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RESUMO
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REDUGAO DA DOSE DE RADIAGAO EM PACIENTES E EQUIPES MEPICAS
PELO USO DE FILTROS ADICIONAIS DE COBRE E ALUMINIO NAS SAIDAS DE
TUBOS DE RAIOS X EM EQUIPAMENTOS DE HEMODINAMICA

AUTOR: GUILHERME LOPES WEIS
ORIENTADOR: PROF. DR. FELIPE MARTINS MULLER
Data da Defesa: Santa Maria, 18 de margo de 2011.

No ambito do uso das radiacdes ionizantes, raios X, estdo os Servigcos de
Hemodindmica que tem como objetivo realizar o diagnéstico e a terapia de diversos
tipos de doencas cardiovasculares. Nos Servigos de Hemodindmica, os aspectos
mais preocupantes em relacdo aos niveis de exposicdo as radiacdes, tanto do
paciente quanto da equipe médica, € o longo tempo de exposicdo. Como meios de
reduzir os niveis de radiacdo, que sao extremamente dependentes do
comportamento dos profissionais durante o procedimento, pode-se citar a reducao
do tempo de exposicao total, a melhor posicdo da equipe dentro da sala, o uso dos
equipamentos de proteg¢ao individual, a menor distancia do tubo intensificador de
imagens em relagao ao paciente, dentre outros fatores. A aplicagao destes meios de
reducdo das exposicoes é variavel de acordo com as equipes médicas. Assim, a
proposta deste trabalho é reduzir os niveis de exposicdo de uma forma
independente da equipe médica que esteja utilizando estes equipamentos. Propde-
se o uso de filtros adicionais na saida do tubo de raios X em trés equipamentos de
diferentes geragbes, HEMOCOR SM - Cardiologia Intervencionista, Instituto do
Coracao de Santa Maria — ICOR e Hospital Universitario de Santa Maria - HUSM,
com o objetivo principal de reduzir as radiagdes de baixa energia que aumentam a
exposicao do paciente e da equipe médica. A principal dificuldade a ser enfrentada
com o uso dos filtros é a redugdo da qualidade da imagem, ou seja, a perda de
informacédo visando o correto diagndstico. Para quantificar-se a qualidade da
imagem montou-se um simulador com placas de aluminio e com outros dispositivos
nelas sobrepostos que possibilitam mensurar e comparar as imagens adquiridas.
Para evitar-se duvidas da avaliagcdo das imagens geradas entre observadores
(interobservadores) e mesmo entre o préprio observador (intra-observador), utilizou-
se métodos de analise de imagens (threshold, histograma, superficie 3D), onde
pode-se medir a relacéo sinal ruido, a resolugcédo espacial, o contraste e a definicao
da area do sinal. Utilizaram-se camaras de ionizagdo dispostas na posicao da
entrada da pele do paciente, na entrada do tubo intensificador de imagens e na
posicao do médico hemodinamicista para quantificar-se a reducdo das doses ao
adicionar-se os filtros. Apds a escolha do filtro ideal para cada tipo de equipamento
mediu-se a dose efetiva do médico hemodinamicista, utilizando-se dosimetros
pessoais durante os procedimentos clinicos. Estas doses efetivas foram comparadas
com as obtidas sem o uso de filtros para os mesmos procedimentos clinicos. Desta
forma pode-se quantificar a reducao real da exposicao da equipe médica. No caso
do HUSM, no modo fluoroscopia a filtracdo adicional de 0,29 mm de Cu mais 1 mm



de Al apresentou os melhores resultados, permitindo uma reducdo na Taxa de
Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente de 55,89% e uma reducio da Taxa de
Kerma no Ar a 70 cm de distancia na direcao do médico hemodinamicista de 38,8%.
Ja, no modo grafia, a filtracdo adicional de 0,29 mm de Cu mais 2 mm de Al
apresentou os melhores resultados, permitindo uma reducao na Taxa de Kerma no
Ar na Entrada da Pele do Paciente de 80,3% e uma reducdo da Taxa de Kerma no
Ar a 70 cm de distancia na direcao do médico hemodinamicista de 68,55%. Para o
HEMOCOR, no modo fluoroscopia a filtracdo adicional de 0,29 mm de Cu mais 2
mm de Al apresentou os melhores resultados, permitindo uma reducao na Taxa de
Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente de 48,81% e uma reducio da Taxa de
Kerma no Ar a 70 cm de distdncia na direcdo do médico hemodinamicista de
23,91%. Ja, no modo grafia, a filtragao adicional de 0,29 mm de Cu mais 2 mm de Al
apresentou os melhores resultados, permitindo uma reducao na Taxa de Kerma no
Ar na Entrada da Pele do Paciente de 72,53% e uma reducéo da Taxa de Kerma no
Ar a 70 cm de distancia na direcao do médico hemodinamicista de 52,30%. Para o
ICOR, no modo fluoroscopia nao foi possivel coletar informacdes, pois o
equipamento nao gera imagens DICOM, nem mantém a ultima imagem no monitor.
Ja, no modo grafia, a filtracdo adicional de 0,58 mm de Cu mais 1 mm de Al
apresentou os melhores resultados, permitindo uma reducao na Taxa de Kerma no
Ar na Entrada da Pele do Paciente de 87,27% e uma reducéo da Taxa de Kerma no
Ar a 70 cm de distancia na direcao do médico hemodinamicista de 75%. Na analise
da dosimetria pessoal realizada no HUSM, foi possivel calcular uma redugao global
de dose de 55%. Desta forma pode-se afirmar que, com o uso dos filtros adicionais,
a dose de radiagdo no paciente e equipes médicas pode ser reduzida sem prejuizo
do diagndstico. Esta redugcdo € ainda mais significativa para os profissionais que
trabalham em mais de um Servico de Hemodinamica.

Palavras-chave: Radioprotegdo; Radiologia Intervencionista; Redugdo de Dose de
Radiacao.
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The use of ionizing radiations, x-rays, are the services of hemodynamic which
aim to perform the diagnosis and the therapy of many kinds of heart ilinesses. In the
Services of Hemodynamic the most preoccupying aspects concerning the levels of
radiation exposure not only of the patients but of medical team as well, is the time of
which exposure occurs. As means of reducing the time of total exposure which is
extremely dependent on the behavior of the professionals during the procedure, it
can be cited the reduction of the time of the total exposure the position of the team
into the room, the use of equipments of individual protection, and the distance of the
tube intensifier of the images concerning the patient, among other factors. The
application of these means of reduction of the exposure is variable according to the
medical teams. So, the proposal of this work is to reduce the levels of exposure of an
independent form of that form the medical team are using these equipments. It is
proposed the use of additional filters in the exit of the x-ray in the three equipments of
different generations, HEMOCOR SM - Interventionist Cardiology, Heart Institute -
ICOR and the University Hospital of Santa Maria-HUSM, with the main objective of
reducing the radiation of low energy that increase the exposure of patients and
medical team. The principal difficulty faced with the use of the filters is the reduction
of the quality of the image, that is, the loss of information aiming to correct the
diagnosis. In order to quantify the quality of the image, a simulator was mounted with
plates of aluminum and with other devices overlapping them to make it possible to
measure and to compare the obtained images. In order to avoid doubting the
evaluation of the images produced among the observers (inter-observers) and even
among the own observatory (intra-observer), methods of analyze of images
(threshold, histogram, surface 3D) was used, where it is possible to measure the
relation sign noise, the special resolution, the contrast and the definition of the area
of the sign. It was used ionization chambers which were placed in the position of the
entrance of the skin of the patient, in the entrance in the tube intensifier and in the
position of the hemodynamic doctor in order to quantify the reduction of doses when
the filters were added. After they chose of the ideal filter for every type of the
equipment, it was measured the effective dose of hemodynamic , using personal
dosimeters during the clinical procedures. These effective doses were compared with
those obtained without the use of filters for the same clinical procedures. So, it was
possible to quantify the real reduction of the exposure of the medical team. In the
case of HUSM, in the fluoroscopy-type, the adding filtration of 0,29 mm of Cu more 1
mm of Al showed the better results, allowing a reduction in the Rate of Kerma in the



Air in the Entrance of the Skin of the Patient of 55,89% and a reduction of Rate of
Kerma in the Air at 70 cm of distance in the direction of the hemodynamic doctor of
38,8%. Already, in the pencil-type, the additional filtration of 0,29 mm of Cu plus 2
mm of Al showed better results, allowing a reduction in the Rate of Kerma in the Air
in the Entrance of the Skin of the Patient at 80,3% and a reduction of Rate of Kerma
in the Air at 70 cm of distance in the direction of the hemodynamic doctor of 68,55%.
For the HEMOCOR, in the fluoroscopy-type the additional filtration of 0,29 mm de Cu
plus 2 mm of Al presented better results, allowing a reduction in the Rate of Kerma in
the Air in the Entrance of the Skin of the Patient of 48,81% and a reduction in the
Rate of Kerma in the Air at 70 cm of distance in the direction of the hemodynamic
doctor of 23,91%. Already in the pencil-type, the additional filtration of 0,29 mm de
Cu more 2 mm of Al presented the better results, allowing a reduction in the Rate of
Kerm in the Air in the Entrance of the Skin of the Patient of 72,53% and a reduction
in the Rate of Kerma in the Air at 70 cm of distance in the direction of the
hemodynamic doctor of 52,30%. For the ICOR, in the fluoroscopy-type, it was not
possible to collect information, because the equipment does not produce images
DICOM, nor it keeps the last image in the monitor. Already, in the pencil-type, the
additional filtration of 0,58 mm of Cu plus 1 mm of Al presented better results,
allowing a reduction in the Rate of Kerma in the Air in the Entrance of the Skin of the
Patient of 82,27% and a reduction in the Rate of the Kerma in the air at 70 cm of
distance in the direction of the hemodynamic doctor of 75%. In the analysis of the
personal dosimeter held in the HUSM, it was possible to calculate a global reduction
of dose of 55%. So, it can be said that, with the use of additional filters, the dose of
radiation in the patient and medical team can be reduced without damage of the
diagnosis. This reduction is still more significant for the professionals that work in
more than one service of Hemodynamic.

Key-words: Radioprotection; Interventional Radiology; Radiation Dose Reduction.
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1 INTRODUGAO

Na Portaria Federal 453 de julho de 1998 do Ministério da Saude, pode-se ler:

OTIMIZACAO DA PROTECAO RADIOLOGICA

2.9 As exposigdes medicas de pacientes devem ser otimizadas ao valor
minimo necessario para obtencdo do objetivo radioldgico (diagnéstico e
terapéutico), compativel com os padroes aceitaveis de qualidade de
imagem.

2.10 As exposicbes ocupacionais e as exposigdes do publico decorrentes
das préticas de radiodiagnostico devem ser otimizadas a um valor tdo baixo
quanto exequivel, ....

A exigéncia normativa acima descrita, visando a maior seguranga para 0s
pacientes e equipes médicas, bem como estudos realizados na area de protecao

radiolégica em hemodinamica,?'?%2324:25.26,27,28,29.30,31

motivaram o presente trabalho
que pretende reduzir as exposigdes aos raios X durante os procedimentos
intervencionistas.

Em protecéo radiolégica usa-se o principio ALARA (“As Low As Reasonably
Achievably”), ou seja, as doses de radiagbes ionizantes devem ser mantidas tao
baixas quanto razoavelmente exeqliveis." Isto implica que se deve reduzir ao
maximo possivel as doses aplicadas, mantendo as condicbes adequadas de
diagnéstico e terapia.

O valor no territério nacional de referéncia de taxa de dose de entrada na
pele, 50mGy/min, quando o sistema de alta dose n&o estiver acionado.? Este valor
de dose é bastante elevado e dificiimente atingido por equipamentos que possuem
controles de qualidade e manutengdes periddicas. Entretanto, a preocupacgao é com
as doses que poderiam ser evitadas em procedimentos intervencionistas. Estas
doses adicionais (aqui se entende como doses acima das necessarias ao
diagnéstico ou terapia), geradas nos procedimentos, agregam riscos tanto aos
pacientes quanto a equipe médica.

O parametro utilizado como variavel neste estudo, com o objetivo de reduzir a
exposicao a radiacao, é a filtragao adicional que resulta no endurecimento do feixe
de raios X, ou seja, a retirada de fétons de menor energia que ndo contribuem para

a qualidade da imagem e, ao contrario, proporcionam um aumento da exposi¢ao as
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radiacoes.

O objetivo deste estudo é a determinagao da filtracdo adicional utilizando-se
lAminas de Aluminio, de Cobre, ou uma combinacao de laminas de Aluminio e de
Cobre, com o objetivo de reduzir as doses, tanto nos pacientes quanto na equipe
médica envolvida, proporcionando imagens adequadas ao propdsito clinico.

Assim, serdo avaliadas as diversas possibilidades de combinacgdes filtros
adicionais (laminas de Aluminio e de Cobre), para trés equipamentos de geragdes
diferentes. Um equipamento utiliza Tubo Intensificador de Imagem (TIl) com camara
de video; o segundo utiliza Tubo Intensificador de Imagem (TII) com um Dispositivo
de Acumulo de Carga (CCD) e, o terceiro, um Detector Plano (DP) de Selénio
amorfo (a-Se).

Serdo quantificadas as Taxas de Kerma no Ar para cada um dos trés
equipamentos e para cada combinacao de filtros, geradas e avaliadas as imagens
resultantes e, por fim, propostos os novos filtros. Para avaliar-se a reducao real da
exposicao a radiagdo utilizou-se dosimetros para monitoragdo pessoal do médico
hemodinamicista em procedimentos clinicos rotineiros.

Espera-se com este trabalho, além de uma melhoria continua dos processos
de controle de qualidade, como a redugdo da exposi¢ao ocupacional (médicos,
técnicos, enfermeiros, etc) e médica (pacientes), o cumprimento da legislagcéo

vigente.



2 OBJETIVOS

2.1 Objetivo Geral

Reduzir a dose de radiagcdo em pacientes e equipes médicas, utilizando-se
filtros adicionais de Aluminio, de Cobre ou uma combinag¢ao desses, nas saidas dos

tubos de raios X de trés geragdes de equipamentos de Hemodinamica.

2.2 Objetivos Especificos

Pode-se citar como objetivos especificos:

— avaliar as condi¢cdes dos equipamentos estudados;

— medir pardmetros de qualidade das imagens para os procedimentos rotineiros
utilizando métodos de processamento de imagens;

— medir as Taxas de Kerma no Ar, na Entrada da Pele do Paciente (TKEP), na
Entrada no Tubo Intensificador de Imagem (TKEII) ou Detector Plano (TKEDP) e
na equipe médica (TK70), utilizando-se camaras de ionizagéo especificas;

— utilizar filtros de Cobre e Aluminio isoladamente ou de forma combinada;

— medir os novos parametros de qualidade de imagem e de Taxas de Kerma no Ar
apo6s a adicao dos filtros;

— avaliar a melhor combinacao de filtros para cada equipamento analisado;

— dosimetrar os médicos do servico nos procedimentos de cateterismo cardiaco,
sem o uso de filtros adicionais;

— propor o uso destes filtros nos procedimentos rotineiros do servico.



3 REVISAO TEORICA

3.1 Histoéria da Fluoroscopia

Os raios X foram descobertos em 1895 por Wilhelm Conrad Roentgen, em um
experimento utilizando um tubo de Crookes. Ele observou que quando o tubo era
ligado emitia alguma forma de energia que promovia a fluorescéncia em
determinados materiais préximos a ele. Roentgen realizou a primeira radiografia da
historia da mao de sua esposa.’

Thomas Edson introduziu o primeiro dispositivo de imagem dinamica em
radiologia (fluoroscopia). Este dispositivo permitiu a visualizagdo de partes do corpo
em tempo real, sendo composto por um tubo de raios X embaixo da mesa do
paciente e uma tela intensificadora acima do paciente, sobre a mesa. Este sistema
possuia dois grandes inconvenientes: primeiro, necessitava de uma sala
praticamente escura e, segundo, utilizava altas doses de radiagdo. Portanto, esta
técnica era muito precaria e oferecia baixa qualidade de imagem.3

No final de 1940, foi desenvolvido o Tubo Intensificador de Imagem (Tll), um
tubo em véacuo, que tinha como objetivo melhorar a técnica de fluoroscopia.®> Era
possivel, agora, acoplar uma camera de video na saida do TIl, ndo sendo mais
necessaria a visualizacao direta na tela intensificadora.

O desenvolvimento clinico ocorreu com o uso de meios de contrastes radio-
opacos. Em 1896, Hascheck e Lindenthal realizaram o primeiro angiograma em uma
méao amputada, utilizando giz como agente de contraste. Em 1927, Moniz
desenvolveu o primeiro angiograma cerebral em seres vivos utilizando iodo. Em
1934, Ziedses Dés Plantes apresentou uma tese com duas técnicas diferentes:
tomografia por filmes e angiografia por subtracao de filmes. Em 1973, a construgao
de um processador de imagens fluoroscopicas em tempo real foi iniciado na
universidade de Wisconsin.* Desde entdo os sistemas de fluoroscopia tem se
desenvolvido com o uso de novas tecnologias, como, por exemplo, cameras CCD,

detectores planos, etc.
3.2 Radiagdes lonizantes: Raios X

Os raios X sédo ondas eletromagnéticas com energia suficiente para ionizar
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(retirar elétrons) a matéria. Este tipo de radiacdo ionizante, de massa nula, nao
possui carga elétrica e se propaga a velocidade da luz (3.10° m/s). Devido a estas
caracteristicas possui alto poder de penetracdo nas estruturas. Os raios X sao
produzidos de duas formas: por transicoes eletrbnicas nas camadas mais internas
dos atomos (radiagao caracteristica) e por desaceleragao de particulas carregadas

no meio (radiagcao de freamento - bremsstrahlung).

Radiagao
Caracteristica

120kVp

Radiagéo
Continua

Intensidade da radiagio

0 50 100 B (keV)

Figura 1 — Espectro de raios X.

Além dos raios X pode-se considerar os raios y, também radiagao
eletromagnética, raios g (elétrons), g (pdsitrons) e particulas « (nucleo do atomo

de hélio), todos provenientes do nucleo atdomico, além de outras particulas

carregadas e néutrons.’

3.3 Interagcao da Radiag¢ao Eletromagnética com a Matéria

A radiacao proveniente de um tubo de raios X pode ser dividida em:
Radiagdo Primaria: Radiagdo que interage diretamente com o paciente, saindo do
tubo por uma janela onde é instalado o colimador, que serve para ajustar a area de
exposigao.
Radiagdo Espalhada: Radiagdo que ao interagir com o paciente perde energia ou
muda de direcao.
Radiagdo Transmitida: Radiagdo que atravessa o paciente sem interagir.

Radiagéo de Fuga: Radiagdo que atravessa a blindagem do tubo de raios X.°

A figura abaixo representa um esquema de exposi¢cédo do paciente.
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Radiacéo
Transmitida

Radiag&ao
Espalhada

Radiagao de
Fuga
Tubo de raios X

Figura 2 — Esquema de exposi¢ao do paciente em hemodinamica.

Pela interacdo da radiagdo com a matéria é possivel classifica-la e quantifica-
la. A radiagéo eletromagnética pode interagir com a matéria de trés formas:
Efeito Fotoelétrico: Ocorre quando a radiagédo eletromagnética é totalmente
absorvida por um elétron orbital do atomo que é retirado do mesmo, com energia
cinética igual a diferenga entre a energia do féton incidente e a energia de ligagdo do
elétron ao atomo.

E.=hv-B,

E_., energia cinética do elétron, iv energia do féton e B, energia de ligagdo do

elétron ao atomo.

Este efeito tem maior probabilidade de ocorrer com fétons de baixa energia,
altos numeros atémicos (Z) e elevadas densidades.
Efeito Compton: Ocorre quando um féton incidente ao interagir com o elétron da
camada eletrénica, ndo perde toda a sua energia, restando um foéton de menor

energia.
A= 2y = 0,024 (1—cosg)(A)
A comprimento de onda do foéton espalhado, A, comprimento de onda do féton

incidente, ¢ angulo entre os fétons incidente e espalhado.

A probabilidade de ocorréncia desse efeito aumenta com a energia do féton
incidente.

Efeito de Formagéo de Pares: Ocorre para fétons com energia acima de 1,02 MeV,
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onde podera ocorrer a transformagdo do féton em um par elétron-pésitron. Este
efeito ndo ocorre para as energias utilizadas em radiodiagnéstico.

Nos materiais, estes efeitos podem produzir modificacdes fisicas detectaveis
como: geracao de cargas elétricas, luz, calor, alteragdes nas estruturas cristalinas,
etc. Estas modificagbes podem ser quantificadas gerando informagdes sobre a

radiacdo incidente.®
3.4 Grandezas Radioldgicas
3.4.1 Exposicao, X

E a quantidade de carga elétrica produzida por unidade de massa em um
determinado volume do meio.

¥ _ 40

dm

O Roentgen (R), é a quantidade de radiagdo gama ou X necessaria para

(R)

produzir uma unidade de carga elétrica resultante da interacdo em 1 centimetro
cubico (cc) de ar seco nas Condigdes Normais de Temperatura e Pressdo (CNTP).
A unidade atual recomendada pelo Sistema Internacional (Sl) é o C/kg,

Coulomb por quilograma. Esta unidade de exposicdo € equivalente a

1R =2,58.10"*C/kg .
El&trons

MWassa de ar
isolada

Raios X

Figura 3 — lonizagdo em uma camara a gas.
3.4.2 Dose Absorvida, D

E a energia média depositada por unidade de massa.

ng(rad)
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O rad (erg/g) foi criado para quantificar a interagado de outras radiagdes, além
da radiagao eletromagnética, e em outros meios, além do ar.

A unidade atual recomendada pelo Sistema Internacional (Sl) é o Gray (Gy),
J/kg, Joule por quilograma.’

lrad =100ergs/ g
lrad =100.107"J /10 kg

lrad =107 J/ kg =107 Gy
1Gy =100rad

3.4.3 lonizagao Especifica, IE
E o nimero médio de pares de ions produzidos por unidade de comprimento.’

3.4.4 Transferéncia Linear de Energia, LET

E a energia média necessaria na producdo de pares de ions decorrentes da
interacdo da radiagao ionizante como meio, por unidade de comprimento.
LET = (IE )x (Energia depositada por par deion produzido)
Denomina-se radiagdo de alto LET, as radiacdes ionizantes como particulas
a , fragmentos de fissédo, ions pesados e néutrons e, de baixo LET, as radiagbes
eletromagnéticas e particulas beta.’
Exemplo: Radiacao que produz 60.000 pares de ions por cm de ar.

0paresdelons %34 eV =2,04MeV /cm de ar.

cm pares de ions

LET =60.00

3.4.5 Alcance

E a distancia percorrida pela radiacdo. Esta relacionado com a energia E da
radiacdo e o seu LET."

Alcance = L
LET

Exemplo:
MeV

cm

Radiagédo de 1 MeV com LET de 2,04 de ar.




29

Alcance = _ Mey =0,49cm de ar.

2,04MeV / cm

3.4.6 Eficiéncia Biologica Relativa, RBE

E o parametro que determina o dano biolégico de um determinado tipo de
radiacdo em comparagdo com o dano biolégico causado por raios X ou gama. E
dada pela razédo entre a dose absorvida de raios X ou gama pela dose absorvida
desta outra radiagcdo. A RBE relaciona as doses de radiacdo necessarias para
produzir o mesmo efeito biolégico no meio.’

