQ-ile kuju:
g’ *G** MTF*(u)  MTF?*(u)
NPS(u) NPS(u)/d?

Saadud valemit kasutatakse NEQ-i arvutamiseks ning selle nimetajas olevat murdu

NEQ(q,u) =

nimetatakse NNPS-ks ehk normaliseeritud miira voimsusspekteriks[36]. Juhul kui suhe
sisendfootonite ning pikselvaidrtuse vahel pole lineaarne, on see vaja lineariseerida.
Lineariseerimine kujutab endast pikselvéirtuse teisendamist vastavaks Shukerma véartuseks,
kasutades selleks signaali iilekandefunktsiooni (STP — Signal Transfer Property).

Asendades saadud NEQ valemi eelnevalt esitatud DQE valemisse saame DQE
iildvalemi:

MTF?(u)

q * NPS(uw)/d?

DQE(q,u) =

q on sdltuvuses kiirguse spektrist ning dhukermast ning reeglina esitatakse valemiga:
G = K, * SNR?,

, kus Ka on mdddetud dhukerma ning SNR?, sisendKiirguse signaali-miira suhte ruut.
Lihtsamalt vottes on SNR2, aga kordaja, mis niitab kui palju footoneid pindalaiihiku kohta
vastab Tlhikulisele 6hukermale ning on soltuv konkreetsest spektrist. Arvutusteks vajalikud
teatud kindlad spektrid on dra mddtnud IEC eksperdid ning koos neile vastavate kordajatega
on need kirjeldatud standardis IEC 61267:2005[28].

Kuigi antud magistritdo ei késitle DQE teooria edasiarendusi, tuleks siiski dra mainida
tihed tdhtsamatest — eDQE (effective Detective Quantum Efficiency) [37]-[39] ning sDQE
(system Detective Quantum Efficiency)[40], mis Kirjeldavad paremini pildiretseptori
efektiivsust Kliinilise pildikvaliteedi aspektist, mitte puhtalt pildiretseptorit nagu seda antud
to0s kasitletav DQE teeb. Antud 2 teooriat votavad arvesse ka hajukiirgust, mis lisandub
patsiendist ning seda, et detailid, mida kliiniliselt hinnatakse, ei asetse reeglina vastu

pildiretseptorit ehk siis MTF testkeha ei asetata pildiretseptori pinnale.
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142 MTF

Eelnevas peatiikis mainitud modulatsiooniiilekandefunktsioon — MTF(u), kohati
nimetatud ka kui sageduskontrastsuskarakteristik, kirjeldab siisteemi vdimet kanda edasi
erineva sagedusega signaali, sOltudes seega signaali ruumsagedusest[41]. Selleks signaaliks
kasutatakse nditeks ribafantoomi (bar pattern)[41], [42], punktallikat[43], pilu[44], traati[45]
voi serva[46], [47], millest 1dbi erinevate (nt Fourier’) teisenduste saadakse MTF. DQE
arvutuse koha pealt kdige tdpsem ning levinum neist on viimane variant ehk siis ililesvotte
tegemine servast nagu seda kirjeldavad ka IPEM ja IEC standardid. Selleks asetatakse
pildiretseptori pinnale voimalikult ldhedale pikslimaatriksi suhtes vdikese nurga all olev tdpse
servaga testkeha. Tépsuse piirid paneb paika IEC standard. Testkeha nurga alla asetamine on
oluline digitaalsete silisteemide diskreetiva olemuse tdttu ning vdimaldab suurendada
diskreetimispunktide arvu ning vihendada seeldbi alias-artefakti.

Ka servast tehtud pildi jargi MTF-i leidmisel on erinevaid arvutuslikke meetodeid,
mille suurimad erinevused tulenevad serva leidmisest pildil ning tema parameetrite
arvutamisest, serva hajumisfunktsiooni (ESF — Edge Spread Function) loomisviisist ning
matemaatilistest teisendustest ja korrektsioonidest ESF-ist MTF-i saamisel. Viikese iilevaate
antud meetoditest ja erinevustest annab Samei et al.[16].

IEC on valinud Buhr et al.[46] poolt kirjeldatud meetodi, mille jargi toimuks MTF-i
leidmine jargnevalt:

1. Serva asukoha ning nurga leidmine. Tdpset meetodit IEC ei kirjelda, seega vodib

valida sobiva.

2. Serva kirjeldava sirge tousu jargi ridade arvu N, mis vastab kdige tdpsemalt serva

serva-suunalisele nihkele iihe piksli vOrra, leidmine. Saab kasutada valemit:

1

o (a)), kus a on tdusunurk. Paigutades testkeha 1,5 kuni 3 kraadise

N = round(

nurga alla, tdhendab see, et N on vahemikus 19 kuni 38.

3. Ulediskreeditud (oversampled) ESF genereerimine kasutades selleks N arvu
jérjestikkuseid piksliridasid serva suunas nii, et esimese rea esimene piksel on
esimene andmepunkt, teise rea esimene piksel on teine andmepunkt jne. ning
jargmise tulba esimene piksel on N+1 andmepunkt, teise tulba teine piksel N+2
andmepunkt jne. Kokku tulpade arv korda N andmepunkti.

4. Eelmise punkti (3) jirgi saadud ESF-i leidmist korratakse jiargmise (eelmistega

mitte kattuvate) N jérjestikuse rea jaoks modda serva jne.
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5. Eelnevalt saadud ESF-ide keskmistamine. Seega, mida rohkem ESF-e eelnevalt
leitud, seda sujuvam ja tdpsem on ESF.

6. ESF-i pdhjal saadakse joonhajumisfunktsioon kasutades selleks [-0,5;0;0,5] voi [-
1;0;1] kerneliga diferentseerimist.

7. Arvutatakse joonhajumisfunktsiooni Fourier’ teisenduse moodul ning saadud MTF
normaliseeritakse selle ruumsagedusele 0 vastavale viirtusele. Enk MTF(0)=1.

8. Soovi korral tehakse parandused 16plike elementide diferentseerimisest tulenevale
veale. Samuti vOib korrigeerida ruumsagedusi alamdiskreetimispunktide nihkest

tuleneva vea parandamiseks.

1.4.3 NNPS

Miira voimsusspekter (Noise Powers Spectrum — NPS) voi teise nimega Wiener’i
spekter on defineeritud kui auto-kovariatsioonifunktsiooni Fourier’ teisendus, mis Kirjeldab
signaali statistilist korrelatsiooni kahe punkti vahel, mis on eraldatud 16pliku vahemaaga[5],
[35]. Digitaalse pildiretseptori puhul voib seda votta kui miira (pikslite vaheline variatsioon)
lahutatuna ruumsageduslikeks osadeks kuni Nyquisti sageduseni[7].

NPS valemi arvutuslik kuju on:

M Ny Ny
AxAy

NPS(up, vi) = m Z Z[I(xi,)’j) — S(xl-,yj)]e_Z”‘(”nxi+”kyj)
m=1|i=1 j=1

kus u ja v on vastavalt pildiretseptoril x ja y suunalised ruumsagedused, AX ja Ay
piksli mddtmed, M on huvipiirkondade (ROl — Region Of Interest) arv, I(x;,y;) on STP-ga
lineariseeritud pildi andmed, S(x;, y;) valikuline korrektsioon pildi andmetele, et eemaldada
pildi mittehomogeensused, mis tulenevad nditeks kiirguse intensiivsuse mittehomogeensusest,
Nx ja Ny on ROI suurus vastavalt x ja y suunas.

Antud M arv ROI-sid on n.6. alam-huvipiirkonnad, mis on saadud pildi keskel
asuvasse 125x125mm iilem-ROI-sse dimensioonidega Nx ja Ny ROI-de paigutamisel nii, et
need omavahel nii y kui ka x suunas poole vorra kattuvad.

IEC iitleb, et ROI dimensioonid peavad olema 256x256 pikslit, kuid on leitud, et
128x128 pikslit ROI on viiksematel sagedustel tipsem ning vajalik on vdiksem arv ROI-sid,
mistottu on see kliinilisel kasutusel oleva seadme puhul soovitatud[7], [48], [49].

