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RESUMO
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O desafio para os profissionais fisicos, fisicos médicos, médicos é técnicos em radio-
logia é identificar os limites aceitaveis de qualidade de imagem dos procedimentos
de modo a minimizar a dose de radiacdo submetida aos pacientes. A definicdo da
qualidade de imagem deve estender-se as questoes de visualizacao das lesdes para
otimizar a dose da radiacdo (KALRA et al, 2004, p. 620). Neste trabalho, a proposta
de otimizacédo dos protocolos fornecidos pelos fabricantes de equipamentos de To-
mografia Computadorizada (TC), dar-se-a pela redugcao das cargas transportaveis
(mAs) sugeridas pelos fabricantes. Os novos mAs propostos, ou seja, otimizados,
serdo encontrados pela interseccao de duas curvas, que correlacionam niveis de
dose (IDTCvoiexp) € de ruido (MDP), plotados no eixo y, com o mAs, eixo x. Dois e-
quipamentos de tomografia computadorizada foram estudados com os protocolos
otimizados. Um dos equipamentos possui seccao unica (single slice) e o outro malti-
plas secc¢des (multi slice). A otimizagéo foi realizada nos protocolos cranio por cor-
responderem aos maiores porcentuais de exames. A qualidade das imagens dos
protocolos originais e otimizados foi analisada de forma quantitativa e qualitativa. De
forma quantitativa analisou-se, a relacao ao ruido (MDP), a Resolucao Espacial de
Alto Contraste (REAC), a Resolucédo Espacial de Baixo Contraste (REBC) e a Rela-
cao Sinal Ruido (RSR). De forma qualitativa (imagens) analisou-se o ruido (phantom
com agua), a REAC (phantom) e a REBC (phantom). Concomitantemente, foi esti-
mada a quantidade de calor gerado no tubo de raios X. Para o protocolo 1A original,
mAs de 250, o IDTCyoexp foi de 33,19. Para o protocolo 1A otimizado, mAs de 235,
0 IDTCyolexp foi de 31,37. Para o protocolo 2A original, mAs de 250, 0 IDTCyojexp fOi
de 33,96. Para o protocolo otimizado, mAs de 235, o IDTC, ex foi de 32,96. Para o
protocolo 3A original, mAs de 150, o IDTC,.ex foi de 18,28, Para o protocolo 3A
otimizado, mAs de 143, o IDTC,ex foi de 16,63. Para o protocolo 4A original, mAs
de 150, o IDTCyex foi de 39,48. Para o protocolo 4A otimizado, mAs de 135, o
IDTCyol,Ex fOi de 28,29. Para o protocolo 5A original, mAs de 380, o IDTC, exp foi de
40,97. Para o protocolo 5A otimizado, mAs de 367, o IDTC,.ex foi de 38,57. Parao
protocolo 6A original, mAs de 190, o IDTC,q ey foi de 20,04. Para o protocolo 6A
otimizado, mAs de 178, o IDTC,qexp foi de 18,66. Os protocolos ja encontravam-se
com valores baixos de mAs, a técnica utilizada para encontrar o mAs otimizado for-
neceu valores de ruido que nao prejudicaram a qualidade da imagem, houve um
aumento natural do ruido com a diminuicdo do mAs, porém, essa quantidade encon-
trada foi aceitavel, como pode ser visualizado pelas imagens obtidas.

Palavras-chave: tomografia computadorizada, otimizacao, protocolos de TC.
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The challenge for professional physicists, doctors and technicians and to identify the
limits of acceptable image quality of the procedures to minimize the radiation dose to
patients subjected. The definition of image quality should extend to matters of view of
lesions to optimize the dose of radiation. (Kalra et al, 2004, p. 620). In this paper, the
proposed optimization of the protocols provided by manufacturers of equipment for
computed tomography (CT), give yourself to the reduction of transportable cargo
(MAS) suggested by the manufacturers. The proposed new MAS, or optimized to be
found by the intersection of two curves, which correlate dose levels and noise, plot-
ted on the y axis, with the MAS, the x-axis Two devices were studied with computed
tomography protocols optimized. Equipment has a single section (single slice) and
the other multiple sections (multi-slice). The optimization was carried out in the proto-
cols correspond to the skull by larger percentages of examinations. The quality of
images of original and optimized protocols was analyzed quantitatively and qualita-
tively. Quantitatively, we analyzed the relation to noise (ASD), the High Spatial Reso-
lution Contrast (HSRC), the spatial resolution of low contrast (SRLC) and Signal to
Noise Ratio (SNR). From a qualitative (images) analyzed the noise (phantom water),
the HSRC (phantom) and SRLC (phantom). Concurrently, we estimated the amount
of heat generated in the X-ray tube. For the protocol 1A original, but 250 mAs, the
CTDlye, exp Was 33.19. For the protocol 1A optimized for 235 mAs, the CTDlyg, exp
was 31.37. 2A for the original protocol, but in 250, the CTDly, gxp Was 33.96. For the
protocol optimized for 235 mAs, the CTDly,, gxp Was 32.96. For the protocol 3A origi-
nal, but 150, the CTDly,, o Was 18.28. For the protocol 3A optimized for 143 MAS,
the CTDly,, exp Was 16.63. For the protocol 4A original, but 150, the CTDlyq, 1o Was
39.90. For the protocol optimized 4A, 135 mAs, the CTDly,, ex, Was 28.29. For proto-
col 5A original, but 380, the CTDlyq, ex, Was 40.97. For protocol 5A optimized for 367
mAs, the CTDlyg, 1eo Was 44.66. For protocol 6A original of 190 mAs, the CTDlyy, exp
was 20.04. For protocol 6A optimized for 178 mAs, the CTDly, exp Was 18.66. The
protocols were already with low mAs, the technique used to find the optimal mAs
provided noise levels that have not harmed the image quality, there was a natural
increase in noise with decreasing mAs, however, that amount was found acceptable,
as can be seen in the images obtained.