_ dose(rad)(RX ou gama)

dose(rad)(outra radiagdo)

Exemplo:
Se o dano causado por 1 rad de raios X & equivalente ao causado por 0,05
rad de particula « , a RBE da particula o sera:

_ lrad(RX)
0,05(rad)(@)

3.4.7 Fator de Qualidade, Q

Foi usado inicialmente, em protecdo radiolégica, para expressar a
dependéncia entre LET (tipo de radiacdo) e a Resposta Bioldgica Efetiva (RBE). E
um parametro adimensional.

Expressa a capacidade de certo tipo de radiagao causar um determinado dano.

Se, para dois tipos diferentes de radiagcédo o efeito biolégico for o mesmo, Q

sera o mesmo.”

Tabela 1 — Fator de qualidade da radiagéo.

Tipo de Radiacao Q
Raios X, radiacédo gama e elétrons 1

Prétons e particulas com uma unidade de carga e massa de repouso maior que 10
uma unidade de massa atémica.

Néutrons com energia desconhecida 20

Radiagéao alfa e particulas com carga superior a uma unidade de carga 20




30

3.4.8 Equivalente de Dose no Tecido ou Orgéo, H,

E a dose recebida em um tecido ou 6rgéo por certo tipo de radiag&o.
H (Sv)=D(Gy)xQ
Anteriormente a unidade rem era a unidade de medida de dose no tecido
biolégico humano resultante da exposicdo a um ou mais tipos de radiagoes.
Para radiacdo cujo Q éigual a 1, lrem =1rad .
A unidade atual recomendada pelo Sistema Internacional (Sl) é o Sv, Sievert.
Para radiacao com Q=1.

1Sv =1Gy =100rad
1Sy =100rem

Para raios X, raios gama e beta, onde Q =1, temos:"

H 7 (Sv) = D(Gy)
3.4.9 Equivalente de Dose Efetiva, H,

E a soma dos equivalentes de dose em cada tecido ou érgdo, ponderadas

pelo fator de radiossensibilidade de cada tecido:

HE(SV):ZHTAXWT
T

Se a radiagado medida for os raios X, raios gama e beta com energia maior
que 30 keV, o valor em rem sera igual ao rad, pois o RBE para os trés tipos de

radiacdes equivale a 1.’
3.4.10 Kerma, K

O KERMA (Kinectic Energy Released per Unit of Mass) € a razdo entre a
soma de todas as energias cinéticas inicias de todas as particulas carregadas
liberadas por particulas neutras ou fétons incidentes, por unidade de massa do
meio."

_dE.
dm

K (J.kg'1 = Gy)
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3.5 Efeitos Biolégicos

O uso das radiagdes ionizantes deve ser controlado de modo a maximizar o
beneficio e minimizar os seus danos. Por possuirem altas energias, sdo capazes de
produzir danos nas estruturas bioldgicas, como: membrana plasmatica, organelas no
citoplasma, DNA, etc.

Quando a radiagcao age diretamente no DNA é denominada agéo direta e
quando provoca hidrélise da agua e, posteriormente, seus subprodutos (radicais
livres) agem no DNA, é denominada agé&o indireta.

As radiagbes ionizantes podem gerar diversos efeitos no organismo,
dependendo do tipo de tecido irradiado, da dose depositada, do tempo de
manifestacao do efeito, etc.”

Pode-se dividir os efeitos em:

Estocasticos: Sao efeitos probabilisticos, onde o modelo de resposta a radiagao
absorvida é linear, ou seja, toda a dose de radiagdo pode acarretar dano. Assume-
se que o efeito é cumulativo.”

Deterministico: Existe um limiar de dose de radiacdo para ocorrer o efeito. Abaixo
desse limiar o efeito ndo aparecera e, acima, com certeza ocorrera. O aumento da
dose, nesse caso, aumenta a gravidade do dano.’

Somético: Quando o efeito ocorre no préprio individuo irradiado.”

Hereditario: Quando o efeito ocorre nos descendentes do individuo irradiado.”
Imediato: Quando o efeito ocorre horas ou semanas apds a exposicéo a radiagdo.’
Tardio: Quando o efeito ocorre muito tempo apds as exposi¢des, medido em anos.’

Ainda pode-se citar outros dados referentes a:

Risco de Céncer:

Em 1995 o “Center for Devices and Radiation Health”, CDRH, do “Food and
Drugs Administration”, FDA, publicou o “Handbook of selected tissue doses for
fluoroscopic and cineangiographic examinations of the coronary arteries”, onde a
partir da dose de entrada na pele do paciente determinava-se a dose nos 6rgaos,
utilizando-se o método matematico de Monte Carlo. Com estas informagdes foi
possivel calcular o risco de cancer pela exposi¢cao destes érgaos. Tais riscos sao
descritos pelo “National Council on Radiation Protection and Measurements (NCRP),

report n° 116.”, ou seja, os fatores de risco de cancer fatal sdo dados pela Tabela 2.
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Tabela 2 — Fatores de risco para cancer fatal.

Orgao Fator de risco (/Sv)
Medula éssea 0,005
Tecido mamario 0,002
Tecido pulmonar 0,0085
Glandula Tireodide 0,0008
Pele 0,0002

Risco de cancer fatal e ndo fatal em trabalhadores: 0,048 por Sv de dose

efetiva.t

Pele e Mucosa:

Doses de 2 a 3 Gy acarretam eritema.

Fases do eritema:

a) Fase 1: Em menos de uma semana aparece um vermelhiddo devido a liberagao
de histamina e enzimas proteoliticas que aumentam a permeabilidade dos
capilares. O efeito ocorre, normalmente, em um ou dois dias e ap6s desaparece.

b) Fase 2: Em uma semana apds a exposicdo o vermelhiddo € seguido por um
aumento da pigmentagao devido a ativagdo dos melanécitos, para doses em torno
de 6 Gy. Seguem-se reagdes inflamatoérias na epiderme.

c) Fase 3: Ocorre eritema escuro (necrose) entre 6 e 10 semanas ou mais, com
aproximadamente 15 Gy. A partir de 18 Gy ocorre necrose profunda na derme. A

terapia € o enxerto de pele para repopulagdo da pele.®

Coracéo e Pulmées:

O miocardio pode ser capaz de suportar doses fracionadas em radioterapia
maiores que 100 Gy sem mudangas clinicas. Pericardites foram reportadas em 7%
dos pacientes tratados para doengas de Hodgkin, ao receberem doses menores que
6 Gy.

Nos pulmdes uma simples dose de 6 a 7 Gy sugere um limiar clinico para

pneumonite. Uma dose de 10 Gy causa pneumonite em 84% dos pacientes.’

Tecido Mamario:

Doses acima de 3 Gy em criangas pode causar hipoplasia e mais tarde
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deformidades. O risco de mortalidade por cancer de mama em mulheres é de
0,002/Sv.® Tabela 2, pagina 32.

Tiredide:
A resposta as doses externas do tecido tireoidiano é completamente variavel.
Hipertireoidismo pode ocorrer em doses menores que 10 Gy.

O risco por mortalidade por cancer de tiredide é de 0,0008 /Sv.®

Olhos:

Cataratas sdao as mais frequentes reacdes da irradiacdo dos olhos. Dose
unica de 2 Gy ou doses fracionadas de 4 Gy podem resultar em opacificagdo do
cristalino com periodo latente pode ser de 6 meses a 35 anos, sendo o periodo

tipico de 3 a 7 anos.®

Tecido Hematopoiético e Génadas:

Estudos em animais indicam que doses de 50 cGy podem afetar o sistema
hematopoiético mas, existe a dependéncia da quantidade de tecido irradiado. Nas
mulheres, dose de 3 Gy, pode acarretar alteragcbes na menstruagao. Esterilidade

temporaria pode ocorrer em doses nas génadas de 1 a 5 Gy.8
3.6 Protecao Radiolégica

Os fatores basicos de protegdo radioldgica sdo: a distancia, o tempo e o uso
de blindagens.

Quanto mais distante se estiver de uma fonte de radiacdo, menor sera a
exposicao a mesma, pois a distribuicdo da radiagao se da em todas as diregcdes no
espago, em uma geometria esférica. Isto implica em uma relagdo inversamente
proporcional ao quadrado da distancia. Quanto menor o tempo de exposicdo a uma
determinada taxa de dose de radiacdo, menor sera a dose total recebida. Por fim,
caso nao se consiga reduzir as doses de radiacdo a limites aceitaveis, com o
aumento da distancia e a reducdo do tempo de exposicdo, deve-se inserir uma
blindagem entre a fonte e os individuos expostos.” Com o objetivo de atenuar a
radiacdo até os niveis aceitaveis, dentre os materiais atenuadores mais utilizados

em salas de radiodiagnéstico estdo o chumbo e a argamassa baritada.
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No caso dos Servigos de Hemodinamica deve-se observar alguns aspectos
técnicos relacionados a protecao radioldgica, tais como: distancia entre a fonte de
raios X e Tubo Intensificador de Imagem (TIl), projecdo em que os raios X
atravessam os pacientes, espago entre o paciente e o Tll, tamanho do campo de
visao do TIl, tamanho do paciente e composicao de tecidos, tipo de equipamento
utilizado, colimacao e localizagdo da equipe médica dentro da sala de
procedimentos.®

As Diretrizes Basicas de Protegdo Radiolégica em Radiodiagndstico Médico e
Odontolégico - Portaria Federal 453, de 1 de junho de 1998, do Ministério da Saude,

estabelecem:

CAPITULO 2 - SISTEMA DE PROTECAO RADIOLOGICA

PRINCIPIOS BASICOS

2.1 Os principios basicos que regem este Regulamento séo:

a) Justificagédo da pratica e das exposi¢cdes médicas individuais.

b) Otimizacéo da protegéo radiolégica.

c) Limitagcao de doses individuais.

d) Prevencéo de acidentes.

JUSTIFICACAO

2.2 A |justificacdo € o principio basico de protegdo radiolégica que
estabelece que nenhuma pratica ou fonte adscrita a uma pratica deve ser
autorizada a menos que produza suficiente beneficio para o individuo
exposto ou para a sociedade, de modo a compensar o detrimento que
possa ser causado.

2.9 As exposicoes médicas de pacientes devem ser otimizadas ao
valor minimo necessario para obtencdo do objetivo radiolégico
(diagnéstico e terapéutico), compativel com os padroes aceitaveis de
qualidade de imagem. Para tanto, no processo de otimizagcdo de
exposicdes médicas deve-se considerar:

a) A selegdo adequada do equipamento e acessorios.

b) Os procedimentos de trabalho.

c) A garantia da qualidade.

d) Os niveis de referéncia de radiodiagndstico para pacientes.

e) As restricbes de dose para individuo que colabore, conscientemente e de
livre vontade, fora do contexto de sua atividade profissional, no apoio e
conforto de um paciente, durante a realizagdo do procedimento radiolégico.
210 As exposicdoes ocupacionais e as exposicoes do publico
decorrentes das praticas de radiodiagnéstico devem ser otimizadas a
um valor tao baixo quanto exequivel, observando-se:

a) As restricdes de dose estabelecidas neste Regulamento.

b) O coeficiente monetario por unidade de dose coletiva estabelecido pela
Resolugcdo-CNEN n.° 12, de 19/07/88, quando se tratar de processos
quantitativos de otimizagao.

LIMITACAO DE DOSES INDIVIDUAIS

2.11 Os limites de doses individuais séo valores de dose efetiva ou de dose
equivalente, estabelecidos para exposicdo ocupacional e exposigdo do
publico decorrentes de praticas controladas, cujas magnitudes ndo devem
ser excedidas.
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2.12 Os limites de dose:

a) Incidem sobre o individuo, considerando a totalidade das
exposicdes decorrentes de todas as praticas a que ele possa estar
exposto.

b) N&o se aplicam as exposi¢cdes médicas.

2.13 Exposi¢des ocupacionais

a) As exposigdes ocupacionais normais de cada individuo, decorrentes de
todas as praticas, devem ser controladas de modo que os valores dos
limites estabelecidos na Resolugao-CNEN n.° 12/88 n&o sejam excedidos.
Nas praticas abrangidas por este Regulamento, o controle deve ser
realizado da seguinte forma:

(i) a dose efetiva média anual ndo deve exceder 20 mSv em qualquer
periodo de 5 anos consecutivos, ndo podendo exceder 50 mSv em nenhum
ano.

(i) a dose equivalente anual ndo deve exceder 500 mSyv para extremidades
e 150 mSyv para o cristalino.

PREVENCAO DE ACIDENTES

2.15 No projeto e operacdo de equipamentos e de instalacées deve-se
minimizar a probabilidade de ocorréncia de acidentes (exposigoes
potenciais).

2.16 Deve-se desenvolver os meios e implementar as acdes necessarias
para minimizar a contribuicdo de erros humanos que levem a ocorréncia de
exposi¢des acidentais.

A protecao radioldgica tem como objetivo reduzir os efeitos estocasticos e
efeitos ndo estocasticos (deterministicos), tornando o beneficio liquido maior que o
dano no uso das radiagdes ionizantes. O item 2.9, acima citado, refere-se a redugao
da radiagao ionizante em procedimentos de diagndstico e terapia em exposicoes
médicas (exposigdes de pacientes), nao prejudicando o objetivo clinico do
procedimento. O pardmetro de qualidade visual, para o médico hemodinamicista,
varia de profissional para profissional, de acordo com a sua tolerancia ao ruido.** O
item 2.10, trata da reducdo da radiacdo ionizante em exposi¢cbes ocupacionais
(trabalhadores que utilizam radiagdes ionizantes) e exposigdes do publico (ndo sao
classificadas como exposigdo ocupacional e médica). E, por fim, o item 2.12 a),
estabelece que todas as exposicdes as radiagbes ionizantes dos trabalhadores
expostos devem ser controladas de forma a ndo superarem os limites de dose

estabelecidos pelas normas.

3.7 Uso Clinico e Procedimentos Técnicos em Hemodinamica

O cateterismo cardiaco é um procedimento invasivo que utiliza um

equipamento que produz raios X (Equipamento de Hemodinédmica) para visualizar a
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estrutura de estudo. Neste procedimento um cateter é inserido em uma artéria e
alcanga o coragdo. Depois de posicionado corretamente, injeta-se o agente de
contraste e, simultaneamente, realiza-se a aquisicdo das imagens.

O objetivo deste procedimento é o diagnéstico ou tratamento de doengas
cardiovasculares.

A Tabela 3 apresenta as proje¢cdes basicas do procedimento de cateterismo

cardiaco.

Tabela 3 — Projegbes basicas em cateterismo cardiaco.

Exame Projecdes em Hemodinamica
Ant Obliqua Obliqua
Cateterismo ntero
, ! . Lateral | anterior Anterior Cranial | Caudal
Cardiaco Posterior o
direita esquerda

3.8 Componentes dos Equipamentos de Hemodinamica

3.8.1 Tubos de Raios X

Os tubos de raios X sdo dispositivos desenvolvidos para transformar energia
elétrica em radiacdo eletromagnética de alta energia. Sdo compostos por uma
ampola, geralmente de vidro, onde ¢é feito vacuo, onde estdo dois polos
eletricamente opostos, o catodo (negativo) e o anodo (positivo). O catodo é
composto pelo copo de focagem e pelos filamentos fino e grosso, que sé&o
alimentados por um circuito que gera uma corrente elétrica que os atravessa,
produzindo incandescéncia. O anodo é composto pelo alvo, e pelo rotor (gira por
indugdo magnética produzida pelo estator, externamente a ampola). O catodo e o
anodo estdo acoplados a um sistema de alta tensdo (kV), que €& gerada pelo
transformador, retificadores e outros componentes eletrbnicos.

De modo geral, aplica-se a corrente elétrica no circuito que alimenta o
filamento que se torna incandescente, ao mesmo tempo em que se promove a
rotacdo do anodo (para aumentar a area de colisdo dos elétrons e facilitar a
dissipacédo do calor). Ao aplicar-se a alta tensdo (kV) entre catodo e anodo, sera
produzida uma corrente elétrica (mA) a partir dos elétrons que estavam no filamento

incandescente. Os elétrons colidirdo no alvo, arrancando os elétrons das camadas
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eletrénicas mais internas dos atomos que o compdem, deixando lacunas que serao
preenchidas por elétrons das camadas mais externas. Nessas transi¢cdes serdo
emitidos raios X caracteristicos, que sao energeticamente idénticos a diferenga de
energia entre as camadas eletrénicas dos alvos. No caso dos elétrons emitidos pelo
filamento interagirem com os nudcleos dos atomos que compdem o alvo, estes
sofrerdo desvios que, dependendo da proximidade do nucleo, acarretard uma
determinada desaceleragdo. Essa desaceleragao, ou seja, perda de energia cinética,
sera transformada em energia eletromagnética, definida como raios X continuos
(bremsstrahlung).® %1213

Os tubos de raios X utilizados em hemodindmica devem possuir alta
capacidade térmica (caracteristica do material em absorver energia em relagao a
sua variagao de temperatura), o que é possivel a partir de um sistema de
refrigeracao eficiente, alta rotacdo do anodo, etc.

Aproximadamente 99% da energia gerada no tubo de raios X é transformada
em calor e somente 1% em raios X. Pode-se calcular a poténcia total de um tubo de
raios X, a partir da equagao que segue:

PW)=kVpxmA,
onde kVp é a quilovoltagem de pico e mA € a corrente elétrica transportavel.

Outra forma de quantificar-se o calor é pela unidade HU (Heat Unit), que é:

Calor(HU)=14xkVpxmAxs (equipamentos de potencial constante),

onde s € o tempo total de exposicdo em segundos.
1HU =0,707W x5 =0,707J

No caso de exposicao pulsada o tempo total sera dado pelo produto do tempo
exposi¢ao de cada quadro pelo numero de quadros por segundo.
Exemplo: Um tubo de raios X opera durante 30 segundo, com uma técnica de
exposicao de 80 kV e 5 mA. De acordo com a equagao acima descrita a quantidade
de calor armazenada é de:

Calor(HU) =1,4x80x5x30=16,8kHU .

Se este tubo possuir uma taxa de resfriamento de 7kHU/min, em 2,4 min

ap6s o término da exposicao, o tubo estara resfriado.

Os tubos de raios X possuem as suas caracteristicas térmicas descritas em
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graficos que demonstram ou seu comportamento durante o aquecimento e refrigeragéao.

Segue, abaixo, um exemplo de uma carta de resfriamento e aquecimento de

um anodo.
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1800 \ / / 2800W
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Figura 4 — Carta das caracteristicas térmicas de um anodo.
3.8.2 Controle Automatico de Exposicéo (CAE)

O Controle Automatico de Exposigcao (CAE) é um sistema que monitora o
nivel de brilho na saida do Tubo Intensificador de Imagens (TIl). E também
denominado de Controle Automatico do Brilho (CAB). Para os sistemas de video
fluoroscopia e fluoroscopia digital, o CAE controla a saida do gerador, isto &, ajusta o
kV, mA ou ambos, para manter o nivel de brilho na saida do TIl. Ao exporem-se
estruturas diferentes do corpo, o CAE ajusta a quantidade e energia de raios X para
manter o nivel adequado de brilho no TI|.%10:1112.13

Cémera de TV

Diafragma
Lentes —=;
b e Fotocélula

—t

Lentes
Tubo Intensificador de
Imagem (TI) Valor do
Brilho

-

kV, mA
Largura do pulso

Tubo de raios X Gerador
Figura 5 — Componentes de um equipamento de fluoroscopia.
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3.8.3 Sistemas de Deteccio da Radiacao

3.8.3.1 Detectores Gasosos

No estado gasoso, a matéria tende a manter o maior afastamento médio entre
os atomos e as moléculas. Para uma mesma massa de matéria, quanto maior o
volume menor a densidade.

As radiagdes ionizantes possuem energia suficiente para ionizar o gas, isto é,
gerar ions que poderdo ser coletados por eletrodos. Estes ions, quando coletados,
geram sinais elétricos que serao analisados por um circuito eletrénico. A quantidade
de ions depende da extensdo do compartimento do gas e de sua pressao, sendo
essa interagao da radiagdo com o gas um processo probabilistico. Os detectores do
estado gasoso possuem baixo rendimento, devido a sua baixa densidade, o que
reduz bastante a capacidade de deteccdo. Sua eficiéncia é de 60% quando
comparada com a dos detectores cintiladores.® %1213

Os detectores a gas sao classificados conforme a diferenga de potencial a
que estdo submetidos, 0 que gera caracteristicas distintas entre eles.

Céamara de ionizagcdo: A diferenca de potencial é baixa o suficiente para produzir
somente elétrons primarios que sao coletados pelos eletrodos. Este tipo de detector
produz um sinal proporcional & intensidade da radiaggo.* ' 1213

Contador proporcional: Neste tipo, a tensao é elevada de forma que os elétrons
primarios produzam elétrons secundarios. O sinal produzido sera proporcional a
energia da radiacao incidente no detector.®'%"1213

Geiger-Muller: Este tipo de contador esta submetido a uma diferenga de potencial
muito elevada. Qualquer féton que o atinja ira produzir uma avalanche de elétrons,
saturando-o, ou seja, o sinal produzido sera sempre o0 mesmo, independentemente

do tipo ou da energia da radiacdo incidente.® 111213

3.8.3.2 Detectores do Estado Sodlido

A estrutura eletrbnica de um atomo é representada por camadas, onde os
elétrons estdo distribuidos conforme seus estados de energia. Os elétrons, ligados a
um atomo, somente podem assumir os niveis permitidos de energia e, apenas um

elétron, pode assumir um determinado estado de energia dentro do atomo. Quando



40

os atomos estdo agrupados em redes cristalinas, estas apresentam caracteristicas
fisicas e quimicas bem especificas.

Assim como no atomo existem niveis de energia para os elétrons, os
agrupamentos desses em estruturas cristalinas também possuem niveis de energia,
agora denominados bandas de energia. As estruturas cristalinas possuem trés
bandas denominadas, banda de valéncia, regido proibida e banda de condugdo. A
banda de valéncia é o estado energético fundamental dos elétrons ligados a
estrutura atbmica, a regido proibida ndo permite elétrons neste estado e a banda de
condugao os elétrons estido em estados excitados do atomo.

Pode-se definir os materiais, a partir de suas caracteristicas de condutividade
elétrica como: dielétricos (isolantes), semicondutores e condutores. Nos dielétricos,
por exemplo, na borracha, a distancia da banda proibida é maior que 5 eV. Esta
energia nao permite que elétrons a temperatura ambiente transitem entre estas
bandas, de conducdo e de valéncia. Assim, quando aplicada uma diferenca de
potencial ndo havera elétrons na banda de condugdo para gerar uma corrente
elétrica. Nos condutores, por exemplo, no Cobre, esta regido proibida € muito
pequena e na temperatura ambiente os elétrons transitam entre as bandas de
valéncia e condugdo, tornando este material de alta condutividade elétrica,
caracteristica dos metais. Ja nos semicondutores, por exemplo, no silicio, a banda
proibida é de aproximadamente 1 eV, isto faz com que estes materiais sejam

condutores e isolantes, de acordo com as condi¢des a que eles estao expostos.

& Nivel de energia
Isolante Condutor Semicondutor
Valéncia Valéncia Valéncia
Proibido Proibido
Condugso Condugsdo Condugao

Figura 6 — Niveis de energia de ligacdo em estruturas cristalinas.