Uldiselt esitatakse NPS aga normaliseeritud miira vdimsusspektrina (NNPS), mis

saadakse valemiga:
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NPS(u,v)
d>
ja saadud NNPS iihikuks on mm? Juhul, kui aga NPS(u,v) on eelnevalt

NNPS(u,v) =

lineariseeritud ja viidud seelibi doosiga vastavusse siis on NPS(u,v) ithik Gy*mm? ning

normaliseerimiseks on vaja 1dbi jagada doosi ruuduga.

1.5 RP162 parameetrid
Lisaks eelnevalt vilja toodud parameetritele tuleb jargides RP162 juhendit leida veel
moningad parameetrid, mis ei kirjelda otseselt pildi kvaliteeti, kuid mille muutused voivad

vihjata probleemidele pildiretseptori toos.

151 STP

Signaali tlekandefunktsioon (STP — System Transfer Property/detector response
function /system transfer function/ system response function) Kirjeldab pildiretseptori
pikselvédrtuse seost pildiretseptorile pealelangeva doosiga ning vdib olla reeglina kas
lineaarne, logaritmiline voi ruutsdltuvus. Eraldiseisvalt pildiretseptori kohta véhe iitlev
parameeter on vajalik pildi lineariseerimiseks, et oleks voimalik arvutada néiteks NNPS, mis
vajab doosi ning pikselvéirtuse vahel lineaarset soltuvust[35].

STP leidmiseks tehakse erinevatel doosidel pildiretseptoriga pildid ning leitakse
hiljem piltidelt keskmine pikselvdartus. Saadud vidirtused kantakse koos neile vastavate
doosidega graafikule (logaritmilise soltuvuse puhul on pikselvédrtuse telg logaritmiline,
lineaarse puhul lineaarne jne) ning punktidest viiakse 1dbi sirge, mis ongi siisteemi
tilekandefunktsioon.[7], [8]

Piirméaéraks RP162 jargi on see, kui STP-d pole voimalik leida v&i kui dhukerma ja

pikselvéirtuse vahel on seos keeruline.

1.5.2 Pimepilt

Pimepilt ehk pime miira (dark noise image) on ilma ekspositsioonita ehk 0 doosiga voi
teatud siisteemide puhul minimaalse mAs ja kV védrtuse juures ning suletud kollimaatoriga
teostatud tlesvote. Pimepildilt saab méérata keskmise pikselvédrtuse ning selle standardhélbe
ning sobiva akendamisega vaadata pildil olevat struktuurset miira. [lma miira eemaldamiseta
nii 6elda toorpiltide (raw/ for processing) puhul on miira tdiesti normaalne, kiill aga ei tohi

pikema ajalise jélgimise puhul miira tase suureneda. Keskmine pikselvairtus voib jédda
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samaks kuna regulaarsete pildiretseptori kalibratsioonide kéigus tehakse ka nihke ehk
jaakliikme (offset) korrektsioon STP-le, muutuda voib aga standardhilve.[7]

Piirméaraks RP162 jérgi on lileméédrane miira pimepildil.

1.5.3 Jaikpilt

Jadkpilt ehk sdilkuva (image retention/ Lag) on eelmiste iilesvitete mdju
edasikandumine jargnevatele piltidele. Eristatakse aditiivset jadkpilti ning multiplikatiivset
jaakpilti.

Aditiivse puhul on tarvis teha 2 fllesvotet: esmalt pilt, kus pildiretseptoril on
kiiritamata ala (nditeks MTF testkeha taga) ning seejirel pilt, kus Kiiritatakse tervet
pildiretseptorit. Aditiivne jadkpilt on suhteline erinevus (jagatatuna esimesel pildil kiiritatud
alaga) teisel pildil kahe ala vahel, millest esimene sai esimesel pildil Kkiiritatud ning teine ei
saanud.

Multiplikatiivse puhul on tarvis 3 iilesvotet, millest esimene ja viimane on teostatud
kiiritades tervet pildiretseptorit ning keskmisel on ka kiiritamata ala. Hinnatakse esimese ja
viimase pildi kahe ala (MTF testkeha kohale jadv ning selle korvale jddv ala) suhtelist
erinevust keskmisesse.

IPEM ei késitle multiplikatiivset jadkpilti ning kuna RP162 viitab IPEM-ile, siis pole
multiplikatiivne jadkpilt Eestis kohustuslik parameeter. Piirmdiraks on seatud 1% suhteline
pikselviirtuste erinevus. Multiplikatiivne jddkpildi hindamine on ndutud IEC 62220-1-

1:2015[8] standardis ning on tdpsem, kuna arvestab ka kiirgusvilja mittehomogeensust.

1.5.4 Ekspositsiooniindeks

Ekspositsiooniindeks ehk pildiretseptori doosiindeks (EI — Exposure Indeks/ DDI —
Detector Dose Index etc) on arv, mis nditab pildiretseptori poolt saadud doosi teatud
seadmetootja poolt antud iihikutes. Seosed doosi ning antud indeksi vahel on erinevatel
tootjatel erinevad ning niisamuti on ka antud indeksi nimetused[50]. Téhtis on, et antud
indeks, mis salvestub reeglina radioloogilise pildi DICOM-faili infos (DICOM Tags) oleks eri
ilesvotetel sama doosi korral voimalikult vidikese varieeruvusega. RP162 jérgi on

maksimaalne lubatud erinevus keskmisest 20%[2].

15,5 Homogeensus
Homogeensust (Uniformity) ehk iihtlust hinnatakse nii visuaalselt tihtlaselt kiiritatud

pildiretseptori pilti kontrollides, kui ka moddetakse viie erineva ROl (2 cm x 2 cm) STP jargi
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lineariseeritud keskmist pikselvdartust ja maksimaalset erinevust keskmisest. Iga kvadrandi
keskel paikneb iiks ROI ning omakorda viies ROI pildi keskel[7]. Individuaalse ROI
maksimaalne lubatud erinevus viie ROI keskmisest tohib olla maksimaalselt 20%

1.5.6 Skaleerimissviga

Skaleerimisvigade (Scaling errors) mootmine ehk pildilt moddetava objekti suuruse
vastavuse kontrollimine reaalsele suurusele. Antud modtmine vajab reeglina spetsiaalset
fantoomi voi testkeha, milleks on reeglina kas vork voi spetsiaalne joonlaud. Vdimalik on
ithendada antud mdotmine valgusvilja {htivuse kontrolliga iildiste rontgensiisteemi

kvaliteedimdotmiste kdigus.[7] RP162 jargi on maksimaalne lubatud skaleerimisviga 4%.

1.5.7 Higustumine/liitekohad/joonartefaktid

IPEM raport ndeb ette, et tuleks teha mitmeid pilte erinevate testkehade/fantoomidega
ning pilte siis ldhemalt visuaalselt kontrollida. Kiill aga on nididatud, et antud mddtmistega
vorreldava tulemuse voib saada variatsioonipildiga (variance image)[3], [7], [11]. Piirméaéraks

RP162 jargi on kliiniliselt oluliste hdgustumiste voi joonartefaktide olemasolu.

1.6 Tarkvaralised lahendused

Pildi ning pildiretseptori parameetrite hindamiseks on vajalik tarkvara, mida on
piiidnud erinevad t66grupid ning meditsiinifiiiisikud arendada. Kahjuks on antud hetkel
olukord, kus loodud on mitmeid erinevaid programme, millel igal iihel on omad miinused ja
plussid, kuid téielikult toGtavat lahendust olemas pole. Kuna pole {ihte kindlat tarkvara, mille
kasutamine oleks antud valdkonnas tunnustatud ning kdikidest programmidest tdpsema
tilevaate saamine oleks aegandudev tegevus, siis on antud magistrit66s tehtud hetkel avalikult
saadaval olevatest programmidest kokkuvotte, et meditsiinifiiisikud ja inseneril, kes
pildiretseptorite parameetreid hindama hakata plaanib, oleks kergem endale sobiv tarkvara
valida.