Key words: computed tomography, optimization, TC protocols.
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NRIDTCvos — Nivel Relativo do indice de Dose Volumétrica em Tomografia

Computadorizada.
NRMDP — Nivel Relativo da Média do Desvio Padrao.
PMMA — Polimetilmetacrilato
PDC — Produto Dose versus Comprimento.
ROI — Region of Interest (Regiao de Interesse).
REBC — Resolugdo Espacial de Baixo Contraste.
REAC — Resolucao Espacial de Alto Contraste.
RSR — Relacgao Sinal-Ruido
TC — Tomografia Computadorizada.
TF — Transformada de Fourier
TPF — Transistor de pelicula fina
uc — Unidades de Calor.
ww — Window Width (largura da janela)

WL — Window Level (centro da janela).
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1 INTRODUCAO

Os procedimentos para o diagnéstico médico podem ser divididos em dois
tipos distintos: os que usam fontes de raios X externas e aqueles que usam marca-
dores radioativos internos que sdo administrados no paciente. O primeiro tipo cor-
responde a cerca de 95% da dose coletiva das exposi¢coes devido ao diagndstico
médico e pode ser subdividido em trés categorias, ou seja, Radiografia, Fluoroscopia
e Tomografia Computadorizada (MARTIN, 2008).

A intensidade de radiagcdo que um exame de tomografia computadorizada
exige pode ser considerada elevada comparativamente as outras modalidades de
exames envolvendo raios X. Entretanto, em termos de Protecdo Radiologica, a TC
proporciona doses de radiacado de baixo nivel, onde ndo esta claramente estabeleci-
da a relacao entre dose de radiacédo e dano. A relacdo de causa e efeito entre radia-
cbes de baixo nivel, como em TC, e o cancer ndo é bem estabelecida mas, especia-
listas sugerem que existe um pequeno risco que cresce com o aumento da dose. A
inexisténcia de uma conexao direta entre estes exames e o posterior desenvolvi-
mento de cancer tem sido estudada. A intensidade da radiacdo que os exames de
TC utilizam depende de muitos fatores, dentre os quais os protocolos usados e as
configuragdes dos equipamentos para os exames individuais. Em geral, estes exa-
mes em criangas devem expd-las a riscos muito menores do que 0 mesmo procedi-
mento em um adulto. O beneficio potencial para exames de TC deve ser clinicamen-
te indicado e documentado, devendo ser muito superior ao risco potencial da indu-
céo de cancer. Profissionais em TC devem ser treinados para usar a menor intensi-
dade de radiacado necessaria de acordo com o principio ALARA (As Low As Reaso-
nably Achievable) que estabelece que as doses de radiacdo devem manter-se tao
baixas quanto razoavelmente possiveis, compativeis com padrées aceitaveis de
qualidade da imagem (BRODY, 2007, p. 681).

Os fabricantes de equipamentos de TC normalmente fornecem protocolos de
exames padronizados, incluindo a escolha de parametros para se obter a qualidade
da imagem a fim de satisfazer os critérios de diagnéstico destinados. A escolha
justificada dos parametros de exposicdo € o fator mais importante em exames
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pediatricos de TC. Parametros de exposicdo basicos em TC sdo o kVp do tubo,
corrente anddica, tempo de rotacdo e espessura da seccao (corte). A investigacao
de como os parametros de exposicao influenciam na dose dos pacientes é o
primeiro passo para a redug¢ao das mesmas. Por outro lado, usualmente, a reducao
de dose nos pacientes piora a qualidade da imagem (STOYANOV et al, 2009, p.
215).

Em vista do exposto acima “E possivel reduzir as doses em TC através dos
protocolos de exames pela reducdo do mAs sem perder a qualidade da imagem?
Como isto é possivel?” Sendo assim estas questdes constituem-se a problematica
desencadeadora deste estudo.

1.1 Justificativa

Dois fatores fazem com que a TC seja o foco de interesse das exposicoes

médicas as radia¢des ionizantes.

Primeiro, a TC continua a evoluir rapidamente, apesar dos avan¢os em muitas
outras modalidades de imagem, e é um dos mais importantes exames radiologicos
realizados em todo o mundo. A freqiiéncia dos exames de TC esta aumentando ra-
pidamente de 2%, de todos os exames radiolégicos ha uma década, para 10 a 15%.
As doses de TC nao diminuiram em relag&o a radiografia convencional, onde houve
uma reducado de aproximadamente 30% na ultima década. A vinte (20) anos atras,
um exame de tomografia do térax levava varios minutos, atualmente o mesmo exa-
me pode ser realizado em uma Unica apnéia do paciente, tornando-se atraente. A-
vangos na tecnologia de TC tornaram possiveis 0os procedimentos intervencionistas,
em alguns casos, substituindo intervengdes guiadas por ultrassom e, recentemente,
o rastreamento com TC esta sendo usado. Isso justifica 0 aumento da freqiiéncia de

exames em TC.