Devido a alta densidade dos materiais do estado sodlido, os detectores
construidos com eles sdao mais eficientes do que os detectores gasosos,
principalmente para medidas de radiagdes de alta energia e baixo poder de

ionizagdo como as radiagdes eletromagnéticas. Nos metais, ja existem muitos
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portadores de cargas livres (elétrons no estado excitado) sendo muito dificil
mensurar o efeito das radiagbes nestes materiais. Assim, o estado da matéria mais
eficiente para o uso em detectores deve ter poucos portadores de cargas, o que

ocorre com os semicondutores e dielétricos.'

Cintiladores Inorgénicos

Os materiais utilizados para a construcdo de detectores cintiladores
inorganicos sao dielétricos do estado sodlido, onde s&o inseridos elementos
ativadores que criam niveis de energia na regiao proibida permitindo transigdes dos
elétrons da banda de valéncia aos niveis criados pelo ativador. Ao se desexcitarem,
os elétrons emitem fétons com a energia correspondente a transicdo do nivel

excitado ao fundamental.™

Banda de Condugio
e e

% X
E Re_gi_én
Luz Sitio da g Proibida
Ativador

Excitagdo por
raios A

Banda de “aléncia

Figura 7 — Ciclo de transicéo eletrénica em um cintilador.

Nos detectores cintiladores a quantidade de fétons de luz produzida é
proporcional a energia da radiagado incidente. Para ser eficiente na detec¢édo das
radiacdes um detector de cintilacdo deve ter alta densidade, alto niumero atémico e
alta transparéncia a luz.

O cristal de lodeto de Césio (Csl) ativado com Talio (Csl:Tl), possui o melhor
rendimento na conversao de luz do que qualquer outro material. No seu estado puro

o lodeto de Césio é um fraco cintilador, com apenas 5 a 8% de
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rendimento quando comparado com o lodeto de Sédio ativado com Talio (Nal:Tl)
acoplado a um tubo fotomultiplicador.

O lodeto de Césio € um haleto alcalino, comercialmente disponivel com Talio
e Sdédio, como elementos ativadores. O lodeto de Césio possui um coeficiente de
absorgao gama maior do que o do lodeto de Sédio, sendo também menos fragil,

mais maleavel e menos higroscépico.™

Diodos Semicondutores

No caso dos semicondutores a energia da camada proibida € E, =~lel .

Quando ocorre uma transicao de um elétron da banda de valéncia para a banda de
condugao, existe a criacdo de um par elétron-buraco. Em temperatura ambiente
alguns portadores de carga ja estdo presentes na banda de condug&o.™

Quando o semicondutor é exposto a um campo elétrico, o elétron se desloca

na diregdo oposta ao do buraco, gerando corrente elétrica.

Banda de Condugio

elétron
Reqgido Excitagdo por
lg Proibida rains #
buraco

Banda de “aléncia

Figura 8 — Transicao eletrobnica em um semicondutor.

Ao introduzir-se certas quantidades de outros elementos nos semicondutores,
diz-se que estes estdo ativados ou dopados. Exemplo, Silicio ativado com Fdsforo
(Si:P) e Silicio ativado com Boro (Si:B). O efeito dos ativadores é geracéo de niveis
de energia na regido proibida. Para o elemento Fésforo existe a criagado de elétrons
excedentes na regiao proibida, denominado tipo P. Ja para o elemento Boro existe a
criacdo de buracos na regido proibida, denominado tipo N. Quando se acopla um
semicondutor tipo N e um tipo P, forma-se uma estrutura sensivel a radiacao,

conforme figura abaixo."
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o+ semicondutor tipo P
Fonte de tensédo =

semicondutor tipo M

Figura 9 — Acoplamento dos semicondutores tipo P e N.

Quando se aplica uma fonte de tensdo no diodo cria-se uma regido de
deplegado, que na jungao fica sem portadores de cargas. Quando a radiagao interage
nesta regido e produz um par de elétron-buraco este sera atraido pelo seu eletrodo

produzindo um fluxo de carga."

N _.._T__.___—._'..'_.J_J_;'_‘J'
Fonte de tensao =

- ] To

Figura 10 — Interagdo da radiacdo com o detector semicondutor.

Fotocondutores

Alguns dieléetricos possuem a regiéo proibida menor, com E, ~2el), mas ainda

nao permite portadores de carga livres em temperatura ambiente. Outra caracteristica
importante para um material é a capacidade de gerar e manter as cargas elétricas
decorrentes da interacdo da radiacdo, até a sua coleta nos eletrodos. Assim, os
dielétricos nas condigdes acima descritas sdo denominados fotocondutores.™

Os portadores de carga gerados pela radiagéo incidente sdo coletados e
usados para indicar a posi¢cao da energia absorvida da radiagao incidente. A figura
abaixo apresenta um campo elétrico normal a superficie para coletar as particulas
geradas. Um grande campo elétrico coleta rapidamente as cargas, reduzindo o
tempo para estas cargas se difundirem lateralmente, resultando em um aumento da
resolucdo espacial (aumento da nitidez).™

Observa-se que a resolugcéo espacial esta ligada diretamente a intensidade do
campo elétrico aplicado e ndo a espessura de material dielétrico. Entretanto, para
podermos aumentar a intensidade do campo elétrico sem danificar o fotocondutor

(romper o dielétrico) devemos aumentar a espessura deste. Este aumento na
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espessura também melhora a sensibilidade do detector.™

Raios }{l Raios ¥ l Raios XL
\.r@l@ b || ‘
. VN R = BN F A o Y
v Sinal [T
Baixo Campo Elétrica M sinal M sinal

Fotocondutor fino . i s
Baixo Campo Elétrico Alto Campao Elétrico

Fotocondutor grosso Fotocondutor grosso

Figura 11 — Relag&o entre intensidade do campo elétrico, espessura do detector e resolugéo espacial.

Um dos elementos mais atuais para este tipo de construcdo é o selénio
amorfo (a-Se), que transforma diretamente os raios X em sinal elétrico.™

As duas desvantagens do a-Se s&o a necessidade de altas voltagens entre os
eletrodos, podendo, com isto, acarretar danos a matriz ativa e a necessidade de
uma maior espessura do detector, devido ao baixo numero atémico (Z=34), para

obter uma boa eficiéncia quantica em altas energias (100 keV)."

3.8.3.3 Detectores Planos

O avango da tecnologia aplicada aos monitores de cristal liquido permitiu a
aplicagao dessa tecnologia na area de detectores de radiagdo. A base desta tecnologia
sdo os circuitos integrados em uma ampla area, denominados de arranjo de matriz
ativa. Isto permitiu o desenvolvimento de uma nova classe de dispositivos de imagens
médicas, resolvendo muitos dos problemas gerados por outros métodos.™

O acoplamento de materiais para deteccdo de radiagcdes, tais como,
cintiladores e fotocondutores em estruturas de leitura de ampla area na matriz ativa,
forma a base dos dispositivos planos de imagens.14

Na esséncia, a tecnologia de matriz ativa permite um novo e altamente
eficiente método de armazenagem e mensuragdo, em tempo real, do produto da
interacdo da radiagdo com a matéria quer seja luz visivel ou cargas elétricas.™

A distingdo mais comum feita entre os dispositivos planos de imagens de
raios X é em relacdo ao material usado para a deteccdo da radiagcdo. Para
detectores de conversao direta sao utilizados fotocondutores que produzem cargas
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elétricas quando interagem com a radiagao; ja os detectores de conversao indireta
sao utilizados cintiladores que produzem fétons de comprimento de onda na faixa da
luz visivel, que por sua vez dardo origem as cargas elétricas.™

A figura abaixo mostra o material cintilador (cintiladores inorganicos como o

lodeto de Césio ativado com Talio (Cs/ : 1)) colocado diretamente em contato com o

arranjo de matriz ativa."

Raios X

Lz __% % % _ | Material

cintilador

coletor Fixel da matriz
Elermento ativa

fotossensivel
Figura 12 — Radiag&o X interagindo com o cintilador em contato com a matriz ativa.

A intensidade da luz emitida de um determinado local do cintilador é
proporcional a intensidade do feixe de raios X que atinge aquele ponto. Cada pixel
na matriz ativa tem um elemento fotossensivel que gera uma carga elétrica sendo a
sua magnitude proporcional a intensidade de luz emitida da regido do cintilador na
regiao delimitada pelo pixel. Esta carga é armazenada no pixel até o arranjo de
matriz ativa realizar a leitura. A magnitude do sinal de carga dos diferentes pixels
contém a informacao da variagdo do feixe de radiagdo incidente.™

O processo de detecgédo é dito indireto, pois a informagdo da imagem dos
raios X é transformada em luz visivel e finalmente em carga elétrica.

Para o método de detecgdo direta, ver figura abaixo, a detecgéo dos raios X é

realizada por uma camada de material fotocondutor.™

Raios X
cargas __@J S e@} —1— Material
elatricas ® @ fotocondutor
i N
coletor Fixel da matriz
Elemento ativa
capacitivo

Figura 13 — Radiag&o X interagindo com o fotocondutor em contato com a matriz ativa.
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Sao utilizadas camadas de 0,5 a 1 mm de espessura de material fotocondutor
composto de selénio amorfo (a-Se) em contato direto com o arranjo plano. Neste
arranjo, cada pixel possui incorporado um eletrodo condutor para coletar as cargas
elétricas, produzidas no fotocondutor, e um capacitor para armazena-las
(equivalente ao elemento fotossensivel no método indireto).™

O método é dito direto, pois os raios X sdo transformados diretamente em
carga elétrica, sem estagio intermediario.™

Os termos, diretos e indiretos, sdo mais atribuidos a natureza inicial do
mecanismo de deteccao dos raios X do que a matriz plana. Embora o desenho da
matriz ativa dependa da resposta medida (luz ou carga elétrica) ha um numero
comum de caracteristica compartilhada por ambos os tipos de arranjos. Os
detectores planos atuais, invariavelmente incorporam uma matriz bi-dimensional de
pixels. Cada pixel é tipicamente configurado com um elemento de chaveamento e
outro combinando elemento sensivel e de armazenagem. Adicionalmente ha as
linhas metalicas usadas para a leitura da informagéo da imagem de uma matriz de
pixels. O sistema de imagem é completado com circuitos periféricos de amplificagao,
digitalizagao e sincronizadores de leitura além de um computador que manipula e
distribui a imagem final para as apropriadas gravagées em disco ou impressdo em

filmes."
3.8.4 Sistema de Conversao e Amplificagdo do Sinal Elétrico
3.8.4.1 Tubos Intensificadores de Imagem (TII)

O TIl é composto por uma tela fluorescente na entrada, um fotocatodo,
eletrodos o6pticos para focagem dos elétrons, anodo e uma tela fluorescente na
saida do tubo, todos contidos em uma estrutura de vidro onde é feito vacuo (cercado
por uma fina camada de vidro ou metal, para resistir a choques mecénicos e a
pressao atmosférica).™

Uma cintilagcdo € criada quando um féton de raios X € absorvido na tela
intensificadora de entrada, esta luz arranca elétrons, denominados fotoelétrons, do
fotocatodo que esta adjacente a esta tela. Estes fotoelétrons sdo acelerados pelo
anodo e chocam-se na tela de saida do TII, criando um ponto de luz. A tela

fluorescente de entrada do Tll é basicamente composta por uma fina camada de
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lodeto de Césio (Csl) depositado na parte interna do tubo. A absorgéao fotoelétrica na
camada K ocorre em 36 keV para o Césio e 33,2 keV para o lodo. O Csl é uma boa
combinacao, em termos de absor¢ao de raios X para procedimentos na faixa de 80 a
120 kV, com eficiéncia efetiva energética de 30 a 40 keV."°

Devido ao coeficiente de atenuacdo massico, densidade e eficiéncia
intrinseca para conversao dos fétons de raios X em luz, a camada de Csl necessita
ter apenas de 0,1 a 0,2 mm de espessura. A escolha da espessura da camada de
Csl deve levar em consideracdo o equilibrio da eficiéncia de conversao e a
resolucdo, sabendo-se que o aumento de uma causa a redugdo da outra.™

O fotocatodo composto por uma liga metalica de Césio e Antiménio (CsSb), é
adjacente a tela fluorescente de entrada, separada por uma fina folha transparente
de material quimicamente inerte. A luz produzida pela interagdo dos raios X na tela
fluorescente de entrada, interage com o fotocatodo emitindo fotoelétrons. A taxa de
emissdo destes fotoelétrons, de algum ponto do fotocatodo, é proporcional a
intensidade de raios X que atingem a tela de entrada, assim o padrao espacial dos
fotoelétrons é definido pelos raios X incidentes.°

Os fotoelétrons sdo acelerados de 20 a 35 kV em direcdo ao anodo, e
focados por lentes eletrostaticas. Os elétrons acelerados chocam-se na tela
fluorescente de saida, composta por Sulfito de Zinco-Cadmio ativado com Prata
(ZnCdS:Ag), produzindo luz verde azulada. Uma fina placa de Aluminio é depositada
na face interior da tela de saida, esta é praticamente transparente aos elétrons de
alta velocidade, proporcionando um caminho para os elétrons apés interagirem com
a tela de saida, além de evitar o retorno da luz produzida nesta tela ao fotocatodo,
produzindo elétrons aleatoriamente e, com isto, reduzindo o contraste.™

A maioria dos Tl possui tela de entrada de 15 a 30 cm de diametro e tela de
saida de 2,5 a 3,5 cm. Os Tl sdo cobertos por uma blindagem metalica para evitar a
interferéncia de campos magnéticos externos (que geram distor¢cdes e reduzem a
resolugdo) prevenindo, também, o espalhamento dos raios X através do mesmo.'°

O Tl tem como fungdo a intensificacdo do sinal de entrada, através da
minificacéo (fator geométrico) e da aceleracdo dos elétrons produzidos no tubo.

O brilho na tela de saida é de 5.000 a 10.000 vezes maior do que na tela de
entrada, isto se deve a dois processos:'°
Primeiro Processo: Minificagdo, processo geométrico que € definido pela lei do

inverso do quadrado da distancia. A tela de entrada possui 23 cm de didmetro e a de
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saida com 2,5 cm de didmetro, produzindo uma razio entre as areas de 85:1.™

Fator de minificagdo (FM) = Avior _

AMem)r mz - (d/2)2 B

2 2 2
R _ (D/2) = (Bj ,onde D é o
d
didmetro da area maior e d é o didmetro da area menor.

A
A

= R* = 415,47cm*

=m? =491cm®

Maior

Menor

A,
—Maor. = 84,6 ~ 85

Menor

Supondo que um féton de luz na tela de entrada gera um féton na tela de
saida, se a area de saida € 85 vezes menor, a luminancia (quantidade de luz por
unidade de area) ou brilho sera 85 vezes maior na tela de saida que na tela de
entrada.

Segundo Processo: Intensificacdo do numero de fotons (Ganho de Fluxo - GF). Se
um féton de raios X de 50 keV atinge a primeira tela e toda a energia fosse
transformada em foétons de luz de aproximadamente 2 eV cada, teriamos:

50.000eV /2eV = 25.0000 fotons

Entretanto, o rendimento da tela é de 20%, ou seja, apenas 20% da energia
depositada sera transformada em luz, portanto, teremos:
25.000 fotonsx0,2 =5.000 fotons

Estes fotons produzem cerca de 150 elétrons que sdo acelerados e, adquirem
25 keV de energia cinética. Cada elétron produz 2.000 foétons de luz na tela de
saida. Resultando em um numero de fétons de luz na tela de saida de:
150elétrons x 2.000 fotons / elétron = 300.000 fotons

Apds este processo pode-se definir o ganho de fluxo como:

luz na tela desaida _ (150)x(2.000) ~ 60

Ganho de Fluxo (GF)=
luz na tela de entrada 5.000

No final, ao considerar-se os dois processos, resultara em um Ganho de
Brilho (GB), de:
Ganho de Brilho (GB) = (fator de minifica¢a o) x (ganho de fluxo) =85 x 60 =5.100
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Figura 14 — Processo de amplificagéo do sinal em um TII.

Uma caracteristica importante que deve ser considerada é a eficiéncia do Tl
em transformar raios X em luz. Essa caracteristica pode ser identificada através do

fator de converséo, sendo:

. ’ 2
Fator de Conversio (FC) = quantidade de luz na tela de saida (Candela/m~)

taxa de exposicdo na tela de entrada (mR/s)

Outra caracteristica importante é a capacidade dos Tl operarem com

diversos fatores de minificagédo. Com minificagdo menores somente a area central da

tela de entrada é exposta. Isto & o diametro de entrada (D, . ) diminui.™

I FM =(2j2 d
d

entrada

Zampo de Campo de
Entrada do Entrada da
T Tl
bodo Mormal Modo Magnificado

Figura 15 — Processo de minificagao.

A tabela abaixo demonstra a variacdo da area exposta da tela de entrada e o

Fator de Minificagéo.
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Tabela 4 — Ganho de brilho para trés diferentes magnificagdes.

Modo Entrada (cm) Saida (cm) FM GF GB
Normal 23 2,5 81 50 4050
Magnificagao 1 15 2,5 36 50 1800
Magnificagao 2 11 2,5 20 50 1000

Quanto menor for o fator de minificagdo, maior sera o contraste, pois menor
sera a quantidade de radiagao espalhada. A imagem aparece ampliada no monitor,
com melhor resolugéo espacial e menor distor¢ao.™

Ao reduzir o fator de minificacdo, maior sera a exposicao aos raios X para
manter-se o mesmo nivel de brilho na saida do TII.

Para reduzir a exposicdo do paciente e o espalhamento, um sistema
automatico de ajuste do colimador do tubo de raios X ndo permite que o campo
irradiado seja maior que a area de entrada do TII."°
Resumindo:

FM L

D
CONTRASTE T
RESOLUCAO T
DOSE T

3.8.5 Sistemas de Video

3.8.5.1 Cameras de Video

Os tubos de cémeras de video a vacuo foram utilizados em sistemas de
televisao nos equipamentos de fluoroscopia.

Um sistema de lentes projeta uma imagem Optica por uma janela de vidro
sobre uma placa de conducdo de sinal e um alvo de fotoconducdo composta de
Oxido de Chumbo (PbO), que juntas transformam a imagem em um padrao espacial
de cargas elétricas na superficie interior do alvo fotocondutor. Um feixe de elétrons
varre esta distribuicdo de cargas, transformando-as em sinal de video. Ver Figura
16, pagina 51.

O alvo de Oxido de Chumbo é um fotocondutor altamente resistivo no escuro,

aumentando sua condutividade quando exposto a luz.' Ver Figura 17, pagina 51.
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Figura 16 — Camera de video.

Observe que o sinal produzido é referente a quantidade de carga perdida

entre as varreduras.

Placa de Sinal

Alvo " Janela

Feixe de
elétrons

Luminosa

Maior Intensidade
Menor Intensidade
Luminosa

. . . Sem sinal de video
Baixo sinal de video

Alto sinal cle video

Figura 17 — Produc¢ao do sinal de video.

Resumidamente, o sinal de video ocorre quando o feixe de elétrons atinge um
ponto na superficie do alvo, com uma determinada resisténcia, que é afetada

diretamente pela quantidade de luz incidente.™
3.8.5.2 Dispositivo de Acumulo de Carga (CCD)
O Dispositivo de Acumulo de Carga (CCD), pode ser conectado ao TII por

meio de fibras optica. O CCD é uma matriz composta fotodiodos (5 a 20 mm de lado)
independentes em um chip de semicondutor. Cada um dos fotodiodos corresponde a
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um pixel. O CCD possui um baixo ruido eletrénico, virtualmente sem atraso, e uma
resolugao melhor do que Tl sozinho, possuindo resposta linear para uma larga faixa

dinamica.®
3.8.6 Sistemas de Visualizacao

3.8.6.1 Sistemas de Televisdo em Fluoroscopia

Com a introdugao dos sistemas de televisdo, a fluoroscopia atinge seu uso
completo, permitindo a observagdo em tempo real dos procedimentos radiograficos
em monitores na sala de exames ou distante dela. Paralelamente pode ser utilizado
um computador para armazenar e processar as imagens. O uso da televisao resulta
em uma adicional degradagéo da qualidade das imagens, além da causada pelo uso
do TII, mas na maioria dos procedimentos o prejuizo e menor do que os beneficios.™

O sistema de televisdo € composto basicamente por quatro componentes:
camera de video e unidade de controle de camera para aquisicédo de imagem, canal
de transmiss3do, monitor para visualizacdo e dispositivo de armazenamento.®

Ha dois tipos comuns de dispositivos utilizados como condutores de
informacdes: cabos elétricos e fibras dpticas, para circuitos fechados de televisao,
ou transmissores, como antenas e receptores de radio (wirelesss).

Em fluoroscopia, a camera de video pode visualizar a saida do intensificador
de imagem pelo emprego de um sistema 6ptico de lentes, transformando a imagem
dptica em um sinal de video.™

A imagem oOptica da saida do TIl é focada em uma tela fotossensivel dentro
de um tubo de camera de video, onde é feito vacuo. Um estreito feixe de elétrons

varre de forma padréo diversas vezes a tela.” Ver Figura 18, pagina 52.

Camera de Video Monitor de TV

Alvo fotocondutor Tela Fluorescente

Feixe de
elétrons

Imagem de entrada

Tenséo de
video (entrada)

Tensao de
video (saida)

Figura 18 — Esquema de leitura da imagem de entrada e visualizag&o no video.
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A magnitude do sinal de video no instante é proporcional a quantidade de luz
naquele ponto onde o feixe de elétrons incidiu. O feixe de elétrons varre as regides
do alvo com diferentes niveis de iluminagao, fornecendo um sinal de video conforme
o brilho na tela. Uma imagem oéptica em duas dimensdes € assim transformada em
sinal de voltagem de video, com apenas o tempo como variavel.'

A imagem é reconstruida no monitor de televisao, por um processo reverso.

Um feixe de elétrons dentro de um Tubo de Raios Catddicos (CRT) varre a
tela fluorescente, produzindo o mesmo padrdo de varredura usado pelo feixe de
elétrons da camera de video. Ao mesmo tempo, o sinal de video transmitido pela
camera é detectado por um receptor, amplificado, e apds, aplicado a grade do CRT;
por meio disso controla-se o brilho no ponto de luz produzida, naquele instante, na
tela do monitor. O sinal de video de entrada, que varia com o tempo e, assim,
traslada em duas dimensbes em um padrdao espacial de brilho. O sistema de
varredura da camera e do monitor sao perfeitamente sincronizados. Quando um
feixe de elétrons encontra um ponto luminoso na tela do TII ele informa ao monitor
para marcar um ponto luminoso naquela posi¢éo. Esta é a forma que uma imagem
Optica é capturada por uma camera de TV, codificada em um sinal de voltagem de

video, e transforma novamente em um padrao visual no monitor.'™

3.8.6.2 Monitores de Televisdo (CRT)

Dispositivos de imagem empregam sinais elétricos que variam no tempo, para
controlar processos e converter informagdes. Os monitores utilizados em Tomografia
Computadorizada, Ressonancia Magnética Nuclear, Medicina Nuclear, etc, mostram
de forma adequada a variagcado temporal destes sinais. O monitor de televisdo € um
tubo de raios catddicos ou CRT. Nesse tubo um estreito feixe de elétrons choca-se
em uma parede de vidro, que é coberta com material fluorescente, produzindo um
breve ponto de luz. A quantidade de elétrons, que atinge a placa de fésforo em cada
segundo determina a intensidade luminosa naquele ponto e esta intensidade é
correspondente ao sinal de video enviado pela camara.’ Ver Figura 19, pagina 54.