MTF-i ja NPS-i arvutuse meetodid on aja jooksul muutunud, sest on leitud, et
véikesed detailid voivad 16pptulemust oluliselt muuta. Nagu néiteks alguses tdiesti tavapérane
tegevus tdpsuse tOstmiseks — keskmistamine IEC 2003 aasta standardi jargi tostis kunstlikult
MTF véartust[32], [46], mistottu see uues standardis dra muudeti. Nii voib juhtuda, et tarkvara
autorid kas ei jilgi tdpselt iiht voi teist standardit kuna plitiavad ise tulemust parandada voi
tapsust tosta voi isegi kui jdlgivad, vOib standard siiski jitta midagi lahtiseks vdi mitmeti

tolgendatavaks. Kahjuks ei leidnud antud t66 autor ka tihtegi tarkvara, mis jargiks hetkel
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kehtivat IEC standardit. Tulenevalt koikidest erinevustest metoodikate vahel on voimalik
saada lihest ja samast MTF-i voi NPS-i pildist oluliselt erinevad tulemused[51].

Mitmed pildiretseptorite tootjad on ka ise vilja todtanud kvaliteedikontrolli tarkvarad,
kuid reeglina ei vdimalda nad mddta nditeks MTF-i ning NPS-i voi kui vdimaldavad, on

mdeldud kasutamiseks vaid tootja esindajale[52].

1.6.1 1QWorks

Koige pohjalikum ja kdige rohkemate voimalustega vabalt saadavalolev programm on
loodud peamiselt Andrew J. Reilly[14] poolt tema doktorit66 raames. Kuigi programmile on
loodud oma wiki lehekiilg, on see kahjuks praktiliselt tithi ning kdige parema iilevaate
programmist saab siiski soetades endale autori doktorit6d. Mingil pdhjusel on programmi
arendus jadnud seisma ning puuduvad ka komponendid, mida ta on kirjeldanud oma
doktoritdds. Uks neist on DQE analiilisimoodul, mida internetis saadaolevates programmi
versioonides pole. Kuigi idee jargi oleks see moodul voimalik analiiiisipuuna (analysis tree)
ise kirjutada, siis kahjuks seda teha piilides programm hangus vdi andis veateate, mistottu sai
kasutatud toimivaid mooduleid, millega sai mdota MTF-i ja NNPS-i ning siis need andmed
omakorda tabelitootlusprogrammi Excel eksporditud ja seal edasised DQE arvutused
teostatud. IQWorks on kiill avatud koodiga, kui nduaks suure hulga ajalist ressurssi, et koodis
vajalik info {iles leida vdi soovitud parandused teha.

Kuigi IPEM viitab 1QWorksile oma raportis, siis teaduskirjanduses 1QWorksi
kasutamisele DQE mddtmisel (autorile teadaolevalt) viidatud ei ole, kiill aga on kasutatud

teisi analiiisimooduleid teistes modaliteetides, nditeks magnetresonantstomograafias[53].

162 TY_DQE

Kuna DQE tulemust mdjutab oluliselt MTF vadrtus, sest DQE on MTEF-ist
ruutsdltuvuses, siis on oluline MTF vdimalikult tdpselt maérata. Et puudus uuele IEC
standardile[8] vastav tarkvara, sai teiste programmidega leitud MTF-ide kontrollimiseks
kirjutatud uuele standardile vastav programm. Eraldi programmi Kirjutamise iiheks
peamisteks pdhjusteks oli kindlasti ka ldbipaistvus, nimelt oli raske kindlaks teha, mis
algoritmid seisavad teiste programmide taga ning kuna on teada, et erinevate algoritmidega on
oluliselt erinevaid tulemusi vdimalik saavutada, siis oli lihtsam uus programm Kkirjutada ja see
seda avaliku koodiga, et see ka teistele ldbipaistev oleks.

Programm kujutab endast java programmeerimiskeeles Kirjutatud

pilditootlusvahendite kogumiku Image] lisandmoodulit. TY_DQE-s on kasutatud Frank
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Rogge poolt kirjutatud programmi ,,QA-distri* iihe alamosa ,,DQE panel*“ koodi, mis oma
olemuselt pidi voimaldama DQE arvutusi, kuid kahjuks {ikski versioon programmist ei tdota,
sest programmi on jadnud erinevad vead arvatavasti uuenduste sisseviimise kdigus. QA-distri
on oma koodiga GNU GPLV?2 litsentsi alusel internetis vabalt saadaval.

Kavas on arendada TY DQE edasi nii, et sellega oleks voimalik enamus digitaalsete

pildiretseptorite kvantitatiivseid parameetreid dra modta.

1.6.3 COQ

Esmalt aastal 2008 QC_DR[54] nime all vélja tulnud ImageJ lisandmoodul arenes
véilja COQ-ks[15], kuhu lisati ka MTF, NPS ja DQE modtmise voimalused. Programm
sisaldab pildianaliiiisi koha pealt koiki DQE leidmiseks vajalikke arvutuslikke meetodeid ja
analiilise, ning lisaks ka vdimalust arvutada jadkpilt vastavalt IEC 62220-1-1 (2015)
standardile, kuigi programmi Kirjeldava artikli jargi vastab MTF arvutuse osas IEC 62220-1—
2 (2007) ja 62220—1-1 (2003) standarditele ning pohineb Samei et al.[47] artiklis kirjeldatud
MTF-i  leidmise protseduuril, mis [IEC 2015 standardist erineb  peamiselt

servahajumisfunktsiooni diskreetimise viisist.
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2 METOODIKA

Tépse tlilevaate andmine DQE mddtmiste metoodikast oleks mahukas ning seetdttu on
antud peatiikis dra toodud erinevused IEC 62220-1-1:2015[8] standardist voi konkreetsed
valikud, mille IEC standard lahtiseks jédtab, detailsema iilevaate saamiseks tuleks poorduda
antud standardi poole. Ulejasinud RP162-s vilja toodud parameetrite tipne leidmine on
toodud IPEM-i raportis[7].

2.1 Seadmed

Mootmised teostati kasutades selleks Tartu Tervishoiu Korgkoolis asuvat Siemens
Ysio rontgensiisteemi, mis pole kiill kliinilises kasutuses, kuid ei erine kliinilises kasutuses
olevatest seadmetest. Mdotmiste vorreldavuseks kasutati koigi pildiretseptorite jaoks sama
rontgentoru, milleks oli Siemens Ysio rontgensiisteemi rontgentoru Optitop 150/40/80HC.
Kasutatud nominaalne fookustépi suurus oli 1 mm, kuigi seade véimaldab valida ka 0.6 mm,
Rontgensiisteemi juurde kuuluvad 2 digitaalset pildiretseptorit: Wifi pildiretseptor Trixell
Pixium 3543pR pikslisuurusega 0,144 mm ning vertikaalstatiivis asuv Varian PaxScan 4343R
pikslisuurusega 0,139 mm. Lisaks sellele laenas mootmisteks AS Semetron tootja RF
SystemLab-i CCD-pildiretseptorit Naomi, mille pikslisuurus on 0,1 mm. Antud pildiretseptor
valiti katsetamiseks, sest see ei ndudnud rontgensiisteemi timberehitamist selleks, et seda
stisteemi lisada ning olemas oli vajalik tarkvara ja litsentsid. Lisaks sellele oli Naomi
pildiretseptoreid kliiniliselt veel hiljuti Eestis kasutusel ning tehnoloogia erinevuse tSttu andis
hea vordlusmaterjali kahe samaaegselt kliinilises kasutuses olnud siisteemi ning tehnoloogia
vahel.

Ohukerma ja poolndrgestuspaksuse moddtmisteks oli kasutusel Tartu Ulikooli
katsekoja meditsiiniseadmete laboris kasutatav RTI Electronics AB dosimeetriasiisteem

Barracuda tarkvaraga Ocean Professional.