Segundo, a TC proporciona uma quantidade de dose desproporcionalmente
maior do que as outras modalidades de imagem. Fatores relacionados com o
aumento da dose podem ser citados, tais como, a repeticdo dos exames, mesmos
fatores de exposicdo usados em adultos e criangas, mesmos fatores de exposicéao
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usados para varreduras da pelve (regidao de alto contraste) e abdome (regidao de
baixo contraste), a possibilidade de realizar varreduras com sobreposicdo das
seccdes nos modernos equipamentos helicoidais, uma tendéncia em aumentar o
volume de cobertura em alguns exames e, ao contrario da radiografia, onde a
superexposicdo resulta no escurecimento do filme, uma melhor qualidade de

imagem é obtida com exposi¢cdes mais elevadas (ICRP, slides 5 a 9).

Devido ao aumento da freqiéncia de exames de TC e da dose de radiacao
fornecida, justificasse a realizagdo deste trabalho pela otimizacédo de seus protocolos
de exame, tendo em vista que estudos epidemiol6gicos apontam fortemente um ris-
co relativo de inducéo cancer, principalmente em criangas, devido as doses em e-

xames de TC.

1.2 Objetivos

1.2.1 Objetivo Geral

Reduzir, sem comprometer a qualidade das imagens, as doses recebidas por
pacientes em exames de TC do cranio de adultos e criangas, por alteracées dos pro-

tocolos fornecidos pelos fabricantes dos equipamentos.

1.2.2 Objetivos Especificos

a) Realizar o controle de qualidade dos equipamentos;
b) Reduzir as doses de radiacées nos pacientes submetidos a exames de TC;

c) Alterar protocolos de exames de TC, sugeridos por fabricantes destes e-

quipamentos;

d) Contribuir para o aumento da vida util do tubo de raios X pela otimizacéao

de protocolos;
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1.3 Etapas do Trabalho

Este trabalho é composto por nove (9) capitulos. O primeiro capitulo apresen-

ta a introducéo do tema de pesquisa, seguido da justificativa e objetivos.

O segundo capitulo apresenta a revisdo da literatura abordando os principios
basicos da tomografia computadorizada (TC). Buscou-se realizar uma ampla revisao
na literatura estrangeira devido aos poucos referenciais teéricos publicados no Bra-
sil. Os principais autores utilizados neste trabalho foram, Seeram (1994), Romans
(2011), Buzug (2008), Reiser et al (2009), Kalender (2006), Sprawls (1992), Hsieh
(2003), Nagel (2000).

O terceiro capitulo foi intencionalmente destacado para ressaltar a importan-
cia da relacao tedrica entre dose e qualidade da imagem em TC.

Dando sequéncia a exposicao das etapas deste trabalho, no quarto capitulo
encontra-se a metodologia utilizada. Os equipamentos e acessoérios utilizados na
confeccao deste trabalho sdo apresentados, bem como o processo de otimizagéo, a
avaliagdo da qualidade das imagens e a nomenclatura dos protocolos.

Os capitulos cinco (5) e seis (6), respectivamente, apresentam os resultados
e as discussdes. No que tange aos resultados tem-se os dados experimentais de
dose e ruido utilizados para encontrar o mAs otimizado, bem como os dados quanti-
tativos e as imagens geradas para comparacdes. Em relacdo as discussoes, reali-
Zou-se uma comparacdo com os aportes tedricos e os resultados alcancados nos

experimentos a fim de evidenciar a veracidade desse estudo.

O capitulo sete (7) apresenta as consideracoes finais sobre o trabalho, ressal-
tando a eficiéncia da técnica utilizada no processo de otimizagdo. A partir destas
conclusdes sugere-se outros parametros e protocolos a serem otimizados, 0os quais
estao disponiveis no capitulo oito (8). Por fim, no capitulo nove (9) disponibiliza-se
os aportes tedricos que fundamentaram este trabalho, o qual pode servir de referén-
cia para futuros estudos nessa area, dada a escassez de trabalhos publicados no
Brasil.



2 REVISAO DE LITERATURA

A revisao da literatura serve para fundamentar a pesquisa e demonstrar o co-
nhecimento do autor sobre a conducao do estudo em questéo, servindo de suporte
para a metodologia e discussdo (MDT, 2010, p. 36). No Brasil, ha pouca literatura
escrita em lingua portuguesa sobre TC. Devido a isso buscou-se abordar uma varie-
dade de topicos e particularidades relacionados a TC.

2.1 Fundamentos fisicos

A base da TC é a producao de raios X utilizados para a formagao de imagens
do corpo humano. O processo de gerar raios X envolve a interacdo de cargas com

cargas ou ondas eletromagnéticas com cargas € um processo fisico.