Equipamentos modernos armazenam primeiro as informag¢des da imagem em

um computador e apds otimizar, mostram em um monitor ou camera laser.
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Figura 19 — Tubo de raios catodicos.

Monitores de alta resolugdo (definicdo), HDTV, utilizam mais linhas por

quadro. Para isto deve haver compatibilidade entre camera de video e monitor.™
3.8.7 Controle Automatico do Ganho (CAG)

O CAG trabalha ao longo do canal de imagem. Ele mantém a intensidade
média do sinal de video que sai da camara de televisdo, e ajusta o ganho do
amplificador de sinal de video que sai da unidade de controle da camera para
compensar alguma variagdo. CAG age rapidamente, para manter o brilho do monitor
constante.

O sistema CAG ¢é potencialmente perigoso. Suponha-se que a sensibilidade
dos sensores de luz no circuito de Controle Automatico de Brilho (CAB) ou Controle
Automatico de Exposicdo (CAE) diminua em algum momento. O CAB solicita ao
gerador do tubo de raios X que aumente a radiagdo de saida para compensar a
perda de brilho, consequentemente o brilho no Tl aumentara. O sistema CAG
simplesmente reduzira o brilho no monitor, e o problema continuarad sem ser notado.
Este problema somente sera detectado com o Controle de Qualidade periédico do
equipamento.’®

3.8.8 O Conversor Analdgico Digital (CAD)

A voltagem continua e analégica correspondente a um quadro de imagem de

televisdo é amostrada e transformada na forma digital por meio de um dispositivo
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chamado Conversor Analdgico-Digital (CAD). As trés etapas principais da conversao
analdgico-digital sdo: amostragem, quantificagdo e codificagdo. Na amostragem, o
quadro de imagem é dividido em uma matriz de 1024X1024 pixel e na quantizagao o
valor do sinal analégico de tensdo é representado por 1024 valores de possiveis
tons de cinza para cada pixel. Este valor representa 10 bits por pixel, ou seja,
2'=1024 ©

O CAD deve, ainda, ser capaz de operar com 10’ conversdes por segundo
para fornecer 30 quadros de 512 linhas ou 7,5 quadros 1050 linhas por segundo.
Existe ainda a limitagcdo da taxa de aquisicdo devida a velocidade de transferéncia
de dados do disco rigido e da capacidade de armazenamento.

Depois da conversdo digital, o sinal de video passa por um conversor
logaritmico digital ou amplificador log. Este dispositivo amplifica mais o sinal mais
fraco, com isto reduz a probabilidade de perda de sinais fracos. Além disso, a
amplificacdo logaritmica produz o contraste aparente de veias preenchidas com
agente de contraste, independente da espessura abaixo dos tecidos sobre-expostos.
O computador controla o acionamento do tubo de raios X, assim como o0s
parametros de exposi¢do, manipula os dados adquiridos e processa a imagem. E
rapido suficiente para produzir imagens processadas, como subtragao e filtragao
através de uma CPU. Agentes de contrastes iodados sao injetados no paciente via
intravenosa, ou intra-arterial por meio de uma seringa motorizada onde o

computador controla a quantidade, taxa e tempo de injegdo.®'*"

3.9 Sistemas Digitais

Com o desenvolvimento das tecnologias computacionais foi possivel
introduzi-las na medicina, especialmente, na area de diagndstico por imagem.

Tudo comega a partir de um processo fisico, onde um sensor recebe uma
informacéo do objeto de estudo, esta informagao é entdo transformada em sinal
elétrico que varia proporcionalmente a informacgao (sinal analdgico). Esse sinal sera
convertido em sinal digital (zero e um) em um conversor analégico digital. Estas
informagdes, agora na forma digital, serdo tratadas por um processador, onde
softwares especificos fardo ajustes para otimiza-las. Apds este processo as

informacgdes digitais serdo novamente convertidas em analdgicas para serem
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visualizadas em um monitor."®

As imagens digitais sdo divididas em uma matriz (MxN) de linhas e colunas,
onde cada posigao (x,y) representa um pixels (picture elements). Cada pixel possui
um valor de brilho, tom de cinza ou cor que sera definido como a intensidade da

funcdo f(x,y), de acordo com a figura abaixo.®

x Jixy)
A

Figura 20 — Imagem digital.

As caracteristicas mais importantes das imagens digitais sdo a resolugéo
espacial e a escala de tons de cinza."®

A Resolugao espacial esta ligada diretamente ao objeto estudo, ou seja, deve-
se amostrar os dados conforme a necessidade do objeto a ser estudado.

Basicamente, a resolucdo espacial depende da Matriz e do Tamanho da
Imagem. Estas duas caracteristicas influenciam diretamente no tamanho do pixel,

que influenciara a resolugao.®

Tamanho da Imagem (mm)

Tamanho do Pixel =
Matriz( pixel)

Como exemplo, observa-se a figura abaixo.

128X128 256X256 512X512

Figura 21 — Variagdo da resolucdo espacial em relagcdo ao tamanho da matriz.
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A resolucdo aumenta com a diminuicdo do tamanho do pixel, como
consequéncia do aumento do tamanho da matriz para um mesmo tamanho da
imagem."®

A escala de tons de cinza é definida de acordo com a necessidade de tons
para cada pixel. Por exemplo, quando se define que para cada pixel sera
disponibilizado apenas um bit (binary digit) de possibilidades, esta-se dizendo que
sera possivel apenas dois tons de cinza por pixel, ou seja, o0 branco ou o preto.®

No exemplo abaixo, pode-se ver o caso de uma imagem com apenas 1 bit de

possibilidades de tons de cinza.

Figura 22 — Imagem com apenas 1 bit.

Na imagem acima se vé apenas pixels pretos e brancos, ou seja, para cada
quadro o valor s6 podera assumir 0 ou 1.

As possibilidades sao definidas por 2" =L, onde n € o numero de bits por
pixel e Lsao os niveis de cinza. Observe que 1 byte = 8 bits. No caso de uma

imagem possuir 8 bits por pixel, tem-se 256 possibilidades de tons de cinza.'®

Vi)

1BIT 6BITS 8 BITS

Figura 23 — Variagao da resolu¢do de contraste em relagdo ao numero de bits por pixel.

3.9.1 Padrédo DICOM

Quando iniciou-se o desenvolvimento de equipamentos de imagem digitais,
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usadas em medicina, cada empresa possuia um padrao proprietario de imagens
médicas. Isto acarretava dificuldades na comunicacido entre estes equipamentos e
entre estagdes de trabalho. Foi necessario padronizar o tipo de imagem e
informacdes para facilitar a interoperabilidade destes equipamentos. Para tal foi
desenvolvido o Padrao DICOM, Digital Imaging and Communication in Medicine."”

A imagem DICOM é um encapsulamento de um cabecgalho (informagdes
referentes ao paciente, equipamento, médico que realizou o exame, etc.) e a
imagem."’

O Padrao DICOM segue uma hierarquia, representada por uma piramide,
onde o topo € o paciente, ou seja, o paciente pode possuir varios estudos de
modalidades diferentes, como Tomografia Computadorizada e Ressonancia
Magnética Nuclear. Cada estudo podera ter varias séries como fase sem contraste e

fase com contraste, onde as imagens compdem a informac&o basica."’

Paciente

Estudo

S\
[\

Figura 24 — Piramide hierarquica do padrdo DICOM.




4 EQUIPAMENTOS E DISPOSITIVOS UTILIZADOS

4.1 Equipamentos de Hemodinamica

4.1.1 Hospital Universitario de Santa Maria

Localizado no Campus da Universidade Federal de Santa Maria, na Avenida
Roraima, S/N no andar térreo.
Marca: Philips

Modelo: Integris Allura

Gerador de Raios X

— Modelo Velara CV, gerador microprocessado de 100 kW de alta frequéncia;
— Faixa de tensdo: 40 a 125 kV,

— Corrente maxima: 1250 mA em 80 kV;

— Poténcia maxima continua: 2,5 kW por 0,5 h e 2 kW por 8h;

— Poténcia nominal: 100 kW (1000 mA em 100 kV);

— Condigdes de referéncia de carga: 110 kV, 18 mA continua.

Detecgdo da Imagem
— Intensificador de Imagem: campos de 23 cm, 17 cm e 14 cm;

Cd/m?*
mR/s

— Fator de Conversao: 270

(campo de 23 cm);

— Resolugao da imagem: 5,0/6,5 pl/mm;
—Céamara de TV: CCD;
— Matriz: 512X512 e 1024X1024, 12 bits.

Tubo de Raios X

— Foco: Foco Fino (FF) = 0,3 mm e Foco Grosso (FG) = 1,0 mm;
— Poténcia: Foco Fino (FF) = 44 kW e Foco Grosso (FG) = 85 kW;
— Angulo de anodo: 9°;

— HSC do anodo (MHU): 2,4;

— Conjunto HSC (MHU): 5,4;
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— Taxa maxima de resfriamento do anodo (W): 11000;
— Maximo carregador continuo (W): 3200;

— Maximo pulso de fluoroscopia (mA): 200;

— Resfriamento: 6leo;

— Filtro espectral extra (equivalente a mm Cu): 0,2, 0,5e 1,0 mm.

Monitores

— Matriz: 1280X1024;

— Frequéncia de quadros: 76 imagens/segundo;

— Contagem por linha: 1.066 (76 Hz);

— Taxa de linhas: 81.016 linhas por segundo;

— Tela: AGAS;

— Controle de imagem: Brilho automatico e adaptagdo de contraste a mudanga na
luz ambiente;

— Banda larga: 120 MHz;

— Brilho: 750 Cd / m*.

4.1.2 HEMOCOR SM - Cardiologia Intervencionista LTDA - HEMOCOR

Localizada Avenida Presidente Vargas, 2291 — 2° Andar do prédio do Hospital
de Caridade Dr. Astrogildo de Azevedo, em Santa Maria, RS.
Marca: Shimadzu

Modelo: Bransist Safire

Gerador de Raios X
— Poténcia nominal: 100 kW(100kV e 1000mA);
— Corrente maxima possivel na maxima tensao:
o tempo curto: 150 kV, 630 mA;
o tempo longo: 125 kV, 24 mA.
— Tensao maxima possivel na maxima corrente:
o tempo curto: 80 kV, 1250 mA;
o tempo longo: 100 kV, 30 mA.

— Menor produto corrente tempo: 0,5 mAs.
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Radiografia:

— Faixa de tensdo: 40 a 150 kV;

— Faixa de corrente: 10 a 1250 mA;
— Faixa de mAs: 0,5 a 800 mAs;

— Faixa de tempo: 1 ms a 10 s.

Fluoroscopia:
— Faixa de tensdo: 50 a 125 kV;
— Faixa de corrente: 0,3 a 30 mA;

— Tempo total: 99 min e 99 s.

Flat Panel:

— Sistema de conversdo: Conversao direta com selénio amorfo (a-Se);

— Numero total de pixels: 1536X1536

— Velocidade de aquisi¢gédo: 30/15/7,5 quadros por segundo (qps);

— Campo valido de visao (um lado/diagonal) cm: 22,1/31cm; 19,2/27 cm; 15,3/21 cm
e 11,5/16 cm;

— Dimensdes: 30X30X10 cm;

— Pixel: 150 um;

— Faixa dinamica (A/D): 14 bits;

— Sistema de transmissao: Fibra optica;

— Sistema de resfriamento: Liquido.

Tubo de Raios X

— Tipo de tubo: Rolamento de metal;

— Tamanho do ponto focal: 0,5/0,8 mm;

— Rotacao do 4nodo: 90.000 RPM;

—Tenséo do tubo: 40 a 125 kV,

— Poténcia focal: 50/100 kW;

— Angulo do anodo: 8 graus;

— Material do anodo: Liga de Rénio e Tungsténio;
— Filtro inerente: Equivalente a 1,5 mm Al,

— Capacidade térmica: 3.0 MHU;

— Taxa de resfriamento: 7.700 HU/s (5.500W).
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Monitores

— Sinal da saida de video: nao entrelacado;
— Matriz: 1280X1024 ou mais;

— Profundidade: 8 bits.

4.1.3 Instituto do Coracao de Santa Maria — ICOR

Localizada Avenida Presidente Vargas, 2291 — subsolo do prédio do Hospital
de Caridade Dr. Astrogildo de Azevedo, em Santa Maria, RS.
Marca: Philips
Modelo: Poly Diagnostic C2

Deteccgéo da Imagem:
— Intensificador de Imagem: campo maximo de 23 cm;

Cd | m*

— Fator de Conversao: 210 (campo de 23 cm);

— Resolugao da imagem: 2,4 pl/mm;

— Tela de entrada: lodeto de Césio.

Tubo de Raios X:

—Foco: Foco Fino (FF) = 0,6 mm e Foco Grosso (FG) = 1,2 mm;
— Poténcia: Foco Fino (FF) = 44 kW e Foco Grosso (FG) = 85 kW;
— Angulo de anédo: 12°;

— Maximo aquecimento do anodo (KHU): 2300;

— Taxa maxima de resfriamento do anodo: 3300 W (26,7KHU);

— Maximo carregador continuo (W): 700;

— Resfriamento: ar;

— Filtro total (mm Al): 2,5 (75 kV).

Monitores:

— Velocidade de Quadros: 525/1049 linhas, 50/100 Hz para alimentagéo de 60 Hz;

— Sinal de video composto: 0,5 a 2,0 Vpp;

— Relacéo de aspectos: 3:4 para velocidade padrao (525), 3:4 ou 1:1 para velocidade
alta (1049);
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— Controle de imagem: Brilho automatico e adaptagao de contraste a mudancga na luz

ambiente.

4.2 Equipamentos para Dosimetria

4.2 .1 Detectores de Radiacao X

Tabela 5 — Especificagbes das camaras de ionizagéo.

Camara de Camara de Camara de
lonizagao 1 lonizagao 2 lonizagao 3
Local Hospital Compton Compton
Universitario Consultoriaem  Consultoria em
de Santa Maria  Radiologia Ltda Radiologia Ltda
Marca Radcal Radcal Radcal
Modelo 9010 9015 2026C
N° de série 90-2279 91-0099 26-1158
Camara de lonizagao Hemodinamica Hemodinamica Espalhamento
Modelo 10X5-60 10X5-60 20X6-180
N° de série 10429 8837 31435
N° de calibragédo 0885/2009 - 0855/2008

4.2.2 Dosimetria Pessoal

Dosimetros da empresa PRO RAD — Consultores em Radioprotecdo Ltda,

localizada na Rua Ruy Barbosa, 118, Edificio Michaelski, em Cachoeirinha, RS.

Registro a CNEN: 104.829/75.

Tabela 6 — Registro de referéncia dos dosimetros utilizados.

Nome

Cadigo

Teste 1
Teste 2

8120042
8120043
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4.2.3 Equipamentos para Controle de Qualidade

4.2.3.1 Dispositivo para Testes em Fluoroscopia

a) Teste de baixo contraste, marca MRA, modelo CQ-07, N/S 07-139 e 07-140
(Constituido de trés placas);

b) Teste de alto contraste, marca MRA, modelo CQ -08, N/S 08-145.

4.2.3.2 Laminas de Aluminio (Camada Semi-Redutora)

a) 3 laminas de 1,0 mm;

b) 2 ldaminas de 0,5 mm.

4.2.3.3 Medidor Nao Invasivo de Tensao, Tempo e Corrente Transportavel Relativa

Marca PTW, modelo Diavolt Universal, N/S T43.014-0355.

4.2.3.4 Dispositivo para o Teste de Colimagao

Marca MRA.

4.2.3.5 Cone para Teste de Alinhamento

Marca MRA.

4.2.3.6 Cone com Dispositivo de Teste de Ponto Focal

Marca MRA.

4.2.3.7 Sistema de Detecg¢do da Radiacao

Marca Radcal, modelo 9015, s/n 91-0099.

a) Eletrébmetro modelo 9060, S/N 99-0194;
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b) cabo de 6 metros;

c) camara de fluoroscopia modelo 10x5-60, S/N 8837.

4.2.3.8 Fotbmetro

Marca FLUKE, modelo PMLX.

4.2.4 Software para Processamento e Analises de Imagens

Foi utilizado um software para processamento e andlise de imagens de
dominio publico, disponivel em http://rsb.info.nih.gov/ij/download.html. Segue abaixo

um descritivo retirado do site oficial do software.

ImagedJ is a public domain Java image processing program inspired by NIH
Image for the Macintosh. It runs, either as an online applet or as a
downloadable application, on any computer with a Java 1.4 or later virtual
machine. Downloadable distributions are available for Windows, Mac OS,
Mac OS X and Linux.

4.2.5 Objeto Simulador

O objeto simulador é constituido por um dispositivo para avaliar a resolugao
espacial, constituido de 10 conjuntos contendo 4 barras de Cobre gradualmente
menores com espagamentos iguais as suas espessuras; um dispositivo de Aluminio
em degraus com espessuras de 5,5; 8,7; 11,7; 14,7; 17,7; 20,6; 23,9; 26,6; 29,6 e
32,6 mm para avaliar contraste; uma placa de Aluminio de 0,8 mm de espessura
com 4 orificios de 6,0 mm, 4,5 mm, 3,0 mm e 1,5 mm de didmetros e estruturas
utilizadas na rotina clinica (cateter e guia). Todos estes dispositivos estdo dispostos
sobre duas placas de Aluminio (liga 1100) de 18 cm X 18 cm X 1,9 cm. Ver Figura
25, péagina 66.
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Figura 25 — Objeto simulador.

4.2 .6 Filtros Adicionais

Utilizou-se cinco placas de Aluminio de 10 cm x 10 cm, sendo trés de 1 mm
de espessura e duas com 0,5 mm, e 2 placas de Cobre de 10 cm x 10 cm com 0,29

mm de espessura.



5 METODOLOGIA EMPREGADA

5.1 Controle de Qualidade

Os testes de controle de qualidade foram baseados na Portaria Federal 453,
de 1° de junho de 1998, da Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria (ANVISA), e na
Resolucao Especifica n® 1016, de 05 de abril de 2006, da ANVISA.

A metodologia empregada esta descrita no Anexo A — Protocolos de Controle
de Qualidade.

5.2 Método de Aquisi¢ao dos Dados

Adquiriu-se as imagens do objeto simulador conforme o protocolo de
cateterismo cardiaco utilizado em cada Servigo. Este procedimento foi escolhido por
ser 0 mais realizado nos Servicos de Hemodindmica, obtendo-se, com isto, um
impacto maior em relacdo a redugao da dose de radiagdo nos pacientes e nas
equipes médicas. Utilizou-se somente a projegao postero-anterior e 0 maior tamanho
do campo do intensificador de imagem. Nesta projecao é possivel a instalagdo do
simulador e das camaras de ionizagao de forma mais estavel. Além da visualizacao
de todos os dispositivos de testes com a minima alteragédo entre as medidas
realizadas nos diferentes Servigos.

As técnicas de exposicao frequentemente utilizadas nos Servicos foram
indicadas pelos médicos hemodinamicistas, sendo elas:

Tabela 7 — Caracteristicas dos protocolos de aquisicdo das imagens nos trés servigos.

Local HUSM HEMOCOR ICOR
Protocolo Identificacao Fluoroscopy  15pps/H Fluoroscopy
Fluoroscopia Continua Sim - Sim

QPS - 15 -

Filtragao total (mm Al) 4,9 3.1
Protocolo Identificacéo Coronary 15  CAG15f-7s Coronary 15
Grafia QPS 15 15 15

Tempo (ms) 5 5 5

Filtragao total (mm Al) 3,5 3.1
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As imagens e as Taxas de Kerma no Ar obtidas nos modos acima citados
foram consideradas de referéncia, pois sdo as utilizadas rotineiramente nos Servigos
e estdo em conformidade com os Testes de Controle de Qualidade.

Estas imagens e Taxas de Kerma no Ar foram comparadas com as obtidas
utilizando-se este mesmo protocolo, mas, agora, adicionando-se filtros de Aluminio,
de Cobre ou combinacdes destes.

Os meios de coleta de dados e analise foram adaptados conforme a
caracteristica de cada equipamento.

No modo fluoroscopia para o equipamento do HUSM, que nao grava as
imagens no padrao DICOM, mas mantém a ultima imagem gravada no monitor, foi
utilizado um fotdmetro, com um localizador especifico de fibra optica para medir

lumindncia em candela por metro quadrado (cd/mz). Ja no equipamento do ICOR, o

modo fluoroscopia ndo gera imagem digital e ndo mantém a ultima imagem,
portanto, nenhuma informacao pode ser obtida. No equipamento do HEMOCOR que
grava estas imagens no padrao DICOM, os procedimentos de medidas foram
realizados com o software ImagedJ.

Para o modo grafia de todos os equipamentos, foi utilizados o software
Imaged na andlise das imagens.

Realizou-se as medidas nas imagens adquiridas nos respectivos dispositivos
de testes: resolucao espacial, discriminagdo de baixo contraste, escala de cinza e
visibilidade de cateteres e guias. Foram feitas medidas das Taxas de Kerma no Ar
na Entrada da Pele do Paciente (TKEP), na Entrada do Tubo Intensificador de
Imagens (TKEII) ou Detector Plano (TKEDP) e a 70 cm de distancia na direcdo do
meédico hemodinamicista (TK70). Todas estas medidas foram realizadas conforme
Anexo B (Protocolos de aquisicao de imagens e de dosimetria) e anotadas no Anexo
C (Planilha de aquisicao das imagens e dosimetria), constituido pelas Planilhas 1, 2,
3,4eb.

Os procedimentos de aquisicdo de imagens e dos valores de exposigdes
foram adquiridos separadamente, (Anexo B), devido a interferéncia das camaras de
ionizagado 1 e 2 nas imagens obtidas.

Os indices de filtragdo adicional sao definidos de acordo com a tabela abaixo:
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Tabela 8 — Correspondéncia entre o indice da filtragdo adicional e a filtragdo aplicada.
indice da filtragao adicional Filtro aplicado
sem filtro
1 mm Al
2 mm Al
3 mm Al
4 mm Al
0,29 mm Cu
0,29 mm Cu + 1 mm Al
0,29 mm Cu + 2 mm Al
0,29 mm Cu + 3 mm Al
0,29 mm Cu + 4 mm Al
0,58 mm Cu
0,58 mm Cu + 1 mm Al
0,58 mm Cu + 2 mm Al
0,58 mm Cu + 3 mm Al
0,58 mm Cu + 4 mm Al

oD Do 2o © N O MWD

5.3 Analises Quantitativas para as Imagens DICOM Geradas nos Equipamentos

de Hemodinamica

A analise quantitativa foi realizada nas imagens denominadas “Result 3" que é
a média de trés quadros para cada sequéncia adquirida.

As imagens geradas em Hemodinamica, no caso das aquisigdes pulsadas,
sdo imagens individuais que sao apresentadas em sequéncia dando a impressao de
uma filmagem continua.

Em um primeiro momento foram realizadas as medidas em apenas uma
imagem, que apresentou um alto nivel de ruido, ndo condizente com as imagens
visualizadas durante uma sequéncia. Em um segundo momento, realizou-se uma
média de 10 imagens, que gerou uma imagem resultante muito boa (nivel de ruido
muito pequeno), acima do que estava sendo visualizado nas sequéncias.