2.2 Geomeetria

Eesmirk oli teostada mootmisi nii, et need oleksid korratavad kliinilises kasutuses
oleval seadmel, sealjuures jargides vdimalikult tépselt IEC standardit, et mdotmistulemused
oleksid vorreldavad standardiseeritud tulemustega. See tdhendab, et kui IEC jargi tuleb
nditeks MTF-i testkeha serv asetada vdimalikult 1dhedale pildiretseptori pinnale, mis vdib
tahendada katete eemaldamist v3i serva asetamist hajukiirtevore sahtlisse, siis antud juhul

asetati testkeha pinnale, millel patsient saab koige 1dhemal pildiretseptorile olla.
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Et modtmised peavad olema lihtsasti teostatavad ja et Kliinilises kasutuses oleva
seadme aeg on kallis ning seadet ei saa seeldbi ajaliselt pikalt testida, optimeeriti mootmiste
arvu ning erinevad mootmised Shendati omavahel. Seetdttu ei kulutatud aega lisa diafragmade
paigutamisele ning kollimatsioonivali kattis tervet pildiretseptorit, saadud tdisvélja kujutised
olid kasutatavad ka nditeks pildi homogeensuse ja ekspositsiooniindeksi modtmiseks.
Kiirgusvilja piiravate diafragmade puudumisel ning téielikult avatud kollimaatoriga on kiill
hajukiirgus suurem ja seeldbi MTF-i tulemus kehvem, kui IEC standardi jérgi mddtmisi
teostades[17], kuid kui seda iiheselt kdigi mdotmiste puhul teha, on need siiski omavahel
vorreldavad ja véimalik on pika-ajaline pildiretseptori jalgimine[7], [55], [56]. Kuigi IPEM
lubab GShukerma mooturi asetada pildiretseptori korvale ning seeldbi ajakulu veelgi
vidhendada, otsustati antud t60 kdigus siiski tdpsuse mottes Shukerma mdootmised eraldi
teostada. Lisaks sellele ei vdoimaldanud Ysio rontgensiisteem vertikaalstatiiviga pilti tehes
kollimatsiooni suuremaks kui pildiretseptor teha (autokollimatsiooni tdttu). Eraldi 6hukerma
mootetdpsuse tostmiseks kordusmodtmisi ei teostatud, kiill aga vastavalt RP162 juhendile sai
moddetud dra ekspositsiooni indeksi korratavus, mis voimaldas vastavaid pilte kasutada ka
NNPS arvutusel ROI-de arvu suurendamiseks ja seeldbi NNPS tapsuse tdstmiseks.

Kliinilises kasutuses oleva seadme puhul on eelkdige tdhtis pikaajaliste muutuste
jilgimine ning ka sellest tulenevalt tehti antud t66 kdigus teatud moondusi. Néiteks
filtermaterjalina kasutati IPEM-i poolt vilja pakutud 1 mm vaske[11], mitte IEC poolt
standardis IEC 61267:2005[28] &ra ma&dratud 21 mm alumiiniumi, saavutamaks
kiirguskvaliteeti RQAS5. Nimelt on seadmesse juba paigaldatud 0,3 mm Cu filtratsioon ning
seadme juures olemas veel 0,7 mm Cu lisafiltratsiooni. Ule mdddeti ekvivalentne alumiiniumi
poolndrgestuspaksus, milleks oli 7,27 mm Al. Edasise metoodika tdiendamise kdigus on
kavas votta kasutusele filtratsioonid, kus on nii vase kui ka alumiiniumi filter koos, sest suure
alumiiniumfiltri paigaldamine kollimaatori kiilge voib osutuda keeruliseks ning niiteks
kiirtekimbu vertikaalse asendi puhul ka ohtlikuks pildiretseptorile. Lisaks sellele on
alternatiivse filtratsiooni puhul vorreldes alumiiniumiga ka vajaminevad voolud véiksemad
ning seeldbi ka koormus rontgentorule[57], [58]. K&ik mootmised teostati antud 1 mm Cu
kogufiltratsiooniga.

MTF testkehaks oli roostevabast terasest Artinis ,,MTF-tool*“ 120 mm x 60 mm x 0,8
mm, mille pikem serv oli mdeldud MTF-i mootmiseks. Testkeha asetati pildiretseptori pinnale
ilma pildiretseptorilt {ihtegi katet eemaldamata, vertikaalstatiivi puhul kleebiti pinnale, nii et
serva keskpunkt asetses pildiretseptori keskpunktis ning serv oli piksli ridade voi tulpadega 1

kuni 3 kraadise nurga all. Selleks, et nurga alla asetamine voimalikult lihtne oleks, oli
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kasutusel paberileht, millel testkeha kujutised, mis juba paberi servaga soovitud nurga all
asetsesid. Lihtsuse mottes voib valmistada ka niiteks abivahendina paberilehe, kus asetsevad
jooned vastava nurga all ning paberileht on pildiretseptori suurune. Kuigi tdpne nurk pole
tahtis, tOstab voimalikult viike nurk, jdrgides nditeks IEC 2015 standardit, oluliselt
diskreetimispunktide arvu ning seeldbi tdpsust. Teatud MTF-i arvutuse algoritmide ning
tarkvarade puhul aga vOib esineda probleeme liiga véikese nurga puhul, seda niiteks
IQWorksi puhul.

Et viia pildiretseptori ja fookuspunkti vahemaad vdimalikult suureks, oli pildiretseptor
asetatud porandale (Naomi ning Wifi pildiretseptor) pliikitlile, et vdhendada tagasihajuvat
kiirgust. Seinastatiivi puhul tagasikiirguvat hajukiirgust vihendada ei saanud. Kollimaatori
kiiljes asetseva moddulindiga oli voimalik pildiretseptori ning fookuspunti vahemaa dra
modta ning see salvestus ka iga pildi juurde DICOM-info alla. Kuna vahemaa pildiretseptori
ja rontgentoru vahel oli ca 200 cm olenevalt pildiretseptorist, siis ilma spetsiaalseid vahendeid
kasutamata (a la fookuspunktist nddri riputamiseta voi vertikaalstatiivi puhul loodita) polnud
tapselt 90 kraadi all vahemaa modtmist voimalik teostada, mis tdhendas, et kui DICOM-info
all oli kaugus millimeetri tdpsusega, siis reaalsuses oli tédpsus siiski cm tdpsusega ja seda
pildiretseptori katte pinnani. Pildiretseptori ja rontgentoru vahemaa valik on kompromiss
erinevate parameetrite ning mdjutegurite vahel. Suurem vahemaa tahendab, et kaugust ei pea
nii tdpselt mootma, sest vdiksem kauguse muutus ei mdjuta Shukerma muutust nii palju kui ta
seda poordruutsdltuvuse tottu ldhemal teeks. Kuna pildiretseptori tegeliku pinna, mitte tema
katete, kaugust fookuspunktist pole vOimalik tihtipeale mdodta, siis on sellest tulenev
madramatus paratamatus. Suuremast vahemaast tulenevalt on aga sama Ohukerma viirtuse
saavutamiseks vajaminevad mAs véirtused suuremad ning koormus rontgentorule suurem.
Jérjepidevuse jaoks on tdhtis aga tépselt iiles méarkida, mis pinnast fookuse ning retseptori

vahemaad moddetakse.

2.3 Mooétmised

Peale geomeetria paika seadmist sai alustada dhukerma vdartuste modtmisega. 1EC
litleb, et dhukerma véairtused tuleb valida soltuvalt ,normaaltasemest”, kuna see on aga
suhteline ega pruugi olla iiheselt méddratud, siis piiiiti moningaid kirjanduses kasutatud
tasemeid jargida ning nende pohjal oma tasemed valitud, milleks olid 0,6 uGy, 1 uGy, 2,1
uGy, 4,3 uGy, 8,6 uGy ja 11 puGy. Kuigi antud t66 kdigus moddeti kokku kuuel eri tasemel,

pole lineaarsete siisteemide puhul tegelikult nii palju erinevaid tasemeid vaja ning piisab 5-
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st[7], [8]. Tasemete tdpne valik sdltub aga saadaval olevatest generaatori voolude ning
votteaegade valikust.

Ohukerma mddtmise ajal asetses kiirgusviljas ainult dosimeetriasiisteem Barracuda,
mille kaugus fookuspunktist fikseeriti protokollis, see vdimaldas hiljem iga pildiretseptori
puhul, teades pildiretseptori kaugust fookuspunktist, pildiretseptorile joudva doosi arvutada.
Protokolli fikseeriti ka igale dhukerma viirtusele vastavad rontgentoru voolu ja vdtteaja
parameetrid. Edasiste modtmiste kédigus enam dosimeetriasiisteemi tarvis ei ldinud, kuigi
soovi korral saaks asetada dosimeetri pildiretseptori kdrvale kiirgusvélja ning salvestada koos
iga pildiga referentsvdidrtusena mdodetud doos, mis vdimaldaks tegelikkuses Shukerma
mootmised piltide tegemisega iihendada ja seelédbi ka aega kokku hoida. Kuigi IPEM juhend
seda lubab, siis IEC mitte, antud t60 kaigus otsustati selle koha pealt IEC standardit jélgida.