2.1.1 Interagéo dos fotons de raios X com a matéria

Os raios X sdo conhecidos por ter uma alta capacidade de penetracdo na ma-
téria. O numero de fétons, isto €, sua intensidade diminui exponencialmente durante
o caminho ao longo do objeto de estudo, na direcao incidente. Esta atenuacao é de-
vida a absorcao e espalhamento dos raios X. A razdo para uma redugao exponencial
do numero de fotons é que cada féton é removido individualmente do feixe incidente
por uma interagdo com os atomos do meio, os chamados Efeitos Fotoelétrico,
Compton e de Formagéao de Pares. Este Ultimo ndo ocorre na regiao de energia utili-
zada em radiodiagnéstico (BUZUG, 2008).

No contexto das radiacdes indiretamente ionizantes (fétons de raios X ou ga-
ma e néutrons) a palavra interacao é aplicada aos processos nos quais a energia
e/ou a direcdo da radiacao € alterada. Tais processos sdo randdmicos sendo as inte-
racdes probabilisticas (TAUHATA, 2003, p. 72).
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2.2 Principios de Tomografia Computadorizada

A introducdo TC marcou o inicio de uma transicdo, nos Servicos de Radiolo-
gia, de modalidade de imagem analégica para modalidade de imagem digital. Esta
revolucao digital ocorrida na Radiologia abriu oportunidades para manipulacao de
imagens, armazenamento, transmissao e exibicado em todos os campos da medicina.
(HENDEE, 2002).

2.2.1 Histérico e evolucao da tomografia computadorizada

A tomografia computadorizada tornou-se viavel com o desenvolvimento da
moderna tecnologia da informatica na década de 1960. Entretanto, algumas das i-
déias em que se baseia podem ser encontradas ja na primeira metade do século
passado. Em 1917, o matemético da Boémia, Johann Radon (1917), mostrou que a
distribuicdo, de um material ou de uma propriedade do material, presente dentro de
uma secc¢ao (corte) do objeto (regiao do paciente a ser imageada) pode ser calcula-
da se o valor da integral ao longo de uma série de linhas passando pela mesma
seccao € conhecido. As primeiras aplicacdes desta teoria foram desenvolvidas por
Bracewell em1956 para a radioastronomia, e ndo foram exploradas para fins médi-
cos (KALENDER, 2006).

As primeiras experiéncias em aplicacbes médicas deste tipo de tomografia
reconstrutiva foram realizadas pelo fisico A. M. Cormack, que trabalhou na melhoria
do planejamento de radioterapia no Hospital Groote Schuur, na Cidade do Cabo,
Africa do Sul. Entre 1957 e 1963 e, sem o conhecimento de estudos anteriores, ele
desenvolveu um método de calculo das distribuicdes da absorcdo da radiagdo no
corpo humano com base em medicdes de transmissao. Ele postulou um método pa-
ra aplicacoes radiolégicas, podendo mostrar as diferengas de absorcado da radiacao
minuciosas, ou seja, pequenas diferencas de absor¢cao nas estruturas de tecidos
moles. No entanto, ele nunca teve a chance de colocar a teoria em pratica e somen-
te soube do trabalho de Radon bem mais tarde, um fato que ele lamenta, afirmando
que o0 acesso a esse conhecimento mais cedo teria evitado muito de seu trabalho.
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Ao familiarizar-se com o trabalho de Radon, Cormack descobriu que o proprio Ra-
don n&o tinha conhecimento do trabalho desenvolvido anteriormente pelo fisico ho-
landés H. A. Lorentz, que ja tinha proposto uma solucéo do problema de matematica
para o caso tridimensional (3D) em 1905 (KALENDER, 2006).

Embora o trabalho de Cormack, mais tarde, fosse altamente reconhecido co-
mo uma contribuicdo essencial para o desenvolvimento da TC havia outros trabalhos
gue mereceriam o mesmo reconhecimento. Oldendorf publicou um trabalho verda-
deiramente pioneiro de TC, em 1961. Kuhl e Edwards introduziram os conceitos de
tomografia computadorizada por emissao, em 1963; embora os esfor¢cos de recons-
trucao fossem limitados somente a retroprojecdo. A TC por emissdo, portanto, pre-
cedeu a TC por transmissao. A retroprojecéo filtrada foi primeiramente descrita por
Bracewell e Riddle, em 1967. Descricoes de técnicas algébricas de reconstrucao
foram publicadas por Gordon et al, em 1970, por Herman et al; em 1973, descricoes
de técnicas de reconstrugcao de Fourier por Bates e Peters, em 1971. O papel fun-
damental nas funcdes de filtragem necessario para a reconstrucao de TC foi o traba-
lho de Shepp e Logan, em 1974 (KALENDER, 2006).