Para resolver este impasse, entre o que estava sendo visualizado € o que
estava sendo medido, recorreu-se a seguinte informagao. A visdo humana possui

um tempo de acumulo de informagdes de 0,2 s, ou seja, durante este intervalo de
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tempo os dados séo coletados pelos olhos e interpretados no cérebro. O objetivo era
simular em uma imagem o resultado visual daquelas sequéncias de imagens.11

De acordo com os protocolos de aquisigao, as imagens foram adquiridas em
uma frequéncia de 15 quadros por segundo, onde cada quadro durava entre 5 a 7
ms. O tempo total de exposicdo em um intervalo de 1 s esta entre 75 a 105 ms
restando de 925 a 895 ms, divididos em 14 intervalos sem exposigéo, cada intervalo
ente 66,07 a 63,9 ms. Portanto, em um intervalo de 0,2 s teremos 3 quadros
completos de informacéao disponiveis aos olhos.

As sequéncias de aquisicdo das imagens foram divididas em trés grupos. As
imagens escolhidas para calcular-se as médias, foram as intermediarias dentro do
terceiro grupo, apés a estabilizagdo do gerador (kV e mA) visualizada no monitor do

equipamento.

5.3.1 Avaliagéo da Relagdo Sinal Ruido (RSR)

De acordo com a Resolugao Especifica n® 1016 da ANVISA, de 05 de abril de
2006, na Parte IV, Procedimentos para Equipamentos de Raios X com Fluoroscopia,

no item 4.2.6, Discriminagdo de Baixo Contraste, s&o definidos os seguintes limites:

Tabela 9 — Valor minimo a ser visualizado de acordo com o tamanho do campo do TII.

Tamanho do Campo do Intensificador de . . .
Menor didametro visualizado (mm)
Imagem (cm)

23a25 3,0
15a18 1,5

Como as aquisicbes foram realizadas com o tamanho do campo do
intensificador de imagem em 23 cm, o didmetro de referéncia para as avaliagbes foi
de 3 mm. Ver Tabela 4, pagina 50 e Tabela 9, pagina 70.

Para a anadlise das imagens utilizou-se o software ImageJ para selecionar a
Regido de Interesse do Objeto (ROI). Esta area engloba o orificio de 3 mm e uma
parte adjacente ao orificio, denominada fundo da imagem. Posteriormente, fez-se a

separacao deste ROI do resto da imagem. Ver Figura 26, pagina 71.
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HUSM HEMOCOR ICOR
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E
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. Result 3 (300%) (2| B)X)
3.00x3.50 mm (30x35); 32-hif, 4K

Figura 26 — ROI para as imagens de referéncia dos trés equipamentos de hemodinamica.

Por nao existir valores de referéncia para definir os limites da Relagéo Sinal

Ruido (RSR) considerou-se os melhores valores aqueles medidos nas imagens de

referéncia, sem filtragao adicional.
Selecionou-se uma regido circular sobre a éarea do orificio de 3 mm,

denominada de “ROI de sinal”’, onde mediu-se o valor médio dos pixels e o0 seu

desvio padréo. Ver Figura 27, pagina 72.
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Figura 27 — ROI de sinal para as imagens de referéncia dos trés equipamentos de hemodinamica.
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Posteriormente, selecionou-se a regido do entorno ao “ROIl de sinal’,

excluindo-o. Esta regido foi denominada “ROI de fundo”, onde mediu-se o valor

meédio dos pixels e o seu desvio padrao. Ver Figura 28, pagina 73.
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Figura 28 — ROI de fundo para as imagens de referéncia dos trés equipamentos de hemodinamica.

Com os valores obtidos no “ROI de sinal” e no “ROI de fundo”, pode-se
quantificar a Relagao Sinal Ruido de todas as imagens adquiridas.
| fundo — sinal|

Stdzfunda + Stdzsinal
2

RSR =

Conforme estabelecido em,’ que define a necessidade de visualizagdo no
minimo do orificio com didmetro de 3 mm, definira a possibilidade de uso dos filtros
adicionais. Este é o parametro limitador para escolha dos filtros adicionais.

5.3.2 Avaliagédo da Imagem através de Segmentagéao por Threshold

Com o software ImageJ segmentou-se o sinal em relagédo ao fundo e com
isto, pode-se observar o que era a imagem do orificio, o que era imagem de fundo e
0 que era ruido.

A partir da média dos valores e desvio padrao adquiridos em todas as
imagens no “ROIl de sinal”, observou-se no histograma um comportamento de
distribuicdo gaussiana dos valores dos pixels.

Utilizando-se esta média de valores e duas vezes o desvio padrdo (M +20),

totaliza-se aproximadamente 95%'® dos pixels dentro do sinal.
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HUSM HEMOCOR ICOR
Sinal Sinal Sinal Sinal Sinal Sinal Sinal Sinal Sinal
-20 +20 -20 +20 —2c +20

101,662 98,526 104,718 163,441 159,819 167,063 100,592 98,258 102,926

. Result 3 (300%) [= |[B](X] . Result 3 (300%) [= |[B)X]
380x2.50 MM (35x25), 32-B1L, 3K 3604250 MM (35425), 32-BIL, 3K

Figura 29 — Segmentacédo das imagens de referéncia dos trés equipamentos de hemodinamica.

5.3.3 Avaliagéo da Escala de Contraste

Utilizou-se o software ImagJ para selecionar as regides sobre a imagem da
escada em degraus de Aluminio. Para cada regido selecionada foi mensurado o

valor médio dos pixels através do histograma.

HEMOCOR ICOR

@l ] o ] G [ [ [o] [=)fel

- Results

. Results
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Jes [vean [win e [ - O T R e T
1 3000 58491 53333 63333 el btz Sl Lalop ik 1 5 56829 51333 62
2 3200 48602 46 53667 Al il ) il ela k) 2 5 49045 44667 53333
3 3200 41847 38333 45.667 sl el R S akls) A a3 5 43435 38 47667
4 3200 35652 32393 39 E el iltkzier) 4 5 3764 33667 41
5 3200 30435 27 22,667 Gl R L7 5 5 32228 28667 36
6 3200 26289 23 29 G G R 6 5 28184 24333 31667
7 3200 22860 20 26,333 U ) ki) s 7 5 24748 22 28.333
8 3200 20080 17 23333 el i) El 8 5 22141 19 26
3 3200 17776 14667 20667 B R LR 5 5 20120 16G6T 23667
10 3200 17526 15333 19667 0l kT uh el Gl 05 18441 15333 22 | |
l [+ ] 4 [+ l [+]

Figura 30 — ROI e analise das escalas de contraste para as imagens de referéncia dos trés equipamentos
de hemodinamica.

5.3.4 Avaliacao do Cateter e Guia

Utilizou-se o software ImagJ para selecionar as regides sobre a imagem do
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cateter e fora deste (fundo). Para cada regido selecionada foi mensurado o valor
médio dos pixels através do histograma e calculado o contraste entre a imagem do
cateter e o fundo.
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¥ Coordinate: |15 K Coordinate: |15 ¥ Coordinate: |9 % Coordinate: |9 X Coordinate: |8 ¥ Coordinate: |1
Y Coordinate: |10 Y Coordinate: |4 Y Coordinate: |6 ¥ Coordinate: |0 ¥ Coordinate: |12 ¥ Coordinate: |12
I~ Oval [~ Oval I~ Oval I~ oval I~ Owal I~ Owal
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QK Cancel QK Cancel QK Cancel QK Cancel 0K Cancel OK Cancel

L Result 3 (300%) [Z][8)X
1.20x5.00 rmm {18x507; 32-hit; 41

! Results
File Edit Font File Edit Font File Edit Font
|Area |Mean |Sthev |‘ |Area |Mean |Sthev |‘ |Area |Mean |Sthev |‘
1 0730 FE.324 1199 1 0730 124213 3428 1 0730 80.871 1.083
2 0730 93827 1930 2 0730 145838 2573 2 0730 93.862 0813 =
. [ ] ] [ »

Figura 31 — ROI e andlise das imagens do cateter nas imagens de referéncia dos trés equipamentos
de hemodinamica.
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5.4 Analises Qualitativas

5.4.1 Resolucao Espacial

Utilizou-se o software ImagedJ, com o método “Interactive 3D Surface Plot”
para melhor demonstrar a separagdo das barras. As imagens abaixo sdo do
equipamento do HUSM. As demais imagens, dos outros equipamentos, seguiram a

mesma metodologia.

Figura 32 — Imagens das superficies em 3D das barras do dispositivo de resolugdo espacial.
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5.5 Dosimetria

5.5.1 Taxa de Kerma no Ar na Entrada do Tubo Intensificador de Imagem ou Detector
Plano (TKEIl e TKEDP)

As Taxas de Kerma na Entrada do Tubo Intensificador de Imagens ou
Detector Plano foram realizadas conforme protocolo descrito no Anexo B e
registradas conforme a Planilha 3 do Anexo C.

Os valores de TKEIl e TKEDP de referéncia foram obtidos nos procedimentos

sem filtracao adicional.
5.5.2 Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente (TKEP)

As Taxas de Kerma na Entrada da Pele do Paciente foram realizadas
conforme protocolo descrito no Anexo B e registradas conforme a Planilha 1 do
Anexo C.

Os valores de TKEP de referéncia foram obtidos nos procedimentos sem

filtracdo adicional.

5.5.3 Taxa de Kerma no Ar a 70 cm de Distancia na Direcao do Médico Hemodinamicista
(TK70)

As Taxa de Kerma no Ar a 70 cm de distancia na direcdo do médico
hemodinamicista foram realizadas conforme protocolo descrito no Anexo B e
registradas conforme a Planilha 2 do Anexo C.

Os valores de TK70 de referéncia foram obtidos nos procedimentos sem

filtracdo adicional.

5.6 Figura de Mérito

A Figura de Mérito € dada pela Razao Sinal Ruido ao quadrado (RSRZ) pela

TKEP. Para comparar-se um determinado sistema de imagem em relagdo a outro,

utiliza-se a seguinte relagéo:
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RSR?
TKEP

FM =

Onde pode-se correlacionar a Relacao Sinal Ruido e a Taxa de Kerma no Ar
na Entrada da Pele do Paciente.”

Abaixo  segue fragmento retirado do site NASA  BLOGS:
http://blogs.nasa.gov/cm/blog/waynehalesblog/posts/post_1251819060090.html#com

ments

Figure of Merit is a term that may be unfamiliar. Engineers use this term to
describe a number — based on a formula — which is useful in comparing
different items. An everyday “figure of merit” is MPG (miles per gallon) for
automobile fuel efficiency. If you have bought a household appliance
recently you may have noted an energy efficiency “figure of merit” on the
label.

5.7 Dosimetria Pessoal

Apds a analise dos resultados obtidos e definicdo das melhores imagens
relativas as menores doses de radiacao, avaliou-se os valores de doses referentes a
monitoragdo individual dos médicos hemodinamicistas do HUSM.

Como o procedimento experimental foi limitado a projecéo postero-anterior e
com apenas um modo de magnificagdo, o que nao ocorre nos procedimentos
rotineiros, que envolvem outros parametros, procurou-se obter um valor de dose
efetiva acumulada utilizando-se os dosimetros individuais. Assim, considerou-se a
monitoracdo de 80 minutos de exposi¢gao em procedimentos clinicos. Com isto pode-
se quantificar, através de uma amostragem, o valor real da dose de radiagéo,
envolvendo outras projegdes, outros tamanhos de campos do intensificador de
imagem e outros parametros de taxa de quadros por segundo.

Os procedimentos s&o descritos a seguir, conforme protocolo de aquisigdo do
Anexo B.

Os médicos hemodinamicistas do HUSM realizaram os procedimentos de
cateterismo cardiaco sem aplicagéo dos filtros adicionais utilizando os dosimetros de
teste (Teste 1 e Teste 2) sobre os aventais plumbiferos, conforme protocolo normal

do Servigo.
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Dosimetro

Figura 33 — Posicdo do médico hemodinamicista e localizagéo do dosimetro pessoal.

Neste caso, pode-se definir uma relagéo entre a Taxa de Kerma no Ar a 70
cm na diregado do médico hemodinamicista com a dose efetiva medida através do
dosimetro pessoal.

Taxa Dose Efetiva(mSv/ h)
TK 707074, (mGy/ h)

Fator de Relagdo =

Conforme,® a partir da década de 80 a melhoria nas técnicas e equipamentos
de hemodindmica reduziram os procedimentos em aproximadamente 4 min de

fluoroscopia e 1 min de grafia.

TK 70,4, (mGy/h) = (TK70 x f} . (TK70 y 1)
FLUOR.

GRAFIA

Com o valor da dosimetria pessoal, pode-se prever matematicamente a
reducao da dose efetiva durante o uso dos filtros propostos para cada equipamento.
Taxa Dose Efetiva(mSv/ h) = Fator de Relagdo x TK 70 ,,,,, (mGy / h)



6 RESULTADOS

6.1 Equipamento de Hemodinamica do HUSM

6.1.1 Fluoroscopia

6.1.1.1 Resultados das Imagens

As medidas realizadas nas imagens foram adquiridas com o fotébmetro

diretamente no monitor.

Avaliagdo de baixo contraste:

Grafico do Contraste (C) para cada filtragdo adicional
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Grafico 1 — Contraste versus indice de filtragcdo adicional.

Avaliagdo da escala de contraste:
Obtidos a partir do dispositivo de Aluminio com 10 degraus.
Grafico do Grupo | (1, 2, 3,4 e 5)
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Grafico 2 — Contraste versus indice de diferenca dos degraus.

Grafico do Grupo Il (1, 6, 7, 8, 9, 10)
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Grafico 3 — Contraste versus indice de diferenca dos degraus.

Grafico do Grupo Il (1, 11, 12, 13, 14, 15)
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Grafico 4 — Contraste versus indice de diferenca dos degraus.

6.1.1.2 Resultados das Dosimetrias

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente (TKEP) para

cada filtragao adicional. Ver Figura 40, Anexo B, pagina 139.
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Grafico 5 — TKEP versus indice de filtragao adicional.

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada do Tubo Intensificador de
Imagem para cada filtragao adicional.
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Grafico 6 — TKEII versus indice de filtragao adicional.

Grafico da Taxa de Kerma no Ar a 70 cm na posicdo do médico

hemodinamicista para cada filtragdo adicional.
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Grafico 7 — TK70 versus indice de filtragdo adicional.

Gréfico da Razao do Contraste e Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do
Paciente para os diferentes filtros adicionais. Este grafico foi obtido somente para
fluoroscopia do equipamento do HUSM, pois se utilizou o fotdmetro para as

medi¢des do valor do sinal e ruido.
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Grafico 8 — Razéo do Contraste pela TKEP versus indice de filtragdo adicional.
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As medidas realizadas nas imagens foram adquiridas com o software ImageJ.

6.1.2.1.1 Avaliagédo da Relagao Sinal Ruido (RSR)

Grafico RSR para cada filtragdo adicional.
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Grafico 9 — Grafico RSR versus indice de filtragdo adicional.
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6.1.2.1.2 Avaliagdo da Imagem através de Segmentag¢ao por Threshold

Os numeros das imagens referem-se ao indice de filtragdo adicional.

. Result 3 (300%) (= [E]&X]
E0%2.50 mim (35%25) 32-DIL 3K

. Result 3 (300%) (2| B[]
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3.50%2.50 M (35%25); 32-biL, 3K
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3.50%2 50 mm (35%26); 32-bit, 3K

. Result 3

00%) = [B)X)

. Result 3 (300%) [2][E]X]
3.50¢2 50 mim (35%28) 32-bit, 3K

B0 80 MM (1528) T3- mt K

3.60%2.50 M (35%25), 32-DIE 3K

3.60%2.50 MM (35425), 32-DIL 3K
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(Bad ]

15

Figura 34 — Segmentagdo das imagens obtidas utilizando os filtros adicionais.

6.1.2.1.3 Avaliagédo do Cateter e Guia

O Grafico abaixo demonstra a variagao percentual do Contraste e da Relagao
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Sinal Ruido (RSR) de Baixo Contraste das imagens adquiridas utilizando-se os filtros

adicionais em relacédo a imagem de referéncia.
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Grafico 10 — Variagao percentual do contraste na imagem do cateter e RSR de baixo contraste versus
indice de filtragéo adicional.

6.1.2.1.4 Avaliacao da Resolucao Espacial

Foi realizada utilizando-se as imagens do dispositivo de resolugao espacial
avaliado com o software ImageJ.
A melhor resolugao espacial em todas as aquisi¢des foi a do sexto grupo de

barras.

6.1.2.1.5 Avaliacéo da Escala de Contraste

Tabela 10 — Valor médio dos pixels de cada degrau para cada indice de filtragdo adicional.

indicede filtragdo

2 3 4 5 6 7 8 9 10
adicional/ Degrau

1 58,491 49,602 41,847 35,652 30,435 26,289 22,95 20,09 17,776 17,526
58,75 49,896 42,196 35,949 30,889 26,448 23,155 20,283 17,867 17,719
59,248 50,511 42,777 36,664 31,293 27,186 23,754 20,828 18,31 17,986
59,634 50,9 43,202 37,175 31,517 27,632 24,023 21,026 18,669 18,33

A WOWN



(cont. Tabela 10)
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indice de filtragao

adicional/ Degrau 2 ’ 4 ° ° ! 8 ° 10
5 59,974 51,383 43,87 37,598 32,032 28,096 24,638 21,452 19,036 18,768
6 60,568 52,249 44,624 38,438 32,943 28,754 25,353 21,881 19,355 18,555
7 61,053 52,667 45,197 39,018 33,459 29,191 25,773 22,336 19,466 19,09
8 61,264 53,009 45,465 39,325 33,725 29,475 25,99 22,464 19,888 19,19
9 61,44 53,193 45,831 39,795 34,367 29,788 26,434 22,9 20,194 19,527
10 61,57 53,566 46,032 39,797 34,363 30,131 26,494 23 20,318 19,707
11 62,3 54,274 47,107 40,927 35,617 31,009 27,523 23,661 20,876 20,073
12 62,325 54,714 47,552 41,14 35,879 31,076 27,601 23,93 21,004 20,302
13 62,548 55,115 47,588 41,411 36,073 31,563 28,068 24,275 21,294 20,375
14 62,903 55,092 48,048 41,982 36,599 31,764 28,297 24,615 21,514 20,685
15 63,266 55,59 48,164 42,232 37,035 31,98 28,55 24,819 21,747 20,873

Tabela 11 — Diferencga entre os degraus adjacentes (contraste) para cada indice de filtrag&o adicional.

indice de filtragao

adicional / Contraste

1-2

2-3 3-4

4-5

5-6

6-7

7-8

9-10

© 00 N O o b WO DN -

- A A A A
o b~ WO N -~ O

8,889 7
8,854

8,737 7
8,634 7
8,591 7
8,319 7

8,386

8,255 7
8,247 7
8,004 7
8,026 7
7611 7
7,433 7
7811 7
7,676 7

7,47

,755 6,195
7,7 6,247
, 734 6,113
,698 6,027
013 6,272
,625 6,186
6,179
544 6,14
,362 6,036
634 6,235
,167 6,18
,162 6,412
527 6,177
,044 6,066
426 5,932

5,217
5,06
5,371
5,658
5,566
5,495
5,559
5,6
5,428
5,434
5,31
5,261
5,338
5,383
5,197

4,146 3,339
4,441 3,293
4,107 3,432
3,985 3,509
3,936 3,458
4,189 3,401
4,268 3,418
4,25 3,485
4,579 3,354
4,232 3,637
4,608 3,486
4,803 3,475
4,51
4,835 3,467
5,055 3,43

3,495

2,86
2,872
2,926
2,997
3,186
3,472
3,437
3,526
3,534
3,494
3,862
3,671
3,793
3,682
3,731

2,314
2,416
2,518
2,357
2,416
2,526
2,87

2,576
2,706
2,682
2,785
2,926
2,981
3,101
3,072

0,25
0,148
0,324
0,339
0,268

0,8
0,376
0,698
0,667
0,611
0,803
0,702
0,919
0,829
0,874

O Contraste foi definido como a diferengca de densidade entre degraus

adjacentes para cada um dos indices de filtragao adicional.
Grafico do Grupo 1 (1, 2, 3,4 e 5).
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Grafico 11 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

Grafico do Grupo Il (1, 6, 7, 8, 9, 10).
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Grafico 12 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

Gréfico do Grupo Il (1, 11, 12, 13, 14 e 15).
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Grafico 13 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

6.1.2.2 Resultados das Dosimetrias

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente (TKEP) para

cada filtragao adicional.
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Grafico 14 — TKEP versus indice de filtracdo adicional.

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada do Tubo Intensificador de

Imagem para cada filtragao adicional.
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Grafico 15 — TKEII versus indice de diferenga dos degraus.

Grafico da Taxa de Kerma no Ar a 70 cm na posicdo do médico

hemodinamicista para cada filtragdo adicional.
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Grafico 16 — TK70 versus indice de filtragdo adicional.

6.1.2.3 Figura de Mérito

Grafico (RSR*)/TKEP para cada filtragdo adicional.
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Grafico 17 — Razédo da RSR ao quadrado pela TKEP versus o indice de filtragdo adicional.

6.1.2.4 Aquecimento do Tubo de Raios X

A Tabela abaixo, foi obtida a partir das referéncias do item 3.8.1, pagina 36.

Tabela 12 — Percentual de aquecimento adicional para cada filtragao adicional.

FLUOROSCOPIA GRAFIA

indice de Percentual de Percentual de
filtragdo kV mA W HU aquecimento kV mA ms w HU aquecimento
adicional adicional (%) adicional (%)

1 70 6,6 462,00 646,80 0,00 58 300 5 1305,00 1827,00 0,00

2 70 6,8 476,00 666,40 3,03 58 300 5 1305,00 1827,00 0,00

3 71 6,9 489,90 685,86 6,04 59 300 5 1327,50 1858,50 1,72

4 71 7 497,00 695,80 7,58 59 300 5 1327,50 1858,50 1,72

5 72 7,2 518,40 725,76 12,21 60 300 5 1350,00 1890,00 3,45

6 73 7,4 540,20 756,28 16,93 61 327 5 1496,03 2094,44 14,64

7 73 7,5 547,50 766,50 18,51 61 335 5 1532,63 2145,68 17,44

8 74 7,6 562,40 787,36 21,73 62 343 5 1594,95 2232,93 22,22

9 74 7,7 569,80 797,72 23,33 62 353 5 1641,45 2298,03 25,78

10 75 7,9 592,50 829,50 28,25 62 361 5 1678,65 2350,11 28,63

11 76 8,1 615,60 861,84 33,25 63 387 6 1828,58 2560,01 40,12

12 76 8,1 615,60 861,84 33,25 64 394 5 1891,20 2647,68 44,92

13 77 8,3 639,10 894,74 38,33 64 403 5 1934,40 2708,16 48,23

14 78 8,4 655,20 917,28 41,82 64 411 5 1972,80 2761,92 51,17

15 78 8,5 663,00 928,20 43,51 65 420 5 2047,50 2866,50 56,90
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6.1.3 Monitoracao Individual

Utilizou-se os dosimetros de Teste 1 e 2 durante os procedimentos de
cateterismo cardiaco, totalizando 80 minutos de exposi¢gdo aos raios X. Este
dosimetro foi utilizado pelos médicos hemodinamicistas do Servico de
Hemodinamica do HUSM, na altura do térax sobre o avental plumbifero.