Samade rontgentoru voolude ning votteaegade juures tehti igal dhukerma tasemel
tasavélja pilt pildiretseptorist ning lisaks iihel valitud tasemel veel 2 pilti. Nende piltide pohjal
sai hiljem leida mitmeid parameetreid — nii kvantitatiivsete parameetrite leidmiseks vajalikud
STP ja NNPS véairtused, kui ka tldiste kvaliteedimodtmiste jaoks ndutud néitajad:
homogeensus ja variatsioonipilt, mida kasutati artefaktide tuvastamiseks. Tase, millel kokku 3
pilti teostati, voimaldas NNPS arvutusteks ROI arvu suurendada ning {ihtlasi ka
ekspositsioonindeksi korratavuse éra kontrollida.

Kuigi multiplikatiivne jaékpilt ei ole Eestis ndutud parameeter, lisati antud mddtmine
siiski metoodikasse, sest kombineerides MTF ja jadkpildi modtmised, ei tdhendanud see
olulisi lisamddtmisi. See aga tdhendas, et 1,5 minuti jooksul tuli teostada kdik vajalikud
protseduurid kahe iilesvdtte vahel. Uhendamist vdimaldas see, et ,,normaaltase” oli vdetud
maksimaalne kasutatud tase ehk 11 puGy. Seega jargnevad modtmised olid: 1 pilt MTF
testkehast, 1 tasaviélja pilt ilma testkehata, 1 pilt MTF testkehast (vorreldes eelmisega 90
kraadi vOrra keeratud) ning pimepilt. Pimepildi puhul oli kollimaator suletud, vdimalikult
védike vool ning votteacg ning voimalusel pildiretseptor kiirgusvéljast/rontgentorust eemale
tostetud. Kuna koik pildid olid sooritatud jérjest, siis oli kahe iilesvotte vaheline aeg sama ka
viimase 11 uGy pildi (NNPS ja DDI korratavus) ja esimese MTF pildi vahel ning koos
jargneva 11 pGy tasaviljakujutisega moodustasid antud 3 pilti multiplikatsiivse jadkpildi
mootmise. Viimased kaks pilti- 1 pilt MTF testkehas ja teine pimepilt, omakorda aditiivse

jaakpildi.
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2.4 Arvutused

DICOM npiltide jérgi erinevate parameetrite leidmiseks kasutati antud to66 kaigus
peamiselt programme COQ, 1QWorks ning enda loodud programmi TY_DQE. Autori loodud
programm TY DQE voimaldab hetkel modta IEC 62220-1-1:2015 jargi MTF véértust,
mistottu kasutati seda t66 kdigus vordlusena teise kahe programmi tulemuste analiitisimisel.
Nii IQWorksil kui COQ-il on modlemal miinuseid, millest tulenevalt kulus arvutustele
kiillaltki palju aega. Naiteks COQ ei suuda toddelda pakitud DICOM faile ja need tuli iimber
konverteerida ning annab tulemused nii, et komakoha eraldajana on kasutatud nii punkti kui
koma, mistottu oli iiks vOi teine vaja eraldi dra muuta. IQWorks ei vdimalda otse DQE-d
modta ning vaja oli andmetdotlus mones teises programmis teostada. See tdhendas, et kohati
tuli andmed tmber diskreetida (rebinning), et NNPS ja MTF andmete ruumsageduse
andmepunktid Kkattuks. Modlema programmi puhul oli tarvis parema iilevaate saamiseks
tulemused tabelito6tlusprogrammi tosta, et neid seal nditeks omavahel vorrelda.

Koik NNPS ja MTF arvutused olid teostatud STP jérgi lineariseeritud piltide pohjal.
IQWorksis kasutati MTF-i leidmisel antud analiiiisimeetodi algseadeid, see tdhendas, et serva
leidmiseks oli kasutusel Sobeli meetod ja arvutustel Hammingu filtrit, TY _DQE-s pildi ega ka
andmete tO0tlemisel iihtegi filtratsiooni ei kasutatud ning serva leidmisel kasutati
maksimaalse muutuse jérgi lineaarse regressiooni sobitamist. COQ-i puhul ei olnud selge, kas
programm rakendab mingit filtratsiooni vdi ei ning mis meetodi jdrgi serv leitakse.
Programmide vaheliseks vordluseks oli alati ROI samal pildil samasse kohta paigutatud. ROI
suurus ning paigutus oli vastavalt IEC standardile.

Skaleerimisvea arvutused olid asendatud MTF testkeha laiuse ning pikkuse
madramisega, mis tdhendas, et polnud tarvis teostada lisamddtmisi ning polnud ka tarvis
eraldi fantoomi/testkeha.

Hagustumise/liitekohtade/joonartefaktide leidmiseks oli kasutusel variatsioonipilt, mis
tdhendas, et puudus vajadus eraldi fantoomi/testkeha jaoks ning antud meetod voimaldas ka
visuaalselt kergelt vigu margata.

Ohukerma suhteline mddteviga oli Barracuda dosimeetriasiisteemil 5%, koos kauguse
suhtelise modteveaga 1% oli ohukerma suhteline viga alla 9%. Miira voimsusspektri
arvutusvead jéid alla 2%. MTF ja seeldbi ka DQE vea leidmine on keeruline, mistottu seda

reeglina ka ei esitata.
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3 TULEMUSED JA ARUTELU
3.1 DQE
Kolme moddetud pildiretseptori DQE-de vordlus on toodud Joonisel 4, kuid tuleb markida, et
antud koverad pole saadud samadel tingimustel. Nimelt selgus Naomi STP modtmise kéigus,
et dhukerma 11 uGy puhul, millega oli teostatud NNPS-i ja MTF-i mdotmised teise kahe
pildiretseptoriga, oli Naomi pildiretseptor kiillastuses, nagu niaha Jooniselt 13. Seetottu tuli
Naomi pildiretseptoril moota NNPS ja MTF véirtused 8,9 pGy juures, mis oli monevorra
véiiksem meie poolt valitud dhukerma kuuendast tasemest. On teada, et MTF graafiku kuju
ohukermast oluliselt ei soltu, peamiselt mdjutab graafikut madalatel dhukerma véartustel
domineeriv miira korgematel ruumsagedustel[10], [12]. Selle kontrollimiseks moddeti MTF-i
ohukerma kolmel eri véirtusel nagu ndha Jooniselt 7. Kuna NNPS-i saab arvutada ka STP
tarvis tehtud tilesvotetelt, siis sai vastavaid juba olemasolevaid pilte selleks kasutada ning
NNPS nende jérgi arvutatud. Et iga Shukerma véaartuse kohta oli aga vaid iiks pilt, siis on
ROI-de arv vidiksem ning seega ka NNPS-i tipsus viiksem, sellest ka PaxScan-i ja Pixium-i
DQE koverate monevdrra hiiplev kuju. Ehk siis DQE arvutuseks on kasutatud antud graafikul
PaxScan ja Pixium pildiretseptori puhul ca 11 uGy dhukermaga tehtud MTF ja ca 8,6 uGy
juures teostatud NNPS mdotmisi, samas kui Naomil on nii NNPS kui ka MTF 8,9 uGy juures
moddetud. Tuleb dra markida ka, et dhukerma vaartused olid siiski veidi erinevad, vastavalt
Naomi 8,9 uGy, PaxScan 8,3 uGy ja Pixium 8,6 uGy, erinevus tuleneb sellest, et
fookuspunkti ning pildiretseptori vahemaa ei olnud alati sama ning tarvis oli
poordruutsdltuvuse kaudu pildiretseptori pinnal oleva dhukerma suurus arvutada. Vastavalt
olid siis kaugused 195 cm, 202 cm ja 198 cm. Sama kaugust polnud voimalik alati hoida
nditeks seetdttu, et kui esmalt seati vidiksema pildiretseptori puhul vahemaa pildiretseptori ja
fookuspunkti vahel maksimaalselt suur, siis suurem pildiretseptor pidi paratamatult ldhemal
asetsema.

DQE tulemused on vorreldavad sarnaste pildiretseptorite ning metoodikatega, mis on
varem kirjanduses kirjeldatud[12].
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Joonis 4. Moédetud kolme pildiretseptori tuvastuskvantsaagise (DQE) kévera vordlus. Graafik on
esitatud kuni Nyqvisti sageduseni. Arvutused on tehtud IQWorksis. X tihistab pildiretseptori piki ehk
horisontaalsuunda ning Y vertikaal ehk ristsuunda.