A primeira implementagéo pratica bem sucedida da teoria foi conseguida em
1972 pelo engenheiro Inglés G. N. Hounsfield, que hoje é reconhecido como o inven-
tor da Tomografia Computadoriza. Como seus antecessores, Hounsfield trabalhou
sem conhecimento dos esforgos anteriores. Seu sucesso tomou toda a classe médi-
ca de surpresa. Ele conseguiu o seu notavel avanco com a empresa britanica EMI
Ltd e ndo em uma Universidade de renome nem mesmo um fabricante lider de equi-
pamentos radiolégicos. Sua invencao deu a EMI, que tinha até entao fabricado ape-
nas registros e componentes eletrénicos, um monopdlio no mercado de tomografia
computadorizada, que durou dois anos, e os termos "Scanner EMI" e "Scanner TC*
tornaram-se quase sindnimos. Em 1974, a Siemens foi a primeira fabricante tradi-
cional de equipamentos radiolégicos para o mercado de tomografia computadoriza-
da da cabeca. Apds, muitas outras empresas se dedicaram ao ramo, que atingiu o
seu pico no final dos anos 70, com 18 empresas oferecendo equipamentos de TC. A
maioria delas, incluindo a EMI, se retiraram do mercado até hoje. (KALENDER,
2006).
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As primeiras imagens de tomografia computadorizada clinica foram produzi-
das em Londres no Hospital Atkinson Morley, em 1972. O primeiro exame do pacien-
te realizado com TC ofereceu a prova convincente da eficacia do método para detec-
tar um tumor cistico do lobo frontal. A TC foi rapidamente e entusiasticamente reec-
bida pela comunidade médica e tem sido frequentemente relatada como a invencao
mais importante em radiologia diagndstica, desde a descoberta dos raios X. O seu
desenvolvimento posterior apenas confirmou as expectativas iniciais. A TC tornou-se
um instrumento muito importante no diagnéstico radioldégico. Enquanto apenas 60
“Scanners EMI” tinham sido instalados até 1974, havia mais de 10.000 aparelhos em
uso em 1980, que incluia um elevado numero de equipamentos de tomografia da
cabeca. Em 1979, Hounsfield e Cormack, um engenheiro e um fisico, foram agracia-
dos com o Prémio Nobel de Medicina, em reconhecimento das suas realizacdes
(KALENDER, 2006).

Neste ponto, o desenvolvimento da TC parecia ter atingido seu pico e, nos
anos de 1980, viu-se pouco progresso tecnoldgico. A introducédo da TC espiral em
1989 (Kalender et al, 1990b) e os desenvolvimentos tecnolégicos seguintes em tu-
bos de raios-X, detectores e tecnologias de equipamentos proporcionaram uma re-
novacao de interesse na TC, com o seu renascimento. No ano de 2006, o0 numero
de instalagdes clinicas em operacao foi estimado em cerca de 45.000, quase que
exclusivamente de equipamentos espirais, de corpo inteiro. A tendéncia ascendente
ininterrupta, por enquanto, e a posicao da TC em radiologia clinica parece consoli-
dada a um maior grau do que nunca (KALENDER, 2006).

O primeiro equipamento clinico de TC permitiu a aquisicdo de imagens em
300 segundos. Hoje, todos os equipamentos possuem tempos de rotacao caracteris-
ticos abaixo de 1 segundo; os mais rapidos com 300 ms e com tempos de aquisicao
de imagens eficazes abaixo de 100 ms, para varreduras parciais com equipamentos
com duas fontes (Dual Source). Entre outras, as caracteristicas de desempenho que
tem melhorado ao longo dos anos, € o aumento da velocidade de varredura, respon-
savel pela evolucao da TC. O sucesso da TC moderna é o aumento da velocidade
que se aplica ndo somente a aquisicao de imagens Unicas mas, também, para a a-
quisicao de dados de imagens volumétricas (modo helicoidal). A qualidade da ima-
gem, em particular da resolucao espacial em terceira dimensao (3D), o espectro de



29

aplicagdes clinicas e muitos outros fatores tem mostrado constante aperfeicoamento
ao longo dos anos (KALENDER, 2006).

2.2.1.1 Década de 1970 — Das imagens da cabeca para as imagens do corpo inteiro

O desenvolvimento dos equipamentos de TC comegou com um conjunto de
experimentos de Hounsfield, em grande parte corresponde aos esquemas da (Figura
1a).

Esta construcdo experimental foi chamada de “primeira geragdo” de TC. O
primeiro equipamento comercial, 0 assim chamado “segunda geragao”, difere so-
mente um pouco do sistema de varredura de Hounsfield. Para acelerar a varredura e
para utilizar a energia dos raios X de forma mais eficiente foram acrescentados os
detectores, 0s quais implicavam na mudanca de um feixe na forma de “lapis” para
um feixe parcialmente em forma de “leque”. Ambos os tipos de equipamentos fun-
cionavam de acordo com o principio de translacao-rotagcdo em que a fonte de radia-
cao e os detectores varriam o objeto em um movimento linear translacional e este
procedimento era repetido sucessivamente ap6s um pequeno incremento rotacional,
(Figura 1, (a) e (b)). Projecbées, em um numero de 180, foram amostradas em passos
de 12 com 160 pontos de dados em cada projecao, isto €, um total de 28.800 dados
por varredura. Isso foi suficiente para calcular uma imagem com 6400 pixels, isto &,
uma imagem com uma matriz de 80 x 80. Os tempos de varredura eram de 5 minu-
tos, a reconstrucdo da imagem foi realizada simultaneamente e levou a mesma
quantidade de tempo. Hounsfield relatou um tempo de exame de 35 minutos, em
que duas fileiras de detectores adquiriam 6 x 2 imagens com 13 mm de espessura
cada secao. Isto constituiu um desempenho notavel. Nos primeiros ensaios em
1969, objetos de teste foram varridos por Hounsfield com uma fonte de isétopo e
exigiram um tempo de varredura de 9 dias por imagem (KALENDER, 2006).
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Figura 1 — Geracgao dos 4 equipamentos que foram promovidos na década de 1970.
Fonte: KALENDER (2006, p. 32).