Estes dosimetros foram enviados a empresa responsavel pela leitura, que
enviou o relatdrio de dose. A soma da dose total medida pelos dois dosimetros foi de
2mSv.

Dose Efetiva(mSv)
1,33h

Taxa Dose Efetiva(mSv/ h) =

Taxa Dose Efetiva(mSv/ h) = 2msy
1,334

5

=1,5mSv/h

A TK70 para o indice de filtracido adicional 1 para fluoroscopia foi de 0,55

mGy/h e para grafia de 2,8 mGy/h, onde pode calcular:
TK 70, (mGy/min) = (0,55 X i} + (2,8 X l}
FLUOR. GRAFIA

TK 70,0, (mGy/h)=0,44+0,56 =1mGy/ h

Com esta dose pode calcular o Fator de Relacao, de acordo com a equacao
abaixo:

1L,5mSv/h
ImGy/h
Fator de Relagdo =1,5mSv/mGy

Fator de Relagdo =

6.2 Equipamento de Hemodindmica do HEMOCOR

6.2.1 Fluoroscopia

6.2.1.1 Resultados das Imagens

As medidas realizadas nas imagens foram adquiridas com o software ImageJ.
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6.2.1.1.1 Avaliagédo da Relagéo Sinal Ruido (RSR)

Grafico RSR para cada filtragdo adicional.

[ —=— RSR X filtragao adicional |

3,89

3,6—- \ [

e \
) // \
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: y

2,44 [
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2,24

indice de filtrag&o adicional

Grafico 18 — Grafico RSR versus indice de filtragéo adicional.
6.2.1.1.2 Avaliagdo da Imagem através de Segmentac¢éao por Threshold

Os numeros das imagens referem-se ao indice de filtragdo adicional.

Result 3 {300%) [E..

K} SD}{E A0 mim (35x25); 32-hit; 3K

. Result 3 (300%) |.-_.||.E.||.ﬁ.| _
3.50%2 .50 min (35x25); 32-Dit, 3K 3.50x%2.50 i (35x25); 32-bit, 3K,

i

. Result 3 (300%) (= |[E](X] [ ¢ Result 3 (300%) [Z](2][X] Bl * Resutt 3 (300%) Z)BX]
35052 50 MM (35%28); 32-biT 3K 3.50%2 50 mm (35%26); 32-bit, 3K 3.50%2. 50 mim (35x25) 12-biT 3K

. Result 3 (300%) [=|[E|X)
3.80%2 50 mm (35x28); 32-bit, 3K

. Result 3 (300%) [= |[B)[X]
3502 50 mm (35x245); 32-hit; 3K
Maximizar

. Result 3 (300%) [ |[E][X]
35032 50 M (35%28) 12-hit, 3K

. Result 3 (300%) |

o
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. Result 3 (300%) [= |[B]X]
3.80%2.50 mm (35x28); 32-hit; 3K

. Result 3 (300%) [2[B]X)
3.80%2.580 mm (35x25); 32-hit, 3k

| Result 3 (300%) [ |[B)[X]
3A0x2.50 mm (38x24); 32-hit; 3k

'ﬁr

3.60x2.50 mm (35x25), 32-hit, 3K

| Result 3 (300%) [= |
3 SD}CQ a0 mim (35x28); 32 bIT 3K

| Result 3 (300%) (= |[B]X]
3.5042.50 MM (35125), 32-BIL 3K

>

5 10 15

Figura 35 — Segmentagdo das imagens obtidas utilizando os filtros adicionais.

6.2.1.1.3 Avaliagéo do Cateter e Guia

O Grafico abaixo demonstra a variagéo percentual do Contraste e da Relagao
Sinal Ruido (RSR) de Baixo Contraste das imagens adquiridas utilizando-se os filtros

adicionais em relacédo a imagem de referéncia.
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Grafico 19 — Variagdo percentual do contraste na imagem do cateter e RSR de baixo contraste versus
indice de filtragao adicional.



6.2.1.1.4 Avaliacao da Resolucao Espacial
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Foi realizada utilizando-se as imagens do dispositivo de resolugao espacial

avaliado com o software ImageJ.

A melhor resolugao espacial em todas as aquisigdes foi a do sétimo grupo

6.2.1.1.5 Avaliacéo da Escala de Contraste

Tabela 13 — Valor médio dos pixels de cada degrau para cada indice de filtragdo adicional.

indice de filtragao

adicional / Degrau 2 3 4 5 6 / 8 9 10
1 122,86 118,649 110,192 102,309 94,641 85,543 76,928 69,482 63,157 56,101
2 123,115 118,214 110,003 103,352 95,261 85,981 77,347 70,109 62,98 55,677
3 123,545 118,673 110,071 103,263 96,044 86,831 77,785 70,403 63,851 56,847
4 121,755 117,687 109,069 101,977 95,093 86,517 77,528 69,909 64 57,077
5 121,672 117,388 108,965 102,671 94,704 86,165 77,345 70,65 64,225 56,528
6 121,589 118,073 109,578 102,91 96,151 87,773 78,837 71,852 65,121 58,118
7 122,603 118,731 110,975 104,954 97,417 88,899 80,504 73,532 66,427 59,809
8 121,007 117,623 109,171 103,409 96,507 88,481 79,493 72,501 65,205 58,7
9 121,319 117,425 109,423 102,673 96,205 88,353 79,575 72,317 65,202 59,109
10 120,976 117,876 110,34 103,701 96,668 88,634 79,669 73,142 66,56 59,699
11 122,072 118,664 110,669 105,092 97,977 90,494 81,911 74,935 67,907 61,238
12 121,013 117,513 110,521 104,388 97,536 89,874 81,921 74,354 66,993 61,473
13 120,966 118,471 110,789 104,701 97,936 90,585 81,763 74,877 68,255 61,023
14 121,249 118,139 110,744 105,688 98,44 90,547 82,355 75,028 68,775 62,36
15 121,394 118,225 111,105 105,093 98,479 91,077 81,837 75,63 69,108 62,036
Tabela 14 — Diferencga entre os degraus adjacentes (contraste) para cada indice de filtrag&o adicional.
adice defllracdo 412 23 34 45 56 67 78 89 90
1 4,211 8,457 7,883 7,668 9,098 8,615 7,446 6,325 7,056
2 4,901 8,211 6,651 8,091 928 8634 7,238 7,129 7,303
3 4,872 8,602 6,808 7,219 9213 9,046 7,382 6,552 7,004
4 4,068 8,618 7,092 6,884 8,576 8989 7,619 5909 6,923
5 4,284 8,423 6,294 7967 8,539 882 6,695 6,425 7,697
6 3,616 8,495 6,668 6,759 8,378 8,936 6,985 6,731 7,003



(cont. Tabela 14)
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indice de filtragéo

adicional /Contraste 1-2 2-3 3-4 4-5 5-6 6-7 7-8 8-9 9-10
7 3,872 7,75 6,021 7,537 8518 8,395 6972 7,105 6,618
8 3,384 8452 5762 6,902 8,026 8988 6,992 7,296 6,505
9 3,804 8,002 6,75 6,468 7,852 8,778 7,258 7,115 6,093
10 3,1 7,536 6,639 7,033 8,034 8965 6,527 6,582 6,861
11 3,408 7,995 5577 7115 7,483 8,583 6,976 7,028 6,669
12 3,5 6,992 6,133 6,852 7,662 7,953 7,567 7,361 5,52
13 2,495 7,682 6,088 6,765 7,351 8,822 6,886 6,622 7,232
14 3,11 7,395 5056 7,248 7,893 8,192 7,327 6,253 6,415
15 3,169 712 6,012 6,614 7,402 924 6,207 6,522 7,072

O Contraste foi definido como a diferenga de densidade entre degraus

adjacentes para cada um dos indices de filtragao adicional.
Graficodo Grupo | (1, 2, 3,4 e 5)

Contraste

indice da filtragao
adicional

I

e 2

T
2

T
4

T
6

indice das diferengas dos degraus

Grafico 20 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

Grafico do Grupo Il (1, 6, 7, 8, 9, 10).
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Grafico 21 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

Gréfico do Grupo Il (1, 11, 12, 13, 14 e 15).
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Grafico 22 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

97



98

6.2.1.2 Resultados das Dosimetrias

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente (TKEP) para

cada filtracao adicional
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Grafico 23 — TKEP versus indice de filtracdo adicional.

Gréafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada do Detector Plano para cada

filtracdo adicional
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Grafico 24 — TKEDP versus indice de filtrag&o adicional.
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Grafico da Taxa de Kerma no ar a 70 cm na posicdo do médico

hemodinamicista para cada filtragdo adicional.
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Grafico 25 — TK70 versus indice de filtragéo adicional.

6.2.1.3 Figura de Mérito

Grafico (RSR*)/TKEP para cada filtragao adicional
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Grafico 26 — Razéo da RSR ao quadrado pela TKEP versus o indice de filtragdo adicional.
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6.2.2 Grafia

6.2.2.1 Resultados das Imagens

As medidas realizadas nas imagens foram adquiridas com o software ImageJ.

6.2.2.1.1 Avaliagédo da Relagéo Sinal Ruido (RSR)

Grafico RSR para cada filtragédo adicional.

[ —=— RSR Xfiltagao adicional

4,04
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268471117
o 2 4 & 8 10 12 14 16
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indice de filtragédo adicional

Grafico 27 — Grafico RSR versus indice de filtragéo adicional.

6.2.2.1.2 Avaliagédo da Imagem através de Segmentag¢éao por Threshold

Os numeros das imagens referem-se ao indice de filtragdo adicional.

| Result 3 (300%) [= |[BfX]
280250 rm (35%28); 32-b, 3K

| Result 3 (300%) [= |[BfX]
280250 rm (35%28); 32-b, 3K

| Result 3 (300%) [= |[B|fX]
2 A0x2 50 mm (35x25); 32-Rit 3K

()

| Result 3 (300%) [= |
280250 rm (35%28); 32-b, 3K

| Result 3 (300%) [= |[BfX]
280250 rm (35%28); 32-b, 3K

-

. Result 3 (300%) [=|[B]fX]
260x2 50 mim (35x25); 32-hit, 3K




. Result 3 (300%) (= |[B]X]
3.50%2 50 mm (38%25); 32-bit, 3K

. Result 3 (300%) [= |[B)[X]
3&80x2 50 mm (35%25] J2-hit, 3K
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' Result 3 (300%) (2 B[]
3.80%2 50 mm (35x28); 32-bit, 3K

¥

. Result 3 (300%) [= |[B)[X]
3&80x2 50 mm (35%25] J2-hit, 3K

| Result 3 (300%) [= |[B[X]
3.50x7 &0 mim [35%25); 32-0it 3K
el

| Result 3 (300%) [= |[B[X]
3.50x2 50 mm (35x25); 32-hit, 3K

| Result 3 (300%) [= |[B]X]
2.80x2 50 mm (35x25), 32-bit, 3K

. Result 3 (300%) [= |[B]X]
3.60x2.50 mim (35x25), 32-bit, 2K

| Result 3 (300%) [= |[B)X]
2.80x2 60 mm (35x28); 32-bit, 2K

5

10

Figura 36 — Segmentagdo das imagens obtidas utilizando os filtros adicionais.

6.2.2.1.3 Avaliagéo do Cateter e Guia

O Grafico abaixo demonstra a variagdo percentual do Contraste e da Relagao

Sinal Ruido (RSR) de Baixo Contraste das imagens adquiridas utilizando-se os filtros

adicionais em relacédo a imagem de referéncia.
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Grafico 28 — Variagdo percentual do contraste na imagem do cateter e RSR de baixo contraste versus
indice de filtragdo adicional.
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Foi realizada utilizando-se as imagens do dispositivo de resolugao espacial

avaliado com o software ImageJ.

A melhor resolugao espacial em todas as aquisi¢des foi a do oitavo grupo.

6.2.2.1.5 Avaliacéo da Escala de Contraste

Tabela 15 — Valor médio dos pixels de cada degrau para cada indice de filtragdo adicional.

indice de filtragao

adicional / Degrau 2 3 4 5 6 / 8 9 10
1 116,493 113,032 104,744 98,526 90,736 81,371 72,169 65,194 59,018 52,062
2 116,55 113,36 104,891 98,427 81,339 89,981 72,343 65,453 59,254 52,404
3 117,112 114,081 105,126 98,956 90,874 82,193 72,671 66,334 60,253 53,076
4 116,041 113,311 104,763 98,3 90,307 81,733 72,35 65,761 59,757 53,035
5 115,629 112,664 104,411 98,601 90,476 81,785 72,583 66,161 59,937 53,081
6 115,069 112,466 105,168 99,149 92,086 83,439 73,691 67,121 61,163 54,366
7 114,376 112,155 104,385 98,821 91,24 82,727 73,26 66,565 60,091 53,09
8 114,376 112,331 104,661 98,929 91,923 83,223 73,311 66,478 60,233 53,923
9 115,5 113,549 106,067 100,562 93,093 84,559 75,776 68,432 61,992 55,479
10 114,506 112,991 105,103 99,545 92,307 83,763 74,423 67,629 60,637 53,648
11 116,378 113,289 106,023 100,633 93,972 85,485 76,453 68,95 62,469 55,316
12 115,321 112,257 105,349 99,694 93,222 84,224 75,367 67,733 61,375 54,299
13 115,727 112,566 105,752 100,303 93,913 85,965 76,666 69,057 62,693 55,033
14 115,457 112,48 105,513 99,963 93,685 85,046 76,113 69,115 61,797 55,008
15 115,631 112,993 106,083 100,925 94,474 86,189 77,115 69,659 62,921 55,611
Tabela 16 — Diferencga entre os degraus adjacentes (contraste) para cada indice de filtrag&o adicional.
Indice de filtragéo
adicional / Contraste  1-2 2-3 3-4 4-5 5-6 6-7 7-8 8-9 9-10
1 3,461 8,288 6,218 7,79 9,365 9,202 6,975 6,176 6,956
2 319 8,469 6,464 17,088 -8,642 17,638 6,89 6,199 6,85
3 3,031 895 6,17 8,082 8681 9522 6,337 6,081 7,177
4 2,73 8548 6,463 7,993 8,574 9,383 6,589 6,004 6,722
5 2,965 8,263 5,81 8,125 8,691 9,202 6,422 6,224 6,856
6 2603 7,298 6,019 7,063 8,647 9,748 6,57 5958 6,797



(cont. Tabela 16)
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Contraste/

';‘iﬁi:‘;édoe 12 23 34 45 56 67 78 89 910

adicional
7 2221 7,77 5564 7,581 8513 9467 6,695 6474 7,001
8 2,045 7,67 5732 7,006 87 9912 6833 6245 631
9 1951 7482 5505 7,460 8534 8783 7,344 644 6513
10 1515 7,888 5558 7,238 8544 934 6794 6992 6,989
11 3,080 70266 539 6,661 8487 9032 7,503 6481 7,153
12 3,064 6,908 5655 6472 80998 8857 7,634 6358 7,076
13 3161 6,814 5449 639 7,948 9299 7,609 6364 7,66
14 2977 6967 555 6278 8639 8933 6998 7,318 6,789
15 2638 691 5158 6451 8285 9074 7456 6738 7,31

O Contraste foi definido como a diferenga de densidade entre degraus

adjacentes para cada um dos indices de filtragao adicional.
Grafico do Grupo |1 (1, 2, 3,4 e 5).

Grafico 29 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.
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Grafico do Grupo Il (1, 6, 7, 8, 9, 10).

10
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Grafico 30 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

Gréfico do Grupo Il (1, 11, 12, 13, 14 e 15).

indice da filtragdo
adicional
10 —m—1 —v—13
. e 11 14
9 12—+ 15
8 -
4 v
7- A
Q J
"E 4
S 5
4 4
3
2 T T T T T T T T T 1
0 2 4 6 8 10

indice das diferengas dos degraus

Grafico 31 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

6.2.2.2 Resultados das Dosimetrias

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente (TKEP) para

cada filtracao adicional.
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Grafico 32 — TKEP versus indice de filtracdo adicional.

Gréafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada do Detector Plano para cada

filtracdo adicional.
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Grafico 33 — TKEDP versus indice de filtragéo adicional.

Grafico da Taxa de Kerma no Ar a 70 cm na posicdo do médico

hemodinamicista para cada filtragdo adicional.
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Grafico 34 — TK70 versus indice de filtragdo adicional.

6.2.2.3 Figura de Mérito

Grafico (RSR*)/TKEP para cada filtragdo adicional.
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Grafico 35 — Razédo da RSR ao quadrado pela TKEP versus o indice de filtragdo adicional.

6.2.2.4 Aquecimento do Tubo de Raios X

A Tabela abaixo, foi obtida a partir das referéncias do item 3.8.1.



Tabela 17 — Percentual de aquecimento adicional para cada filtragao adicional.
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FLUOROSCOPIA GRAFIA

indice de Percentual de Percentual de
filtracdo kV mA w HU aquecimento kV mA ms w HU aquecimento
adicional adicional (%) adicional (%)

1 67 15 1005,00 1407,00 0,00 68 407 5 2075,70 2905,98 0,00

2 67 15,1 1011,70 1416,38 0,67 68 394 5 2009,40 2813,16 -3,19

3 68 15,7 1067,60 1494,64 6,23 68 394 5 2009,40 2813,16 -3,19

4 68 15,7 1067,60 1494,64 6,23 69 420 5 2173,50 3042,90 4,71

5 69 16,2 1117,80 1564,92 11,22 69 442 5 2287,35 3202,29 10,20

6 70 16,9 1183,00 1656,20 17,71 69 456 5 2359,80 3303,72 13,69

7 70 17,1 1197,00 1675,80 19,10 69 456 5 2359,80 3303,72 13,69

8 71 17,5 1242,50 1739,50 23,63 69 469 5 2427,08 3397,91 16,93

9 71 17,8 1263,80 1769,32 25,75 69 495 5 2561,63 3586,28 23,41

10 71 18 1278,00 1789,20 27,16 69 495 5 2561,63 3586,28 23,41

11 72 18,7 1346,40 1884,96 33,97 71 522 5 2779,65 3891,51 33,91

12 73 19,1 1394,30 1952,02 38,74 71 516 5 2747,70 3846,78 32,37

13 73 19,3 1408,90 1972,46 40,19 72 522 5 2818,80 3946,32 35,80

14 73 19,6 1430,80 2003,12 42,37 73 534 5 2923,65 4093,11 40,85

15 74 20 1480,00 2072,00 47,26 75 554 5 3116,25 4362,75 50,13

6.3 Equipamento de Hemodindmica do ICOR

6.3.1 Grafia

6.3.1.1 Resultados das Imagens

As medidas realizadas nas imagens foram adquiridas com o software ImageJ.

6.3.1.1.1 Avaliagédo da Relagao Sinal Ruido (RSR)

Grafico RSR para cada filtragédo adicional.
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Grafico 36 — Grafico RSR versus indice de filtragéo adicional.

6.3.1.1.2 Avaliagdo da Imagem através de Segmentag¢ao por Threshold

Os numeros das imagens referem-se ao indice de filtragdo adicional.
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Figura 37 — Segmentagdo das imagens obtidas utilizando os filtros adicionais.

6.3.1.1.3 Avaliagédo do Cateter e Guia

O Grafico abaixo demonstra a variagdo percentual do Contraste e da Relagao
Sinal Ruido (RSR) de Baixo Contraste das imagens adquiridas utilizando-se os filtros

adicionais em relacédo a imagem de referéncia.
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Grafico 37 — Variagdo percentual do contraste na imagem do cateter e RSR de baixo contraste versus
indice de filtragdo adicional.



6.3.1.1.4 Avaliacao da Resolucao Espacial
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Foi realizada utilizando-se as imagens do dispositivo de resolugao espacial

avaliado com o software ImageJ.

A melhor resolugao espacial em todas as aquisigdes foi a do sétimo grupo.

6.3.1.1.5 Avaliacédo da Escala de Contraste

Tabela 18 — Valor médio dos pixels de cada degrau para cada indice de filtragdo adicional.

indice de filtragao

adicional / Degrau 2 ° 4 ° ° ! 8 ° 10

1 56,829 49,045 43,435 37,164 32,228 28,184 24,748 22,141 20,12 18,441
2 56,123 48,548 43,014 36,65 31,807 27,941 24,472 22,093 19,875 18,213
3 57,323 49,569 44,04 37,932 32,943 29,025 25,466 22,827 20,508 18,868
4 57,946 50,317 44,793 38,72 33,635 29,648 26,128 23,489 21,151 19,243
5 58,464 50,953 45,875 39,855 34,983 31,03 27,299 24,527 21,994 19,817
6 58,987 51,481 46,24 40,221 35,209 31,287 27,669 24,734 22,184 20,107
7 59,328 52,163 46,787 40,842 35,759 31,903 28,262 25,145 22,631 20,501
8 59,115 52,061 46,727 40,785 35,851 31,917 28,224 25,381 22,654 20,527
9 59,335 52,103 47,191 41,169 36,28 32,138 28,469 25,651 22,822 20,735
10 60,163 53,193 48,235 42,357 37,363 33,448 29,668 26,599 23,679 21,491
11 59,685 53,025 47,905 42,049 37,317 33,206 29,741 26,723 23,888 21,527
12 59,91 53,297 48,029 42,501 37,549 33,637 29,963 26,942 24,091 21,614
13 61,282 54,318 49,665 43,651 38,773 34,733 30,881 27,773 24,928 22,426
14 60,337 53,671 48,947 43,283 38,459 34,371 30,56 27,537 24,685 22,198
15

Tabela 19 — Diferencga entre os degraus adjacentes (contraste) para cada indice de filtrag&o adicional.

indice de filtraggo adicional

/ Contraste

2-3

3-4

4-5

5-6

6-7

7-8

8-9

9-10

1

a A WO N

7,784 5,61

6,271 4,936
7,575 5,534 6,364 4,843
7,754 5,529 6,108 4,989
7,629 5,524 6,073 5,085
7,511 5,078 6,02 4,872

4,044
3,866
3,918
3,987
3,953

3,436 2,607 2,021 1,679
3,469 2,379 2,218 1,662

3,559 2,639 2,319

1,64

3,52 2,639 2,338 1,908
3,731 2,772 2,533 2177



(cont. Tabela 19)
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indice de filtrag&o adicional

| Contraste - 23 34 45 56 6-7 78 89 910
6 7,506 5,241 6,019 5,012 3,922 3,618 2,935 2,55 2,077
7 7,165 5,376 5,945 5,083 3,856 3,641 3,117 2,514 2,13
8 7,054 5,334 5942 4,934 3,934 3,693 2,843 2,727 2,127
9 7,232 4,912 6,022 4,889 4,142 3,669 2,818 2,829 2,087
10 6,97 4,958 5,878 4,994 3915 3,78 3,069 2,92 2,188
11 6,66 5,12 5,856 4,732 4,111 3,465 3,018 2,835 2,361
12 6,613 5,268 5,628 4,952 3,912 3,674 3,021 2,851 2,477
13 6,964 4,653 6,014 4,878 4,04 3,852 3,108 2,845 2,502
14 6,666 4,724 5,664 4,824 4,088 3,811 3,023 2,852 2,487
15 7,784 5,61 6,271 4,936 4,044 3,436 2,607 2,021 1,679

O Contraste foi definido como a diferengca de densidade entre degraus

adjacentes para cada um dos indices de filtragao adicional.
Grafico do Grupo 1 (1, 2, 3,4 e 5).