Nagu eelnevalt 6eldud, mdddeti MTF-1 sdltuvust Shukermast, kasutades ka vastavatel
ohukerma viirtustel saadud NNPS-i tulemusi on vdimalik ndidata DQE sodltuvust dhukermast
(vt Joonis 5). On néha, et vdiksematel Shukerma véirtustel kaasneva suurema miira tottu on
suurematel Shukerma védrtustel suurem DQE véértus, mis on koige paremini ndha just

ruumsageduse suurenedes.
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Joonis 5. Tuvastuskvantsaagise (DQE) soltuvus 6hukermast kolmel erineval doositasemel: 1 uGy, 4,3
uGy ja 1l uGy. Méoédetud PaxScan pildiretseptoril ning arvutatud, kasutades tarkvara 1QWorks.

3.2 MTF

Joonisel 6 on niha mdddetud kolme pildiretseptori MTF-i kdverad nii pildiretseptori
piki kui ka ristsuunas. Tuleb mérkida, et erinevused piki ning ristsuunas ei pruugi olla
pildiretseptorist tulenevalt, vaid vdivad olla ka tingitud nditeks kiirgusvilja geomeetriast
(kiilgkaldeefekt, fookustédpi kuju jne.) ning nduaks viljaselgitamiseks lisamddtmisi, nditeks
keerates testkeha pildiretseptoril 90 kraadi vorra ja samas ka keerates pildiretseptorit
rontgentoru suhtes 90 kraadi vorra. Olgugi, et piksli suurus voiks viidata, et MTF-i kdverate
jarjekord vaiks olla vastupidine, on erinevad faktorid, mis tulemust vdivad mdjutada. Naomi
pikslisuurus on 0,1 mm ning seegi on tarkvaraliselt liidetud vdiksemate CCD pildiretseptori
pikslite summa, kuid tehnoloogiliselt ei vdoimalda samal tasemel tdpsust kui teised kaks
pildiretseptorit. PaxScan pildiretseptori pikslisuurus on 0,139 mm ning Pixiumi retseptoril
0,144 mm, kuid kuna MTF testkeha ei olnud voimalik ilma katteid eemaldamata PaxScan
pildiretseptori pinnale asetada, siis mojutab see kindlasti tulemust. Antud t66 kdigus eraldi
kauguse suurenemisest tuleneva hajukiirguse moju ei hinnatud, kuid antud negatiivne moju
MTF-ile on kirjandusest teada.[10], [56]
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Joonis 6. Moodetud kolme pildiretseptori modulatsiooniiilekandfunkstiooni (MTF) kéverate vordlus,
kus x tdhistab pildiretseptori ristsuunda ning y pikisuunda. Pixium ja PaxScan méotmised on teostatud
vastavalt 11 4Gy ja 10,6 ©Gy ning Naomi 8,9 4Gy juures. Arvutused teostatud tarkvaraga 1QWorks.

Viikeste dhukerma védrtuste juures on MTF-i mddtmine raskendatud, sest vahe MTF
testkeha asukohas oleva keskmise pikselvairtuse ning palja pildiretseptori (ehk ala, millel ei
asetse MTF teskeha) pikselvédartuse vahel on viike ning seega ka iihe diskreetimissammu
muutus serva peal, olles samas suurusjiargus miiraga. Naiteks 1 pGy puhul on keskmine
pikselvddrtus 49,9 standardhdlbega 1,56 ning palja pildiretseptori pikselvaartus 96,7
standardhdlbega 1,96. Serva keskel, kus muutus kahe diskreetimispunkti vahel on koige
suurem, jadb muutus ikkagi alla 2-e. Samas 11 puGy puhul on pikselvdartus MTF-i testkeha
asukohas 390 standardhélbega 3,53 ning paljal pildiretseptoril 908 standardhilbega 6,42,
suurim vahe kahe diskreetimissammu vahel 8-11, mistottu on suuremal dhukerma véirtusel
teostatud MTF-i mddtmine tdpsem. Selle vea vihendamiseks soovitab IEC teha korduspilte
ning need omavahel keskmistada, kuid kuna antud t66 kéigus spetsiaalselt sellele ei
keskendutud, siis on miirast tulenevad erinevused ka antud koveral ndha (Joonis 7). (Nagu

nditeks 3 jp/mm ruumsagedusel olev suurem MTF 1 uGy doosiga.)

27



1 nGy

0 0,5 1 15 2 2,5 3 35
Ruumsagedus (jp/mm)

Joonis 7: Modulatsiooniiilekandfunkstiooni (MTF) maootmised teostatud PaxScan pildiretseptoril
kolme erineva ohukerma taseme juures ilma testkeha liigutamata. Arvutused teostatud tarkvaraga
IQWorks

3.3 NNPS

Joonisel 8 on esitatud mdodetud pildiretseptorite NNPS kdverate vordlus. NNPS on
esitatud logaritmilisel skaalal, sest erinevus Naomi ning kahe teise pildiretseptori vahel on
suur ning logaritmiline skaala voimaldab kdrgemate ruumsageduste erinevusi paremini vélja
tuua. Nii on ndha, et Naomi pildiretseptoril on suur erinevus horisontaal- ning vertikaalsuuna
vahel ruumsagedusel 3,5 joonpaari, mis viitab anisotroopsusele. Nagu nidha, on PaxScan-i ja
Pixium-i tiitipi pildiretseptorite vaheline erinevus viike ning nende DQE-de erinevus tuleneb
suuresti MTF-i erinevusest ja seega arvatavasti sellest, et MTF testkeha polnud asetatud

pildiretseptori tegelikust pinnast samale kaugusele.
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Joonis 8. Moddetud kolme pildiretseptori normaliseeritud miira véimsusspektrite (NNPS) koverate
vordlus, kus x tdhistab pildiretseptori ristsuunda ning y pikisuunda, doosid vastavalt: Naomi 8,9 uGy,
PaxScan 8,3 uGy ja Pixium 8,6 uGy. Arvutused teostatud tarkvaraga 1QWorks.

Jooniselt 9 on ndha NNPS-i soltuvus doosist nii nagu seda reeglina kirjanduses
esitatakse[10], [51], [59]. Kiill aga on antud graafik véheinformatiivne, sest olgugi, et on
néha, et kui doos suureneb 2 korda, vdheneb miira 2 korda (ka antud graafikult 0,5 jp/mm
koha pealt selgesti ndhtav), siis tegelik erinevus dooside vahel pole nihtav. Selleks, et reaalne
doosi mdju vélja tuua, oleks vaja vastavad NNPS véairtused korrutada 1dbi vastavate
doosidega nagu seda on tehtud Joonisel 10. Saadud koveral on nédha, kuidas doosi
suurendamine mdjutab DQE-d: viikestel ruumsagedustel doos 1abi NNPS-i DQE-d ei mdjuta,
kuid suurematel ruumsagedustel on Shukerma ja NNPS-i korrutis védikeste dooside puhul
oluliselt suurem kui suurte puhul ja seeldbi ka DQE vidiksem. On veel ndha, et erinevus 4,3
nuGy ja 8,6 nGy vahel on oluliselt vaiksem kui 4,3 pGy ja 2,1 pGy, millest on ndha, et moju
laheneb platoole ehk siis doosi suurendamine ei suurenda enam DQE-d ning pildi kvaliteet ei

parane.
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Joonis 9. Normaliseeritud miira véoimsusspektrite (NNPS) soltuvus ohukermast. Vilja on toodud

maoddetud 6-st erinevast doosist 4, sest need on omavahel 2 kordse sammuga nii et iga jdrgnev
doositase on eelnevast kaks korda suurem.
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Joonis 10. Ohukerma (K) ja normaliseeritud miira véimsusspektri (NNPS) korrutis eri doosidel.

3.4  Pimepilt
Varian PaxScan 4343R pildiretseptori modotmistel tehti valearvestus, nimelt ei
eemaldatud ega keeratud rontgentoru pimepildi tegemiseks ning pildiretseptor asetses

iilesvotte ajal rontgentoru ees. Doos oli kiill minimaalselt viike, kollimaator maksimaalselt
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suletud ning nii pildiretseptor kui ka rontgentoru pliikitliga kactud, kuid siiski on pimepildilt

Joonis 11 (vasakul) ndha vilja keskel asetsev heledam ala. Joonisel 11 paremal on néha

variatsioonipilt pimepildist, mis suuri variatsioone vilja ei too.