Em vez da amostragem de um perfil de transmissao, ou seja, uma projecao,
por um feixe em forma de lapis com movimento translacional, um feixe em “leque” e
um arco maior de detectores foi usado para medir uma projecdo completa simulta-
neamente, (Figura 1, (c) e (d)). Nesta abordagem, a energia dos raios X esta nova-
mente utilizada de forma mais eficiente devido ao maior angulo sélido subentendido
pelo arco completo de detectores. O movimento de translagédo tornou-se obsoleto, e
os sistemas executavam somente um movimento rotatorio. O primeiro equipamento
de corpo inteiro com o sistema de feixe em forma de leque chegou ao mercado em
1976, fornecendo tempos de varredura de 20 segundos por imagem. Nos primeiros
equipamentos deste tipo, o tubo de raios-X e detectores, giravam em torno do paci-
ente. O conceito resultante deste sistema foi chamado de "terceira geracao". Somen-
te um pouco mais tarde os equipamentos de TC seguiram com um detector estacio-
nario em forma de anel rodeando totalmente o paciente de modo que somente o tu-
bo de raios-X girava, era chamado de "quarta geracao". Sistemas rotatérios foram
rapidamente aceitos, e sistemas de translacao-rotacdo, entretanto, desapareceram

completamente. A discussao sobre qual tipo de sistema de rotacao é superior, a ter-
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ceira geracao tem prevalecido e que constitui 0 método padrao em equipamentos
clinicos atuais (KALENDER, 2006).

Com o final da década a tomografia computadorizada foi totalmente estabele-
cida. Tempos de varredura de 5 a 10 segundos por imagem e espessuras de corte
de 5 a 10 mm foram padronizadas. Mesmo os equipamentos “slip ring” foram pro-
postos com um protétipo a ser construido pela Varian, que apesar de tudo nao al-
cancgou posicdao. Um total de 18 fabricantes envolvidos no desenvolvimento de TC,
durante este periodo (KALENDER, 2006).

2.2.1.2 Década de 1980 — Varredura rapida de sec¢des unicas

Era 6bvio que a qualidade da imagem e, portanto, a capacidade de diag-
néstico dependesse fortemente do tempo de varredura, dos movimentos voluntarios
e involuntarios do paciente que levam a perda da nitidez da imagem pela geracao de
artefatos de movimento. Na época, a energia elétrica necessaria para a alimentacao
do tubo de raios X do equipamento era feita por cabos. Isso impedia a rotacao rapi-
da e continua, pois o sistema tinha que ser acelerado em uma direcao, parado apds
um giro de 360° e, novamente acelerado na direcdo oposta. Na década de 1980,
equipamentos deste tipo possuiam tempos de varredura abaixo de 2 segundos da
década de 1980 (KALENDER, 2006).

O objetivo de obter-se tempos de varredura menores foi perseguido, na déca-
da de 1980, com muitas abordagens criativas. Grupos de pesquisas académicos,
comecgaram a trabalhar em varios conceitos inovadores. Dois projetos devem ser
mencionados: os sistemas de tomografia computadorizada convencionais com pos-
sibilidade de rotacéo e aquisicdo de dados continuos (helicoidal) e os equipamentos
de tomografia computadorizada por feixe de elétrons (Electron Beam Computer To-
mography - EBCT), que foram projetados principalmente para aplicacées cardiovas-
culares. Nos equipamentos EBCT, um feixe de elétrons é direcionado para um dos
quatro alvos (anéis) semicirculares que cercam o paciente, (Figura 2). Como ne-
nhum movimento mecéanico esta envolvido, tempos de varredura de 33 a 100 ms

foram conseguidos e imagens cardiacas de uma qualidade notavel para a época
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foram alcangadas. Embora alguns aspectos do conceito de EBCT parecessem muito
atraentes, havia uma série de desvantagens decisivas. A trajetéria focal € limitada a
um circulo parcial de normalmente 220°, ou seja, 180° mais 40° do angulo em “le-
que” do feixe de raios X, e um plano que nao coincide com o plano do arco do detec-
tor de igualmente 220° que necessariamente tem de ser compensada na direcao z.
Uma vez que os detectores estdo parados, colimadores antiespalhamento ndo po-
dem ser usados. Ambas as desvantagens, geometria e a auséncia de colimadores,
também impedem a utilizacdo de um grande arranjo de detectores. Além disso, a
energia dos raios X existentes nos sistemas EBCT, de tipicamente 100 kW néo ex-
cede, significantemente, a energia dos sistemas convencionais de raios X. Em con-
seqliéncia, mais tarde acabou que, tomdgrafos com varredura em espiral de malti-
plas seccdes (multi-slice) providenciaram alta qualidade de imagens, maior veloci-
dade de varredura do volume e baixo custo. A EBCT persistiu por mais de duas dé-
cadas (KALENDER, 2006).

bobinas . sistema de aquisicdo de dados

felxeide desviadoras

elétrons

N || anéis detectores
bobinas .
: focalizadoras :

canhéo de
elétrons

- feixe de raios X

bombas de mesado ,ngis alvo

vacuo paciente

Figura 2 — Equipamento de 52 geracdo. Um feixe de elétrons é defletido em direcédo
a um anel (dnodo semicircular) que envolve o paciente. Isso permite

varreduras simples na faixa de 30 a 100 ms sem movimento mecanico.
Fonte: KALENDER (2006, p. 34).