Grafico 38 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.
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Grafico do Grupo Il (1, 6, 7, 8, 9, 10).
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Grafico 39 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

Gréfico do Grupo Il (1, 11, 12, 13, 14 e 15).
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Grafico 40 — Contraste versus indice de diferenga dos degraus.

6.3.1.2 Resultados das Dosimetrias

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente (TKEP) para

cada filtragao adicional.
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Grafico 41 — TKEP versus indice de filtracdo adicional.

Grafico da Taxa de Kerma no Ar na Entrada do Tubo Intensificador de

Imagens para cada filtragdo adicional.
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Grafico 42 — TKEII versus indice de filtracdo adicional.

Grafico da taxa de Kerma no Ar a 70 cm na posicdo do médico

hemodinamicista para cada filtragdo adicional.



TKTO (MGyih)

—B—Taxa de Kermanoara 70 cm

am -
na diregéo do médico hem odinamicists - TH70
2.5 - H“l\\
[ ]
Tm
T
208 .
1.5 4
1.8 ._.__,._l—l
l—o—l-'_"-_'_.
0.5 -
T T T T T T T T T T T T T T 1
z ! E ] 10 12 1 1E

indice da filtracdo adicional

Grafico 43 — TK70 versus indice de filtragdo adicional.

6.3.1.3 Figura de Mérito

Grafico (RSR*)/TKEP para cada filtragéo adicional.
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Grafico 44 — Razéo da RSR ao quadrado pela TKEP versus o indice de filtragdo adicional.

6.3.1.4 Aquecimento do Tubo de Raios X:

A Tabela abaixo, foi obtida a partir das referéncias do item 3.8.1.
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Tabela 20 — Percentual de aquecimento adicional para cada filtragao adicional.
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GRAFIA

Percentual de

Indice de filtragao adicional kV. mA ms w HU aquecimento

adicional (%)
1 62 337 5 1567,05 2193,87 0,00
2 62 343 5 1594,95 2232,93 1,78
3 63 355 5 1677,38 2348,33 7,04
4 64 365 5 1752,00 2452,80 11,80
5 65 378 5 1842,75 2579,85 17,59
6 65 385 5 1876,88 2627,63 19,77
7 65 400 5 1950,00 2730,00 24,44
8 65 407 5 1984,13 2777,78 26,62
9 66 412 5 2039,40 2855,16 30,14
10 66 425 5 2103,75 2945,25 34,25
11 68 442 5 2254,20 3155,88 43,85
12 68 448 5 2284,80 3198,72 45,80
13 69 458 5 2370,15 3318,21 51,25
14 69 465 5 2406,38 3368,93 53,56




7 CONCLUSOES

7.1 Equipamento de Hemodinamica do HUSM
7.1.1 Fluoroscopia
O Grafico 45, abaixo, foi obtido com os percentuais da diferenca dos valores

de contraste , em baixo contraste, medidos no monitor utilizando o fotdbmetro, de

acordo com o Grafico 1.
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Grafico 45 — Percentual da diferenga de contraste (%) versus indice de filtracdo adicional.

Observa-se no Grafico 45, trés agrupamentos de dados: o primeiro, com
valores percentuais menores que 10%, engloba os indices 2, 3, 5, 6 e 7; 0 segundo,
com valores entre 10 e 20%, engloba os indices 4, 8, 9, 10, 11, 12 e terceiro, com
valores acima de 20%, engloba os indices 13, 14 e 15.

Analisando os Graficos 5 e 6, TKEP (radiacdo no campo primario) e TKEII
(radiagcdo transmitida) respectivamente, observa-se que no caso dos filtros de
Aluminio ocorre a retirada de fotons de baixas energias pelo filtro e,
consequentemente, o CAE, para manter a quantidade de fétons que chega até o TII,
ajusta a tensdo, corrente ou ambas. Aumenta, assim, o numero de fétons com

maior energia que atinge a camara de ionizagcdo. Quando se adiciona o filtro de
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Cobre, esta-se retirando um numero mais substancial de fétons de menor energia,
endurecendo ainda mais os espectros, fazendo com que os fétons tenham maior
probabilidade de atravessar a camara de ionizagdo sem interagir, reduzindo ainda
mais a TKEP e TKEII.

O Grafico 7, TK70 (radiacédo espalhada), apresenta um comportamento
diferenciado dos outros, pois quando adiciona-se os filtros de Aluminio, ocorre um
aumento da Taxa de Kerma no Ar a 70 cm na direcdo do médico hemodinamicista.
Isto ocorre devido ao aumento da tensdo ou corrente, ou ambas pelo CAE, ao
adicionar-se os filtros. Quando se adiciona os filtros de Aluminio aumenta-se o
numero de fétons com maior energia, com isto, aumenta-se a probabilidade de
ocorrer efeito Compton. Ja, quando se adiciona os filtros de Cobre, o corte de fétons
€ maior, o endurecimento do feixe também, aumentando a probabilidade dos fétons
atravessarem a estrutura sem interagir.

A partir da analise dos Graficos 2, 3 e 4 observa-se que a variacdo de
contraste para os degraus, do dispositivo em degraus de Aluminio, para diversos
filtros adicionais n&o foi significativa, o que permite afirmar que este ndo € um
parametro para a decisao do filtro.

Na avaliacdo da resolucao espacial, todos os filtros permitiram a resolugcéo do
sexto grupo, ndo havendo alteragdo da resolugdo espacial ao adicionarem-se 0s
filtros. Ver item 5.4.1 € 6.1.2.1.4.

Na analise do Grafico 8, a Razado do Contraste pela TKEP para os diferentes
filtros adicionais, observa-se que para as filtracées adicionais de 0,29 mm Cu mais 1
mm de Al, 0,58 mm de Cu, 0,58 mm Cu mais 1 mm de Al e 0,58 mm Cu mais 4 mm
Al obteve-se os maiores valores, demonstrando a eficiéncia da RSR em relacao a
Taxa de Kerma.

Na analise do Grafico 45, observa-se que o indice de filtracao adicional 7 que
representa 0,29 mm de Cu mais 1 mm de Al apresenta a menor variacido de
contraste com a menor TKEP. Portanto, este filtro adicional é o indicado para os

procedimentos de fluoroscopia do HUSM.

7.1.2 Grafia

Analisando o Grafico 9 observa-se que houve variagcbes na RSR com a

adicao dos filtros, sendo o valor maximo para 4 mm de Aluminio ou indice de
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filtragcdo adicional 5.

As imagens segmentadas por threshold, demonstraram a correspondéncia
dos valores de RSR e nivel de ruido das imagens. Onde se observa que as
melhores imagens foram correspondentes aos indices de filtragao adicional 2, 3, 4,
5,8,9, 10, 11, 12 e 13. Ver a Figura 34, pagina 85.

Na avaliacdo da resolucao espacial, todos os filtros permitiram a resolugcéo do
sexto grupo, ndo havendo alteragdo da resolugao espacial ao adicionarem-se 0s
filtros.

A partir da analise dos Graficos 11, 12 e 13 observa-se que a variacao de
contraste para a diferenga dos degraus quando adicionou-se filtros reduziu para os
degraus iniciais (menor espessura) e aumentou para os finais (maior espessura), o
que era esperado devido ao endurecimento do feixe. Novamente, pode-se afirmar
que este ndo é um parametro para a decisao do filtro.

Da mesma forma que na fluoroscopia, as TKEP e TKEIl reduziram com o
aumento da filtragdo, de acordo com os Gréficos 14 e 15, respectivamente.

O comportamento do Grafico 16, TK70 foi idéntico ao da fluoroscopia (Grafico
7).

Analisando a Figura de Mérito, Grafico 17, observa-se que para as filtragdes
adicionais de 0,58 mm Cu, 0,58 mm de Cu mais 1 mm Al e 0,58 mm Cu mais 2 mm
de Al, indices 11, 12 e 13 respectivamente, obteve-se o melhor resultado.

Com base no Grafico 10, observa-se que os indices de filtragdo adicional 8
(Contraste = 15,26% e RSR = 10,43%), 9 (Contraste = 13,52% e RSR = 15,79%) e
10 (Contraste = 18,20% e RSR = 15,39%), correspondentes a 0,29 mm de Cu mais
2 mm Al, 0,29 mm Cu mais 3 mm Al e 0,29 mm Cu mais 4 mm Al, apresentam os
valores percentuais de variagdo entre 10% e 20% do contraste na imagem do
cateter e RSR. Os valores abaixo de 10% apresentaram reducdées menos
significativas e, os maiores que 20%, apresentaram altas perdas na qualidade de
imagem.

Os indices 11, 12 e 13 apresentaram o melhor valor de Figura de Mérito,
entretanto, houve uma perda significativa no contraste do cateter. Para os indices 8,
9 e 10 houve uma expressiva reducao de dose com valores aceitaveis de perda de

contraste e aumento do ruido.
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7.1.3 Conclusoes

Assim, de acordo com os resultados obtidos pode-se afirmar que para o modo
fluoroscopia para o equipamento do HUSM, a melhor filtragdo adicional € de 0,29
mm de Cu mais 1 mm de Al, correspondendo ao indice de filtragéo 7.

A aplicagéo deste filtro permitira uma redugédo na Taxa de Kerma no Ar na
Entrada da Pele do Paciente de 55,89% e uma reducido da Taxa de Kerma no Ar a
70 cm de distancia na direcdo do médico hemodinamicista de 38,8%. Ver Grafico 5,
pagina 82 e Grafico 7, pagina 83.

No modo grafia, obteve-se como filtros resultantes de 0,29 mm de Cu mais 2
mm Al, 0,29 mm Cu mais 3 mm Al e 0,29 mm Cu mais 4 mm Al, correspondendo aos
indices de filtracdo 8, 9 e 10. A aplicacao destes filtros permitira uma reducao na
Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente de 80,3%, 81,69% e 82,87%,
respectivamente e, na Taxa de Kerma no Ar a 70 cm de distancia na diregdo do
meédico hemodinamicista de 68,55%, 68,16% e 66,67%.

Conforme Tabela 12, item 6.1.2.4, o aquecimento adicional do tubo de raios
X, calculado teoricamente, para a filtracao de indice 7, correspondente 0,29 mm Cu
e 1 mm Al sera de 18,51% (766,50 HU) no modo fluoroscopia. No modo grafia sera
de 22,22% (2.232,93 HU), 25,78% (2.298,03 HU) e 28,63% (2.350,11 HU), para os
indices de filtragao adicional 8, 9 e 10, respectivamente.

Para o modo grafia optar-se-a pelo filtro de 0,29 mm Cu mais 2 mm Al, que

gera o menor aquecimento, correspondente ao indice de filtragdo adicional 8.

7.2 Equipamento de Hemodinamica do HEMOCOR

7.2.1 Fluoroscopia

Analisando o Grafico 18 observa-se que houve variacbes na RSR com a
adicao dos filtros, sendo os valores para 3 mm de Al, 4 mm de Al, 0,28 mm de Cu
mais 2 mm de Al e 0,58 mm de Cu mais 2 mm de Al, representados pelos indices de
filtracdo adicional 4, 5, 8 e 13, apresentaram valores acima do valor de referéncia.
Para os indices de filtracdo adicional 2 € 9 de 1 mm Al € 0,29 mm de Cu mais 3 mm

de Al, respectivamente, o valor de RSR esta proximo ao valor de referéncia.
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As imagens segmentadas por threshold, demonstraram a correspondéncia
dos valores de RSR e nivel de ruido das imagens. Onde se observa que as
melhores imagens foram correspondentes aos indices de filtragao adicional 2, 4, 5,
8, 9 e 13, conforme a Figura 35.

Na avaliacdo da resolucao espacial, todos os filtros permitiram a resolugéo do
oitavo grupo, ndo havendo alteragdo da resolugdo espacial ao adicionarem-se os
filtros. Ver item 5.4.1 € 6.2.1.1.4.

A partir da analise dos Graficos 20, 21 e 22 observa-se que a variacao de
contraste para os degraus quando se adicionou filtros reduziu para os degraus
iniciais (menor espessura) e aumentou para os finais (maior espessura), o que era
esperado devido ao endurecimento do feixe. Novamente, pode-se afirmar que este
nao é um parametro para a decisao do filtro.

Os Graficos 23 e 24 correspondentes a TKEP e TKEDP respectivamente,
demonstram a sua redugéo com o aumento da filtragao.

O Gréfico 25, TK70 (radiagdo espalhada) apresenta um comportamento
diferenciado dos outros dois (Graficos 23 e 24), conforme discutido no item 7.1.1.
Apresenta, entretanto, um comportamento semelhando ao fornecido pelo
equipamento do HUSM (Grafico 7).

Analisando a Figura de Mérito, Grafico 26, observa-se que para as filtragdes
adicionais de 0,29 mm Cu mais 2 mm Al, 0,29 mm Cu mais 3 mm Al e 0,58 mm Cu
mais 2 mm de Al, indices 8, 9 e 13 respectivamente, obteve-se o melhor resultado.

Com base no Grafico 19, observa-se que os indices de filtragdo adicional 7
(Contraste = 13,86% e RSR = 6,65%), 8 (Contraste = 10,88% e RSR = -6,91%),
correspondentes a 0,29 mm de Cu mais 1 mm Al e 0,29 mm Cu mais 2 mm Al,
apresentam os valores percentuais de variagao entre 10% e 15% do contraste na
imagem do cateter e RSR. Os valores abaixo de 10% apresentaram redugdes
menos significativas e, os maiores que 20%, apresentaram altas perdas na
qualidade de imagem.

O indice de filtracdo adicional 8, que representa 0,29 mm Cu mais 2 mm Al,
apresenta o melhor resultado global, com uma perda de 10,88% no Contraste, um
ganho de 6,91% na RSR.

7.2.2 Grafia

Analisando o Grafico 27 observa-se que houve variacbes na RSR com a
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adicao dos filtros, sendo os valores maximos de 2 mm Al e 0,58 mm Cu ou indices
de filtracao adicional 3 e 11, respectivamente. Os indices de filtracdo adicional 2, 4,
5 e 8, mantiveram seus valores de RSR préximos ao valor de referéncia.

As imagens segmentadas por threshold, demonstraram a correspondéncia
dos valores de RSR e nivel de ruido das imagens. Observa-se que as melhores
imagens foram correspondentes aos indices de filtragao adicional 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8,
10, 11, 12 e 13, conforme Figura 36.

Na avaliacdo da resolucao espacial, todos os filtros permitiram a resolugéo do
oitavo grupo, ndo havendo alteragdo da resolugdo espacial ao adicionarem-se os
filtros. Ver item 5.4.1 € 6.2.2.1.4.

A partir da analise dos Graficos 29, 30 e 31 observa-se que a variacao de
contraste para os degraus quando se adicionou filtros reduziu para os degraus
iniciais (menor espessura) e aumentou para os finais (maior espessura), o que era
esperado devido ao endurecimento do feixe. Novamente, pode-se afirmar que este
nao é um parametro para a decisao do filtro.

Os Graficos 32 e 33 correspondentes a TKEP e TKEDP respectivamente,
demonstram a sua redugdo com o aumento da filtrago.

O Gréfico 34, TK70 (radiagado espalhada) apresenta um comportamento
diferenciado dos outros dois (Graficos 32 e 33), conforme discutido no item 7.1.1.
Apresenta, entretanto, um comportamento semelhando ao fornecido pelo
equipamento do HUSM (Grafico 7).

Analisando a Figura de Mérito, Grafico 35, observa-se que para as filtragdes
adicionais de 0,58mm Cu, 0,58 mm Cu mais 1 mm Al e 0,58 mm Cu mais 2 mm de
Al, indices 11, 12 e 13 respectivamente, obteve-se o melhor resultado.

Com base no Grafico 28, observa-se que os indices de filtragdo adicional 6
(Contraste =13,17% e RSR = 11,96%), 7 (Contraste = 10,47% e RSR = 13,19%) e 8
(Contraste = 15,00% e RSR = 4,22%) correspondentes a 0,29 mm de Cu, 0,29 mm
Cu mais 1 mm Al e 0,29 mm Cu mais 2 mm Al, apresentam os valores percentuais
de variagéo entre 10% e 15% do contraste na imagem do cateter e RSR. Os valores
abaixo de 10% apresentaram redugdes menos significativas e, os maiores que 20%,
apresentaram altas perdas na qualidade de imagem.

O indice de filtracdo adicional 8, que representa 0,29 mm Cu mais 2 mm Al,
apresenta o melhor resultado global, com uma perda de 15,00% no Contraste, um
ganho de 4,22% na RSR.
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7.2.3 Conclusoes

Assim, de acordo com os resultados obtidos pode-se afirmar que para o modo
fluoroscopia e grafia para o equipamento do HEMOCOR, a melhor filtragdo adicional
€ de 0,29 mm Cu mais 2 mm de Al, correspondendo ao indice de filtragéo 8.

No modo fluoroscopia, a aplicacao deste filtro permitira uma reducao na Taxa
de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente de 48,81% e uma redug¢do da Taxa
de Kerma no Ar a 70 cm de distancia na direcao do médico hemodinamicista de
23,91%.

Ja, no modo grafia, a aplicagao destes filtros permitira uma redugcédo na Taxa
de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente de 72,53% e na Taxa de Kerma no
Ar a 70 cm de distancia na diregcao do médico hemodinamicista de 52,30%.

Conforme Tabela 17, o aquecimento adicional do tubo de raios X, calculado
teoricamente, para a filtracdo de indice 8, correspondente 0,29 mm Cu e 2 mm Al
sera de 23,63% (1.739,50 HU) no modo fluoroscopia e de 16,93% (3.397,91 HU)
para o modo grafia.

A quantidade de calor gerada por este tubo de raios X durante as exposi¢des
no modo fluoroscopia e grafia séo elevadas, pois, o equipamento esta programado
para operar no modo alta definicdo. Indica-se o0 uso do modo normal, possibilitando

assim a aplicagao da filtragdo adicional com maior seguranga do tubo de raios X.

7.3 Equipamento de Hemodinamica do ICOR

7.3.1 Fluoroscopia

Nao foi possivel coletar informagdes neste modo, pois o equipamento nao

gera imagens DICOM, nem mantém a ultima imagem no monitor.

7.3.2 Grafia

Analisando o Grafico 36 observa-se que houve variacbes na RSR com a
adicao dos filtros, sendo os valores maximos de 2 mm Al e 3 mm Al ou indices de
filtracdo adicional 3 e 4, respectivamente. Os indices de filtracdo adicional 2, 5, 7 e

12, mantiveram seus valores de RSR préximos ao valor de referéncia.
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As imagens segmentadas por threshold, demonstraram uma boa qualidade
em todas as filtragbes adicionais conforme a Figura 37.

Na avaliacdo da resolucao espacial, todos os filtros permitiram a resolucao do
sétimo grupo, ndo havendo alteragdo da resolugdo espacial ao adicionarem-se 0s
filtros. Ver item 5.4.1 € 6.3.1.1.4.

A partir da analise dos Graficos 38, 39 e 40 observa-se que a variacao de
contraste para os degraus quando se adicionou filtros reduziu para os degraus
iniciais (menor espessura) e aumentou para os finais (maior espessura), o que era
esperado devido ao endurecimento do feixe. Novamente, pode-se afirmar que este
nao é um parametro para a decisao do filtro.

Os Graficos 41 e 42 correspondentes a TKEP e TKEIl respectivamente,
demonstram a sua redugdo com o aumento da filtragéo.

O Gréfico 43, TK70 (radiagado espalhada) apresenta um comportamento
diferenciado dos outros dois (Graficos 41 e 42), conforme discutido no item 7.1.1.
Apresenta, entretanto, um comportamento semelhando ao fornecido pelo
equipamento do HUSM (Grafico 7).

Analisando a Figura de Mérito, Grafico 44, observa-se que para as filtragdes
adicionais de 0,58 mm Cu, 0,58 mm Cu mais 1 mm Al, 0,58 mm Cu mais 2 mm de Al
e 0,58 mm Cu mais 3 mm Al, indices 11, 12, 13 e 14 respectivamente, obteve-se o
melhor resultado.

Com base no Gréafico 37, observa-se que os indices de filtragdo adicional 10
(Contraste = 15,56% e RSR = 16,08%), 11 (Contraste = 18,03% e RSR = 17,86%), 13
(Contraste = 16,90% e RSR = 7,48%) e 14 (Contraste = 18,00% e RSR = 5,53%)
correspondentes a 0,29 mm de Cu mais 4 mm Al, 0,58 mm Cu, 0,58 mm Cu mais 2
mm Al e 0,58 mm Cu mais 3 mm Al, apresentam os valores percentuais de variagao
maiores que 20% gerando perdas na qualidade de imagem. Todos os outros
apresentaram variagées menores que 10% do contraste na imagem do cateter e RSR

O indice de filtracao adicional 12, que representa 0,58 mm Cu mais 1 mm Al,
apresenta o melhor resultado global de imagem, com uma perda menor que 10,00%
no Contraste e RSR.

7.3.3 Conclusdes

Assim, de acordo com os resultados obtidos pode-se afirmar que para o modo
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fluoroscopia e grafia para o equipamento do ICOR, a melhor filtragdo adicional é de
0,58 mm Cu mais 1 mm de Al, correspondendo ao indice de filtragdo 12.

No modo grafia, a aplicagado destes filtros permitird uma redugdo na Taxa de
Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente de 87,27% e na Taxa de Kerma no Ar
a 70 cm de distancia na dire¢ao do médico hemodinamicista de 75%.

Conforme Tabela 20, o aquecimento adicional do tubo de raios X, calculado
teoricamente, para a filtragao de indice 12, correspondente 0,58 mm Cu e 1 mm Al
sera de 45,80% (3.198,72 HU) no modo grafia.

A quantidade de calor gerada por esta filtragdo adicional esta muito elevada
portanto, propdem-se uma filtragdo adicional de 0,29 mm Cu, representado pelo
indice 6. Esta filtragdo proporciona um aquecimento adicional de 19,77% (2627,63
HU), uma variacdo de Contraste no cateter e RSR de Baixo Contraste de 3,04% e
7,43%, respectivamente. Ainda, para esta filtracdo adicional havera uma reducao
Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente de 75,32% e na Taxa de
Kerma no Ar a 70 cm de distadncia na direcdo do médico hemodinamicista de
63,11%.

7.4 Dosimetria Pessoal

Utilizando as TK70 de 0,34 mGy/h (Grafico 7, pagina 83) e 0,88 mGy/h
(Gréfico 16, pagina 90) referentes aos filtros de indice de filtragdo adicional 7 para

fluoroscopia e 8 para grafia, respectivamente, teremos:

TK 70,5, (mGy/h) = (0,34 x f} + (0,88 x l}
FLUOR.

GRAFIA

TK 70,07, (mGy /1) =0,27+0,18 = 0,45mGy / h

Conforme calculado anteriormente, o Fator de Relagdo=1,5mSv/mGy, 0 que
permite calcular a Dose efetiva (mSv).
Taxa Dose Efetiva(mSv/ h) = Fator de Relagdox TK 70 ..., (mGy / h)

Taxa Dose Efetiva(mSv/ h) =1,5mSv/ mGy x 0,45(mGy / h)
Taxa DoseEfetiva(mSv/ h) = 0,675mSv/h

Para os valores calculados de reducao total de dose efetiva, em
procedimentos clinicos houve uma redugao global de 55%.