Joonis 11: Varian PaxScan 4343R pildiretseptoriga tehtud akendatud pimepilt (vasakul) ning
variatsioonipilt pimepildist (paremal).

Keskmine pikselvaartus: 15 , standardhélve: 2.361
DDI: 1

Pildiretseptor Trixell Pixium 3543pR oli voimalik tdsta rontgentorust kaugemale kuna
tegu oli juhtmeta pildiretseptoriga ning pliikitliga katta, mistottu selleni joudev kiirgus oli
minimaalne. Joonisel 12 on akendatud pimepilt (vasakul) ning sellest tehtud variatsioonipilt
(paremal), kus on ndha pildiretseptori struktuurne miira, mida aga pildiretseptorit Kiiritades
enam ndha pole vOimalik. Pimepildi pikselvéddrtuse variatsioon on véike ning pildiretseptorit
kiiritades on miira oluliselt suurem, mistottu ka pimepildil ndhtavad struktuurid néhtavad
pole. Pimepildi servadel néhtavad suurema variatsiooniga (heledamad) alad aga vdivad olla
mark retseptoris toimuvatest muutustest nditeks retseptori kihtide eraldumisest ning vajavad

pikemaajalist jalgimist.
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Joonis 12: Trixell Pixium 3543pR pildiretseptoriga tehtud akendatud pimepilt ning variatsioonipilt
pimepildist

Keskmine pikselvaértus: 12.71, standardhélve: 0.5254
DDI: -1

Pimepilti Naomi pildiretseptoril kahjuks mddta polnud voimalik, sest pildiretseptor

alustas iilesvotte salvestamisest kui detekteeris pealelangevat kiirgust.

3.5 Jaikpilt

Jadkpildi mootmised teostati esmalt 1 minutilise iilesvotete vahelise ajaga, nagu seda
IPEM raport ning seeldbi ka RP162 ette nédeb, ning saadud aditiivne jadkpildi pikselvdirtuse
suhteline véirtus oli Trixell Pixium pildiretseptoril 0.6%, mis on kiill vdiksem kui RP162
piirmdar 1%, kuid suurem kui IEC ja IPEM-i seatud 0.5%, ning seetottu iilesvotete vaheline
aeg suurendati 1,5 minutini.

Kuna jaikpilt on eraldi kvaliteedikontrolli parameeter, mis leida tuleb, siis tuleks seda
moodta 1 minutilise vahega, nagu seda IPEM ette néeb, kuid teiste modtmiste vaheline aeg
tuleks hoida voimaluse korral suurem.

Trixell Pixium 3543pR pildiretseptori aditiivne jaddkpilt oli 0.241% ning
multiplikatiivne 0.02%. Varian PaxScan 4343R pildiretseptori aditiivne jadkpildi véirtus oli
0.98% ja multiplikatiivne 0. Nagu eelnevalt 6eldud, tehti PaxScan pildiretseptori mootmiste
puhul valearvestus ning sellest tulenevalt on arvatavasti ka aditiivne jadkpildi vaartus nii suur.

Naomi pildiretseptori aditiivset jaakpilti ei saanud hinnata pimepildilt, kuna Naomi
pildiretseptor seda teha ei vdimaldanud, mistdttu sai selleks pilti siiski kiiritatud, saadud

aditiivne jadakvaartus oli 0.66%. Multiplikatiivne jadkpildi vaértus oli Naomil 0.001%.
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3.6 Ekspositsiooni korratavus
Ekspositsiooniindeksi varieeruvus osutus véga viikeseks, ehk siis Trixell Pixium
3543pR puhul oli see 0.0737% ning Varian PaxScan 4343R puhul. 0.1858%. Naomi

pildiretseptoril ekspositsiooniindeks puudus.

3.7 Homogeensus

Nagu eelnevalt 6eldud osutus Naomi pildiretseptori jaoks 11 uGy liiga suureks doosiks ning
pildiretseptor 14ks kiillastusse. Jooniselt 13 on ndha iga CCD sensori ruudukujuline ala ning
selle keskel timmargune valge, kiillastunud ala. Kiillastunud pilt néitab aga selgelt dra antud
tehnoloogia puudused. Pilt pole homogeenne mitte ainult kiillastunult aga ka pildiretseptorile
sobivama doosi juures. Sellest annab aimdust see, et kiillastunud ringikujulised alad pole
koikjal iihesugused ning kuna iildse ringikujulised alad tekivad, mitte ei ldhe pilt iihtlaselt
kiillastusse. Nimelt pole doosi tundlikkus iga CCD ruudu sees iihtlane, vahendajaks on
immargune lddts. Ringi suurus sdltub kindlasti ka doosist nii kiilgkaldeefekti tottu kui ka
geomeetriast tuleneva erinevuse tottu, kuid on ndha, et kindlasti on ka muid tegureid, milleks
voivad olla nditeks CCD laatsede fookuste erinevused jne. Ruutude erinevused on arvatavasti

tingitud kalibreerimise kéigus seatud voimenduste ning nihete erinevusest.

&%
QQ"QQ'Q'C (X

Joonis 13: Naomi pildiretseptori pilt doosiga 11 uGy, millel on niha CCD sensorite kiillastumisest
tulenevad artefaktid (vasakul) ning vordluseks doosiga 4 uGy tehtud pilt (paremal), millel on samuti
voimalik néha mittehomogeensusi.
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Akendamiseta piltidelt mittehomogeensusi ei tuvastatud.

Naomi arvutuslik homogeensus: Keskmine 4.5, maksimaalne erinevus keskmisest 0.4
ehk 8.9%

Pixium arvutuslik homogeensus: Keskmine 4.48, maksimaalne erinevus keskmisest
0.18 ehk 4%

PaxScan arvutuslik homogeensus: Keskmine 4.33, maksimaalne erinevus keskmisest
0.27 ehk 6.2%

3.8 Skaleerimisviga

Skaleerimisvea hindamiseks moddeti MTF testkeha mootmeid ning viga oli koigil
kolmel detektoril alla 0,5%, kuid 1QWorksis tuli Naomi piltide puhul eraldi seadistada
pikslisuuruseks 0.1 mm, sest IQWorks Naomi piltide DICOM infost ise pikslisuuruse infot

vOtta ei osanud.

3.9 Higustumine/liitekohad/joonartefaktid

Variatsioonipildid on toodud doosiga 4 uGy tehtud piltidest (Joonistel 14-16), vordluseks
variatsioonipildile (paremal) on toodud vilja ka akendatud pilt vastaval doosil (vasakul), mis
voimaldab ndha ka intensiivsuste mittehomogeensusi. Naomi retseptori variatsioonipildil
(Joonis 14) on néha individuaalsete CCD detektorite jaotuspiirid, mis on tumedamad ehk siis
madalama variatsiooniga. Pixium ja PaxScan retseptorite variatsioonipildid on normaalsed
kuigi PaxScan retseptori akendatud pildil on néha automaatekspositsioonisiisteemi kandilised
alad pildi keskel (Joonis 16). Tumedad servad PaxScan retseptori pildil tulenevad sellest, et

kollimatsioon oli terve retseptori katmiseks liiga véike.

34



Joonis 14: Naomi retseptori akendatud pilt doosiga 4 uGy (vasakul) ning variatsioonipilt sellest
(paremal).

Joonis 15: Pixium retseptori akendatud pilt doosiga 4 Gy (vasakul) ning variatsioonipilt sellest
(paremal).
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Joonis 16: PaxScan retseptori akendatud pilt doosiga 4 uGy (vasakul) ning variatsioonipilt sellest
(paremal).

4 Jireldused

Kuigi teaduskirjanduses Naomi pildiretseptoril teostatud kvaliteedimodtmiste kohta
info puudub, olid tulemused vorreldavad teiste analoogiliste siisteemidega[11] ning ndha on
amorfse rdni tehnoloogial Csl stsintillaatoriga pildiretseptorite oluliselt parem efektiivsus.
Trixell Pixium 3543pR ja Varian PaxScan 4343R pildiretseptori kvalitatiivsed parameetrid
olid vorreldavad tootja poolt avaldatuga[60], [61].