Os primeiros esfor¢cos no uso da tomografia computadorizada para quantifica-
cao dos parametros do tecido, em particular, para avaliar a densidade dos tecidos, ja
tinham sido iniciados nos anos de 1970. Medidas da densidade dos ossos era o ob-
jetivo principal. Esforgos foram intensificados na década de 1980. O desenvolvimen-
to de um equipamento de TC com opcéao de dupla energia, para medida da densida-
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de dos 0ss0s, comegou a ser usado em muitas centenas de instalagdes € um exem-
plo. Atualmente, ainda sdo usados tomdgrafos com energias Unicas de baixa dose.
A opcao de dupla energia foi descartada, com o advento da varredura mais rapida
(equipamentos EBCT) e com a mudanca inerente da aquisicdo de dados pulsados
para continuos, visto que a abordagem técnica da rapida mudanca de kV de pulso
para pulso era impossivel (KALENDER, 2006).

As medidas do fluxo sanguineo e de perfusdo sdo mais um exemplo de TC
quantitativa. Iniciou-se medindo a perfusédo cerebral em intervalos de minutos, avali-
ando o acumulo de xenb6nio no cérebro. Com o advento dos rapidos sistemas de
medicao continua dos tomdgrafos, a abordagem de medi¢ao do transito de um bolus
de meio de contraste injetado em uma veia periférica, durante a sua passagem atra-
vés do tecido de interesse, foi aprovada. Atualmente é amplamente usado como um
exame rapido, tendo tipicamente 30 segundos. Mapas de perfusao dos tecidos, por
exemplo, mostram a perfusdo cerebral do sangue em ml por minuto e grama de te-
cido sao rotineiramente usados na avaliacdo de pacientes com infarto cerebral agu-
do (KALENDER, 2006).

Sistemas de tomografia computadorizada com rotacao continua, baseados na

tecnologia “slip-ring”’

, foram introduzidos em 1987. A energia elétrica necesséria
para o tubo de raios X é transferida para os “slip-rings”, instantaneamente, por ca-
bos. Assim foi possivel abandonar o tipo de operacao “start-stop” (“start” para iniciar
a rotacao no sentido dos ponteiros do relégio e “stop” para iniciar a rotacdo em sen-
tido contrario) substituindo-a pela aquisicdo continua dos dados. Ainda, os tempos
de rotacao foram reduzidos para 1 segundo. A continua expansao de equipamentos
de multiplas rotag¢des resultou em novos impulsos decisivos. Forneceram bases para
exames dinamicos avangados e, finalmente, para TC espiral. Todos os equipamen-
tos de TC produzidos atualmente fazem uso da tecnologia “slip-ring” possibilitando a

rotacéo continua (KALENDER, 2006).

Apesar de todos estes desenvolvimentos a década de 1980 nao pode ser
considerada como os “dias de ouro” da tomografia computadorizada. Exames “slice

' A tecnologia “slip-ring” faz parte do sistema de TC e é constituida por um dispositivo eletromecanico
consistindo de anéis condutores elétricos de forma circular e de escovas que transmitem energia
elétrica através da interface de rotagao (SEERAM, 1994, p. 93).



34

by slice” ainda consomem tipicamente 20 a 40 minutos, um tempo excessivamente
longo. A introducdo do sistema de imagem por ressonancia magnética levou muitos
especialistas a concluir que a “tomografia computadorizada estaria morta” (KALEN-
DER, 2006).

2.2.1.3 Década de 1990 — Das imagens “slice by slice” para varredura volumétrica

em espiral.

A prova clinica da TC espiral foi concluida em 1989 e relatada em quatro tra-
balhos na reunidao Anual da Sociedade de Radiologia da América do Norte (RSNA),
em 1990. Embora haja muitas razdes validas que possam ser oferecidas em retros-
pecto a necessidade do desenvolvimento da TC espiral, havia, claramente, uma ra-
zao dominante, a necessidade clinica. A necessidade de imagens das estruturas
anatdmicas, que estao sujeitas a movimentos de forma continua e reprodutivel. Os
nddulos pulmonares sdo um primeiro exemplo. Serem detectados com técnicas pa-
dronizadas de espessura grossa. Repetir o exame com secgdes finas para uma ana-
lise morfométrica ou para repetir o estudo ap6s um dado intervalo de tempo para
monitorar o seu crescimento foi uma tarefa pendente.

As varreduras continuas (em espiral) ao longo do eixo longitudinal do paci-
ente, que corresponde ao eixo z no sistema de coordenadas do tomadgrafo, aparece-
ram para oferecer a solugao.

Em relacado ao paciente, o ponto focal percorre uma trajetéria espiral, embora
com uma qualidade de imagem muito inferior as de hoje, permitiu a avaliacdo de né-

dulos pulmonares em trés dimensées (3D).