7.5 Comparagoes entre os Equipamentos Estudados

De acordo com os Graficos 46 e 47, abaixo, percebe-se que 0s equipamentos
do HUSM e HEMOCOR fornecem praticamente a mesma TKEP na aquisigdo de
referéncia, tanto em fluoroscopia, quanto em grafia. No equipamento do HUSM e
ICOR para Grafia, ocorreu uma redug¢ao maior do que o equipamento do HEMOCOR
quando adicionou-se os filtros. Isto ocorre pois a filtracédo ja existente no
equipamento do HEMOCOR ¢é maior que dos outros equipamentos, implicando em

uma reducdo menor da quantidade de radiacdo ao inserir-se filtros adicionais, pelo

endurecimento do feixe.
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Grafico 46 — Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente no modo fluoroscopia para os diferentes
filtros adicionais e equipamentos avaliados.
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Grafico 47 — Taxa de Kerma no Ar na Entrada da Pele do Paciente no modo grafia para os diferentes
filtros adicionados e equipamentos avaliados.

No Grafico 48, para o modo fluoroscopia, observa-se que a TK70 € menor
para o equipamento do HEMOCOR, no primeiro grupo (indice 1 ao 5), mantendo-se

com diferengas semelhantes nos outros dois Grupos (6 ao 10) e (11 ao 15).
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Grafico 48 — Taxa de Kerma no Ar a 70 cm de distancia na dire¢do do médico hemodinamicista no
modo fluoroscopia para os diferentes filtros adicionados e equipamentos avaliados.
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No Grafico 49, a TK70 para Grafia, no equipamento do HEMOCOR é menor
do que no equipamento do HUSM e ICOR, no primeiro Grupo (indice 1 ao 6). Os
valores mantém-se praticamente iguais nos outros dois Grupos (indice 6 ao 10) e
(indice 11 ao 15).
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Grafico 49 — Taxa de Kerma no Ar a 70 cm de distancia na dire¢do do médico hemodinamicista no
modo grafia para os diferentes filtros adicionados e equipamentos avaliados.

No Grafico 50, observa-se a variagdo da RSR em relacdo ao indice de
filtragcdo adicional para cada equipamento de Hemodinamica. Pode-se observar que
o0 equipamento do ICOR possui um alto valor de RSR, devido ao elevado brilho

produzido por este equipamento.
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Grafico 50 — Variagéo da Relagéo Sinal Ruido (RSR) no modo grafia para os equipamentos avaliados.
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Devido ao elevado valor de RSR do equipamento do ICOR, os seus valores

de Figura de Mérito sdo superiores aos outros, conforme Grafico 51.
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Grafico 51 — Variagédo da Figura de Mérito no modo grafia para os equipamentos avaliados.

Na avaliacdo do Contraste do cateter e Resolugao espacial, conforme o

Grafico 52 e Tabela 21, respectivamente, o melhor resultado obtido foi do

HEMOCOR, produzindo valores superiores para todos os filtros.
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Grafico 52 — Variagéo do contraste, medido no cateter, no modo grafia para os equipamentos avaliados.
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Tabela 21 — Valores de Resolugdo Espacial para os equipamentos avaliados.

Modo Grafia | HUSM | HEMOCOR | ICOR

Resolugao Espacial (Grupos) ‘ 6 ‘ 8 ‘ 7

8. CONSIDERAGOES FINAIS

Como foi constatado os trés equipamentos de hemodindmica estudados
apresentaram reducgdes significativas das doses de radiagdo nos pacientes e nas
equipes médicas, com a utilizagao de filtros adicionais. Isto ocorreu sem prejuizo na
qualidade das imagens obtidas com o objeto simulador.

Esta constatacdo é ainda mais importante, na reducado das doses de radiagao
citadas, para os profissionais que atuam em mais de um desses servicos avaliados.

Como perspectiva de continuidade deste trabalho, pretende-se ampliar os
estudos na validagdo dos filtros propostos junto aos médicos hemodinamicistas.
Ainda, com o mesmo enfoque, pretende-se aplicar os filtros adicionais em outros
procedimentos de diagndstico médico que utilizam raios X, como em radiologia

convencional, mamografia, arcos cirurgicos, etc.
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ANEXOS

Anexo A — Protocolo de Controle de Qualidade.

A1. Sistema de Colimagao e Alinhamento do Eixo Central do Feixe de Raios x
Objetivos:  Avaliar o alinhamento do eixo central do feixe de raios X.

Avaliar a simetria da colimagéo.
Instrumentacgao:

(1) Dispositivo para teste de tamanho de campo.

(2) Dispositivo para teste de alinhamento do feixe.

(3) Trena.
Metodologia:
(1) Posicionar o equipamento em 0° em todas as orientacoes.
(2
(3
4

coincidam utilizando a sistema de fluoroscopia.

)
) Posicionar o ponto focal a 1m do tubo intensificador.

) Posicionar o dispositivo sobre o tubo intensificador (ou flat panel).
)

Centralizar o dispositivo de alinhamento de forma que as esferas

(5) Anotar o angulo de alinhamento.
(6) Colimar o campo de radiagao utilizando o sistema de fluoroscopia.
(7) Anotar a distancia em cada lado do dispositivo.
(8) Radiografia para gravar a imagem.
Interpretacéo dos resultados:

(1) A diferenca entre as dimensdes do campo de raios X e de sua imagem
deve ser < 3% da distancia fonte-receptor de imagem, nos eixos ortogonais.

(2) A soma dos modulos dessas diferengas deve ser < 4% da distancia fonte-
receptor de imagem.

(3) Se aimagem das duas esferas estiver dentro do menor circulo o angulo de
alinhamento sera inferior a 1,5°, se estiver entre o primeiro e o segundo circulo sera

menor que 3° e fora do segundo circulo maior de 3°.



134

A2. Ponto Focal
Objetivo: Avaliar as dimensdes do ponto focal.
Instrumentacgao:
(1) Padrao de barras.
(2) Suporte para padrao de barras.
(3) Chassi sem tela intensificadora.
Metodologia:
1) Posicionar o chassi carregado sobre a mesa.
2) Posicionar o suporte com o padrao de barras sobre o suporte.

(1)
(2)
(3) Ajustar a distancia foco-padrao de barras a 46 cm de distancia.
(4) Expor o filme no foco fino.

(5) Repetir para o foco grosso.

Interpretacéo dos resultados:

(1) Os valores devem ser condizentes com os especificados pelo fabricante.

A3. Minima distancia foco-pele
Objetivo: Verificar a menor distancia entre foco-pele.
Instrumentacgao:
(1) Trena.
Metodologia:
(1) Aproximar a mesa 0 maximo possivel.
(2) Registrar o valor da medida.
Interpretacéo dos resultados:
(1) Distancia foco-pele inferior a 38 cm.

A4. Teste de Alto Contraste
Objetivo: Verificar a resolugao de alto contraste do sistema fluoroscépico
Instrumentacgao:
(1) Dispositivo de alto contraste (MRA/CQ-08).
(2) Placas de Aluminio.
(3) Trena.
Metodologia:
(1) Posicionar o dispositivo de teste o mais préximo do intensificador.
(2) Colimar a imagem somente na area do dispositivo.
(3) Verificar o kV e mA (Deve ser aproximadamente 55kV e 1mA, sem
atenuador).

(4) Anotar a malha mais resoluvel no centro.



(5) Anotar a malha mais resoluvel nas extremidades.

Interpretacéo dos resultados:

Diametro do Campo Resolugao Tipica
do Intensificador de (pl/mm)
Imagem (cm)
23 3,0
15 1,5
A5. Discriminagao de Baixo Contraste
Objetivo: Verificar a resolugao de baixo contraste do sistema fluoroscopico

Instrumentacgao:

(1) Dispositivo de baixo contraste (MRA/CQ-07)

(2) Trena.
Metodologia:

(
(
(
(
(

Interpretacéo dos resultados:

)
)
)
4) Anotar a menor resolugao.
)
s

1) Posicionar o dispositivo de teste a 30 cm do intensificador.
2) Colimar a imagem de forma a restringir a area dos furos.

3) Verificar o kV e mA (Deve ser aproximadamente 100kV e 2mA).

5) Repetir para outras magnificagoes.

Tamanho do Campo
do Intensificador de

Menor diametro

visualizado (mm)

Imagem (cm)
23a25 3,0
15a18 1,5
A6. Exatidao e reprodutibilidade da tensao do tubo
Objetivo: Avaliar a exatidao e a reprodutibilidade da tens&o do tubo de raios X.

Instrumentacgao:

135

(1) Medidor de kVp de leitura direta e calibrado, com incerteza maxima de 2%.
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(2) Trena.
Metodologia:
(1) Posicionar o medidor de kVp sobre a mesa ou sobre o suporte, alinhado
com o tubo de raios X.
(2) Ajustar a distancia foco-medidor recomendada pelo fabricante.
(3) Abrir o campo de luz, de forma que cubra toda area sensivel do medidor.
(4) Escolher quatro valores de kVp e trés valores de mA mais utilizados
clinicamente.
(5) Fazer uma série de quatro exposigdes para cada combinacgao de kVp com
mA.
(6) Anotar as medidas de kVp obtidas em cada série de medigdes.
Interpretacéo dos resultados:
(1) Exatidao: dentro de £10% .
(2) Reprodutibilidade: deve ser <10% .

A7. Camada Semi-Redutora (CSR)
Objetivo: Verificar a qualidade do feixe.
Instrumentacgao:
(1) Camara de ionizagao e eletrdmetro.
(2) Suporte para camara de ionizagao.

(3) Laminas de 0,1 mm, 0, 5 mm e 1 mm de espessura de aluminio.

Metodologia:

(1) Selecionar um valor de tensao igual a 80 kVp ajustando com as placas de
aluminio entre o medidor e o intensificador.

(2) Posicionar a camara de ionizagdo dentro do campo de radiagao,
centralizada em relagdo ao feixe de raios X, tal que a distancia tubo
intensificador-detector seja de 30 cm.

(3) Realizar a exposicao de forma a estabilizar a taxa de exposigao.

(4) Anotar o valor da leitura.

(5) Realizar novas exposigoes trocando a posigdo do atenuador de 0,5 mm
ou de 1,0 mm a meia distancia entre a camara de ionizacéo e o tubo, até
obter uma leitura de exposicao inferior a metade do valor inicial.

(6) Anotar todos os valores das leituras.
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(7) Retirar as l&minas de aluminio, realizar uma exposi¢cdo e anotar o
valor da leitura.

Interpretacéo dos resultados:

Tensao de CSR (mm Al)

pico (kVp) | Monofasico Trifasico
70 2,1 2,3
80 2,3 2,6
90 2,5 3,0
100 2,7 3,2
110 3,0 3,5
120 3,2 3,9
130 3,5 4,1

A8. Tempo acumulado de fluoroscopia
Objetivo: Verificar o acionamento do alarme sonoro apds o tempo selecionado.
Metodologia

(1) No inicio dos testes de controle de qualidade do equipamento, ajustar o
indicador de tempo de fluoroscopia no ponto inicial da escala.

(2) Selecionar um tempo acumulado de 5 minutos.

(3) Registrar o tempo indicado no equipamento no instante em que o alarme

sonoro for acionado.
Interpretacéo dos resultados:
(1) Verificar se o alarme sonoro foi acionado apos o tempo selecionado.

(2) O tempo acumulado ndo deve exceder 5 minutos sem que seja
reajustado.
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Anexo B — Protocolo de aquisicdo das imagens.

1) Posicéo antero-posterior com tubo de raios X embaixo da mesa.
2) Distancia Ponto Focal - TIl de 100 cm.
3) Posicionar o objeto simulador (item 4.2.5) de forma que a mesa fique a 30 cm da entrada

do TII utilizando um espagador.

i Objeto simulador
[CIEstrutura para espagamento

Figura 38 — Localizagc&o do objeto simulador

4) Selecionar o protocolo padrao de cateterismo cardiaco do Servigo (15 gps, Modo Normal,
Magnificagdo Maxima).

5) Expor o simulador no modo fluoroscopia, anotando os valores na Planilha 4 do Anexo C e
salvando as imagens quando possivel.

6) Expor o simulador no modo grafia, anotando os valores na Planilha 5 do Anexo C e
salvando as imagens quando possivel.

7) Adicionar uma placa de Aluminio na saida do tubo de raios X e executar o passo 5 e 6.

8) Realizar os passos 5, 6 e7 até atingir 4 mm de aluminio.

9) Substituir as placas de Aluminio por uma placa de Cobre e executar o passo de 5 e 6.

10) Adicionar a placa de Cobre, uma placa de 1 mm de Al na saida do tubo de raios X e
executar o passo 5 a 9 até atingir duas placas de cobre e 4 mm de Al.

B2. Protocolo de Dosimetria

Adquirir as medidas de exposi¢des nas camaras de ionizagdo 1, 2 e 3 nos modos
grafia e fluoroscopia para as diversas filtragdes adicionais. Ver item 4.2.1.
1) Posicéo antero-posterior com tubo de raios X embaixo da mesa.
2) Distancia Ponto Focal - TIl de 100 cm.
3) Posicionar o simulador de forma que a mesa fique a 30 cm da entrada do TII utilizando
espacador.
4) Posicionar a cadmara de ionizagdo niumero 1 a 1 cm da mesa, a numero 2 a 1 cm da
entrada do tubo intensificador de imagem e a camara de ionizagdo niumero 3 a 70 cm do
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simulador na posi¢cédo ocupada pelo médico hemodinamicista.

70 cm

Figura 39 — Posicdo de medida a 70 cm de distancia na diregdo do médico hemodinamicista

* i ] B Cimara de ionizagéo 1

B Cimara de ionizagso 2
I B Cimara de ionizagdod
T (| Objeto simulador
Il'_ I Wk ] [ IEstrutura para espagamento

J:_ - e
100cm

]
30 cm[

70 cm i =

|
- — - —
1

Figura 40 — Localizagao das camaras de ionizagao (vista lateral)

5) Expor 4 vezes o simulador no modo fluoroscopia, anotando os valores nas Planilhas 1, 2
e 3 do Anexo C.

6) Expor 4 vezes o simulador no modo grafia, anotando os valores nas Planilhas 1, 2 e 3 do
Anexo C.

7) Adicionar uma placa de Aluminio na saida do tubo de raios X e executar o passo 6 e 7.

8) Realizar os passos 6,7 e 8 até atingir 4 mm de aluminio.

9) Substituir as placas de Aluminio por uma placa de Cobre e executar o passode 6 e 7.

10) Adicionar a placa de Cobre, uma placa de 1 mm de Al na saida do tubo de raios X e
executar o passo 6 a 11 até atingir duas placas de Cobre e 4 mm de Al
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Anexo C — TKEP, TK70, TKIl ou TKDP, Fluoroscopia e Grafia.

PLANILHA 1 - TKEP

DATA: .
ELETROMETRO: Cl:
FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCO FINO ; FOCO GROSS~O
MAGNIFICACAO MAGNIFICACAO
PULSADO PULSADO
CONTINUO _ CONTINUO _
SEM FILTRACAO ADICIONAL SEM FILTRACAO ADICIONAL
kV mA TKEP kV mA TKEP
Tmm Al Tmm Al
kV mA TKEP kV mA TKEP
2mm Al 2mm Al
kV mA TKEP kV mA TKEP
3mm Al 3mm Al
kV mA TKEP kV mA TKEP
4mm Al 4mm Al
kV mA TKEP kV mA TKEP
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FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCO FINO y FOCO GROSS~O
MAGNIFICACAO MAGNIFICACAO

PULSADO PULSADO

CONTINUO CONTINUO
0,28 mm Cu 0,28 mm Cu

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,28mm Cu + 1mm Al 0,28mm Cu + 1mm Al

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,28mm Cu + 2mm Al 0,28mm Cu + 2mm Al

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,28mm Cu + 3mm Al 0,28mm Cu + 3mm Al

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,28mm Cu + 4mm Al 0,28mm Cu + 4mm Al

kV mA TKEP kV mA TKEP
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FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCOFINO FOCO GROSSO
MAGNIFICACAO MAGNIFICACAO

PULSADO PULSADO

CONTINUO CONTINUO
0,59 mm Cu 0,59 mm Cu

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,59 mm Cu + 1mm Al 0,59 mm Cu + 1mm Al

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,59 mm Cu + 2mm Al 0,59 mm Cu + 2mm Al

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,59 mm Cu + 3mm Al 0,59 mm Cu + 3mm Al

kV mA TKEP kV mA TKEP
0,59 mm Cu + 4mm Al 0,59 mm Cu + 4mm

kV mA TKEP kV mA TKEP




PLANILHA 2 — TK70

DATA: A
ELETROMETRO: Cl:
FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCO FINO ; FOCO GROSS~O
MAGNIFICACAO MAGNIFICACAO
PULSADO PULSADO
CONTINUO _ CONTINUO _
SEM FILTRACAO ADICIONAL SEM FILTRACAO ADICIONAL
kV mA TK70 kV mA TK70
Tmm Al Tmm Al
kV mA TK70 kV mA TK70
2mm Al 2mm Al
kV mA TK70 kV mA TK70
3mm Al 3mm Al
kV mA TK70 kV mA TK70
4mm Al 4mm Al
kV mA TK70 kV mA TK70
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FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCO FINO y FOCO GROSS~O
MAGNIFICACAO MAGNIFICACAO

PULSADO PULSADO

CONTINUO CONTINUO
0,28 mm Cu 0,28 mm Cu

kV mA TK70 kV mA TK70
0,28mm Cu + 1mm AlL 0,28mm Cu + 1mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
0,28mm Cu + 2mm Al 0,28mm Cu + 2mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
0,28mm Cu + 3mm Al 0,28mm Cu + 3mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
0,28mm Cu + 4mm Al 0,28mm Cu + 4mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
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FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCOFINO FOCO GROSSO
MAGNIFICACAO MAGNIFICACAO

PULSADO PULSADO

CONTINUO CONTINUO
0,59 mm Cu 0,59 mm Cu

kV mA TK70 kV mA TK70
0,59 mm Cu + 1mm Al 0,59 mm Cu + 1mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
0,59 mm Cu + 2mm Al 0,59 mm Cu + 2mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
0,59 mm Cu + 3mm Al 0,59 mm Cu + 3mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
0,59 mm Cu + 4mm Al 0,59 mm Cu + 4mm Al

kV mA TK70 kV mA TK70
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PLANILHA 3 — TKEIl OU TKDP

DATA:
ELETROMETRO: Cl:
FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCO FINO FOCO GROSSO
MAGNIFICAGCAO MAGNIFICAGAO
PULSADO PULSADO
CONTINUO CONTINUO
SEM FILTRACAO ADICIONAL SEM FILTRACAO ADICIONAL
kV mA TKEIl OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
Tmm Al Tmm Al
kV mA TKEIl OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
2mm Al 2mm Al
kV mA TKEIl OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
3mm Al 3mm Al
kv mA TKEII OU kv mA TKEII OU
TKDP TKDP
4mm Al 4mm Al
kV mA TKEIl OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP




FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCO FINO FOCO GROSSO
MAGNIFICAGCAO MAGNIFICAGAO
PULSADO PULSADO
CONTINUO CONTINUO
0,28 mm Cu 0,28 mm Cu
kV mA TKEIl OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,28mm Cu + 1mm AIL 0,28mm Cu + 1Tmm Al
kV mA TKEII OU kv mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,28mm Cu + 2mm Al 0,28mm Cu + 2mm Al
kV mA TKEII OU kv mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,28mm Cu + 3mm Al 0,28mm Cu + 3mm Al
kV mA TKEII OU kv mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,28mm Cu + 4mm Al 0,28mm Cu + 4mm Al
kV mA TKEIl OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
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FLUOROSCOPIA GRAFIA
FOCO FINO FOCO GROSSO
MAGNIFICAGCAO MAGNIFICAGAO
PULSADO PULSADO
CONTINUO CONTINUO
0,59 mm Cu 0,59 mm Cu
kV mA TKEII OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,59 mm Cu + 1mm Al 0,59 mm Cu + 1mm Al
kV mA TKEII OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,59 mm Cu + 2mm Al 0,59 mm Cu + 2mm Al
kV mA TKEII OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,59 mm Cu + 3mm Al 0,59 mm Cu + 3mm Al
kV mA TKEII OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
0,59 mm Cu + 4mm Al 0,59 mm Cu + 4mm Al
kV mA TKEII OU kV mA TKEII OU
TKDP TKDP
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PLANILHA 4

DATA:

FLUOROSCOPIA

FOCO GROSSO

MAGNIFICACAO
PULSADO
CONTINUO

SEM FILTRACAO ADICIONAL RUN

149

CIRC. CIRC.
KV | mA OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
1mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV [ mA OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA

DP
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2mmAIRUN
CIRC. CIRC.
KV mA L OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
3mmAIRUN
CIRC. CIRC.
KV mA L ONT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
4 mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV mA L ONT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP




ESCALA
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Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
0,29 MmCuRUN ___
CIRC. CIRC.
KV mA L ONT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Me@ida 4
MEDIA
DP
0,29 mm + 1 mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV | mA I EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Me@ida 4
MEDIA

DP




0,29 mm Cu + 2 mm Al RUN
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CIRC. CIRC.
KV mA L ONT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
0,29 mm Cu + 3 mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV | mA OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
0,29 mm Cu + 4 mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV | mA OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3

Medida 4
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MEDIA
DP
ESCALA
3 4 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
0,58 mm Cu RUN
CIRC. CIRC.
KV | mA - OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
0,58 mm Cu + 1 mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV | mA - OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2

Medida 3
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Medida 4

MEDIA

DP

0,58 mm Cu + 2 mm Al RUN

CIRC. CIRC.
KV mA - OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
0,58 mm Cu + 3 mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV | mA OINT EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Meqida 4
MEDIA
DP
0,58 mm Cu + 4 mm Al RUN
CIRC. CIRC.
KV | mA - OINT EX

| Medida 1
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Medida 2

Medida 3

Medida 4

MEDIA
DP
ESCALA
3 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Me@ida 4
MEDIA

DP




PLANILHA 5
DATA:

GRAFIA

FOCO GROSSO

MAGNIFICACAO
PULSADO
CONTINUO

SEM FILTRACAO ADICIONAL RUN

156

CIRC. | CIRC.
KV mA - OINT EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
1mm AL RUN
CIRC. | CIRC.
KV | mA L ONT EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
2mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA o INT EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA

DP




3 mm Al RUN

157

CIRC. | CIRC.
KV mA L ONT EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
4 mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA Nt EX
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
Medida 1
Medida 2
Medida 3
Medida 4
MEDIA
DP
0,29 mm Cu RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA Nt EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,29 mm Cu + 1Tmm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV | mA L ONT EX
MEDIA

DP




ESCALA

158

, 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,29 mm Cu + 2mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA L ONT EX
MEDIA
DP
ESCALA
, 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,29 mm Cu + 3mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA - OINT EX
MEDIA
DP
ESCALA
3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,29 mm Cu + 4mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA L ONT EX
MEDIA
DP
ESCALA
, 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,58 mm Cu RUN
CIRC. | CIRC.
KV | mA L ONT EX
MEDIA

DP




ESCALA

159

1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,58 mm Cu + 1mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA - OINT EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,58 mm Cu + 2mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA - OINT EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,58 mm Cu + 3mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA Nt EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA
DP
0,29 mm Cu + 4mm Al RUN
CIRC. | CIRC.
KV mA - OINT EX
MEDIA
DP
ESCALA
1 2 3 4 5 6 7 10
MEDIA

DP