NNPS modtmistelt on ndha, et miira 4 pGy ja 11 pGy vahel oluliselt ei erine, mis
tahendab, et véirtusest 4 uGy suuremate dooside kasutamine ei anna pildi kvaliteedis oluliselt
juurde ning samuti pole kvaliteedikontrolli kdigus neil doosidel eraldi mdotmisi mdistlik
teostada. IPEM iitleb kiill, et STP-d tuleks viahemalt tasemeni 20 pGy mdota, kuid nii korged
doosid vdivad pildiretseptorile pérssivalt mojuda, mis on ndha kiillastusse ldinud Naomi
pildiretseptori niitel.

MTF modtmised tuleks teostada valitud dooside hulgast voimalikult suurte vairtuste
juures, et tdpsust suurendada ja olgugi, et antud modtmiste puhul kasutati nd. poolldbilaskvat
MTF testkeha, oleks soovitatav kasutada voimalikult suure neeldumisega materjali, et tdpsust
veel suurendada. Voimalik pohjus, miks DQE ja MTF olid kirjanduses avaldatust[62] veidi
suuremad, voib peituda erinevas MTF-testkeha materjalis[55].

Metoodika sobivuse kontrollimiseks oleks seda tarvis rakendada pika-ajaliste
muutuste jélgimiseks ning hea (voi halva) dnne korral jélgida pildiretseptori vea teket, mis
voimaldaks ndidata kas antud metoodika on sobiv avastamaks pildiretseptori viga voi selle
teket.
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Voib oelda, et kuigi esialgne teooria selgekstegemine ja mddtmisprotseduuri
véljatootamine on aegandudev, ei ole tdisdigitaalsete pildiretseptorite kvaliteedikontrolli
teostamine ildise rontgeni kvaliteedikontrolli raames oluline ajakulu suurenemine. Koos
ettevalmistusega kulub poolndrgestuspaksuse ning dhukerma mdotmisele ca 10-20 minutit.
Arvutusteks vajalikke {iilesvotteid on lineaarse siisteemi puhul vaja meie poolt kasutatud
metoodika puhul kokku 11, iga ilesvotte vaheline aeg minimaalselt 1 minut, kokku seega
veidi iile poole tunni. Ohukerma ning kiirguskvaliteedi paika seadmine on vajalik vaid
esimesel modtmisel ehk siis jooksvalt kulub kvaliteedimodtmistele 15-20 minutit. On veel
voimalik Ghukerma ja STP samaaegse modtmise puhul aega kokku hoida, kui selleks
Ohukermamdotur pildiretseptori korvale asetada, kuid selle arvelt vdheneb oOhukerma
mootmise tipsus. Hetkel kiill on ajaliselt suur lisakulu arvutuste tegemisel, ulatudes 2-3
tunnini, kuid metoodikale vastava tarkvara kasutamisel oleks see voimalik viia mddtmiste
ajast viiksemaks. Sellest tulenevalt oleks pildiretseptori kvaliteedimdGtmiste juurutamiseks
vajalik esmalt selleks vajalikud toovahendid luua ehk siis luua arvutusi lihtsustav tarkvara,
mille kirjutamisega on juba antud t66 raames alustatud.

Kvaliteedimodtmiste tulemust saab kogemuste puudumisel hinnata peamiselt
kvantitatiivsete tulemuste pdhjal, millele on olemas konkreetsed parameetrid. llma
vordlusmaterjalideta on raske hinnata, millal on niiteks visuaalne mittehomogeensus oluline,
selle hinnangu peab tegema Kliinilisest seisukohast vaadates arst. Siiski voib saadud
kvantitatiivsete tulemuste pohjal 6elda, et kui Pixium ja PaxScan pildiretseptoril ei esinenud
probleeme, siis Naomi pildiretseptor poleks kvaliteedimdotmisi edukalt ldbinud. Et tegu oli
esmaste modtmistega, pole selge, kas probleemid on antud retseptoril olnud kasutusele votust

saadik voi tekkinud aja jooksul.
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5 Kokkuvote

Eestis teostatakse digusaktides ndutud pildiretseptorite kvaliteedimddtmisi liiga vihe,
kasutusel olevad pildikvaliteedi hindamise meetodid on semikvantitatiivsed ja subjektiivsed.
Kéesoleva magistritoé eesmargiks oli kohandada Rahvusvahelise Elektrotehnika Komisjoni
(IEC) standardis toodud metoodikat, et tulemused oleksid objektiivsemad ning kvantitatiivselt
hinnatavad. Selleks voeti kasutusele kvantitatiivsed parameetrid (tuvastuskvantsaagis, miira
voimsusspekter ja modulatsiooni-iilekandefunktsioon) ning nédidati, et vajalik on vaid 11
iilesvotet ning iiht fantoomi, et pildiretseptori kvaliteedikontroll teostada. Metoodikat
kontrolliti kolmel detektoril, millest 2 (Trixell Pixium 3543pR ja Varian PaxScan 4343R )
pohinesid CslI stsintillaatoriga amorfse rini tehnoloogial ning iiks (RF System Lab Naomi)
CCD tehnoloogial. Kuna antud pildiretseptoritele varem kvaliteedikontrolli teostatud ei olnud,
saadi ka jargnevateks toimimiskatseteks baasvéirtused. Pildiretseptorite kvaliteedikontrolli
tulemusena tihelgi retseptoril olulisi probleeme ei tuvastatud, kuid ilmnesid CCD tehnoloogia
madalamad niitajad vOrreldes amorfse réni - Csl tehnoloogiaga. Niiteks ruumsagedusel 2
jp/mm oli PaxScan ja Pixium pildiretseptorite tuvastuskvantsaagis vastavalt 37% ja 49%,
samas kui Naomi retseptoril oli see kdigest 1%, mis tdhendab, et Naomi pildiretseptor vajaks
sama pildikvaliteedi saavutamiseks oluliselt suuremat doosi. Kahjuks esinesid Naomi
pildiretseptoril doosi suurenedes mittehomogeensused ning doosiga 11 uGy oli retseptor
kiillastuses. Metoodika sobib Kkliinilises kasutuses oleval seadmel rakendamiseks ning
voimaldab lihtsalt analiilisida pildiretseptori peamiseid kvaliteedikontrolli parameetreid.

Ténan siinkohal oma juhendajat Kalle Keplerit, et ta leidis aega antud magistritood
juhendada ja Anatoli Vladimirovit, kes oli abiks mdotmiste teostamisel, Tartu Tervishoiu
Korgkooli, Tartu Ulikooli Katsekoda ja AS Semetroni mddtmisteks tarvilike seadmete

laenamise eest ning oma kallist abikaasat Karin Ernitsat tema vankumatu toetuse eest.
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6 Summary

“Quantitative quality control measurements of a diagnostic digital x-ray image receptor.”

Varmo Ernits

As in Estonia quality control measurements for the image receptors are not performed
often enough and the measurements for the image quality suggested in the European
Commissions report N0l162 are subjective a methodology was developed based on the
International Electrotechnical Commission (IEC) standard. The new methodology does not
require as many phantoms and is more objective as the subjective image quality parameters
(high contrast limiting spatial resolution and low contrast resolution) have been replaced by
objective, quantitative (detective quantum efficiency, normalized noise power spectrum,
modulation transfer function). It was shown that only 11 pictures and 1 phantom are needed
for the whole image receptor quality control measurement. The methodology was tested on 3
different full field digital image receptors: - 2 receptors based on a:Si and Csl scintillator
technology and one based on CCD technology. As it was the first quality control
measurements for these specific image receptors the base values were established. Even
though all the image receptors passed the testing successfully, the superior image quality of
the a:Si-Csl technology compared to the CCD technology was observed. At spatial frequency
2 Ip/mm the detective quantum efficiency of PaxScan and Pixium image receptors was 37%
and 49% respectively while for the Naomi image receptor it was only 1%. It would mean that
the Naomi image receptor would need higher dose to reach the same image quality but as also
with higher dose a higher nonuniformity was observed it would be impossible to reach the
same image quality. At 11 puGy the Naomi receptor image was saturated. The suggested
methodology was suitable for the use on image receptors in clinical use and allowed to easily

analyze the main parameters of the image receptor.
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