Atualmente, parece l6gico ou mesmo necessario ter sido implementado um
método de varredura em conjunto com a nova tecnologia de equipamento “slip ring”.
No entanto, esse ndo era o caso naquele momento que era o desenvolvimento e a
introducao de equipamentos de rotacao continua visando um menor tempo de verifi-
cacao e fornecendo recursos aprimorados para TC dinamica. A TC espiral ndo era
ainda conhecida. As primeiras referéncias a TC espiral podem ser encontradas em
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varias fontes independentes. Uma patente Unica de varredura em espiral ndo existe
(KALENDER, 2006).

Paralelamente a estes desenvolvimentos, embora, também, sem o conheci-
mento do trabalho realizado em outros lugares, Y Bresler e CJ Skrabacz, da Univer-
sidade de lllinois realizavam estudos te6ricos sobre o principio de espiral, que foram
publicadas relativamente tarde (Bresler e Skrabacz, 1993). Eles caracterizaram as
suas consideragdes como "intelectualmente interessantes”, mas de pouca relevancia
na pratica. Esta avaliagdo foi reforgada pela fabricante americana de sistemas de
TC, GE Medical Systems, que também investigou este modo de varredura, mas de-
cidiu no momento que este ndo era adequado para uso clinico em geral, devido aos
problemas que haviam de se esperar com a qualidade da imagem (KALENDER,
2006).

A razdo desta postura era a necessidade de que dois requerimentos basicos,
para a TC sequencial, ndo poderiam ser negligenciados sem implicacées negativas
para a qualidade da imagem: o paciente ndo pode se mover durante a aquisicdo dos
dados, e, a geometria da varredura deve ser perfeitamente plana. As consequiéncias
sdo bem conhecidas, se uma destas duas condicdes for violada. Se o paciente ou se
somente os érgaos internos ou parte deles se moverem durante a varredura, resulta-
ra em artefatos. A mesma situagcao € de ser esperada se o paciente, apesar de coo-
perar € ndo se mover, esta sendo transportado pelo movimento da mesa através do
campo de medicdo. Exemplos de conflitos com o segundo requerimento — estrita
observancia da geometria planar de varredura - eram conhecidos da mesma forma.
Artefatos surgem quando o foco do tubo de raios X, devido a efeitos térmicos ou im-
precisdes mecanicas, ndo segue o caminho prescrito ou quando o ponto focal e o
detector ndo viajam no mesmo plano. O ultimo problema existe em particular para
equipamentos de EBCT. Em geral e para as situacdées descritas acima, dados in-
consistentes sao gerados, uma vez que o sistema de varredura nao vé exatamente a
mesma seccao para diferentes posicdes angulares. Tais inconsisténcias levam a
artefatos nas imagens. A TC espiral, porém, baseia-se precisamente na violagao
destes dois principios: ndo exige a geometria planar, e que ndo se mova o paciente
durante a varredura. Isso explica porque a maioria dos especialistas mostraram mais
do que apenas algumas restricoes em relacado ao novo modo de varredura. Criticos

inicialmente denominavam TC espiral como um método para produzir artefatos de
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TC. Alternativas foram sugeridas, tais como o uso do movimento dos colimadores
para combinar as vantagens da varredura rapida de volume e da geometria da var-
redura planar. (Toth et al, 1991). A solucao proposta em 1989 foi a geracao de con-
juntos de dados representando secgdes Unicas a partir do conjunto de dados volu-
métricos em espiral rebinning® dos dados e interpolagdo z. (Kalender et al, 1990b). A
solucao foi bem sucedida e estendida para sistemas de aquisicdo de multiplas sec-
coes (multi-slice) (KachelrieB et al, 2000a) (KALENDER, 2006).

Demorou em torno de trés anos para TC espiral receber uma maior aceitacao.
No final de 1992 todos os principais fabricantes anunciaram equipamentos de TC
com tecnologia “slip ring” aptos para TC espiral. Desde entdo, uma evolugao técnica
surpreendente tem sido observada, proporcionando aumento da energia dos raios-X,
das capacidades dos computadores e outras melhorias técnicas. Nao foram apenas
o incremento de parametros técnicos e aumento da velocidade de varredura, mas a
melhoria da qualidade da imagem: o potencial para fornecer a resolugcdo em 3D e
deteccdo de lesao (Kalender et al 1994) e para a resolucédo espacial isotrépica de
sub-milimetros (Kalender 1995) fornecida pela TC espiral foi comprovada no inicio
de 1990.

Estes aprimoramentos se tornaram realidade clinica, com a introdugdo dos
sistemas de TC de quatro secg¢des simultaneas e tempos de rotacao de 0,5 segun-
dos, no ano de 1998. Isto significou uma reducédo no tempo de varredura do volume
por um fator 8, comparado com o tipico 1 segundo dos sistemas com fileira unica de
detectores, sendo o ponto culminante na evolugao da TC na década de 1990. Diver-
sos sistemas de duas secgdes estavam no mercado ha mais tempo. A introducdo da
tecnologia de “fileiras de detectores”, em 1998, foi mais além e significou o comeco
de uma série de desenvolvimentos de novos equipamentos. Ver Tabela 1. Adicionar
mais fileiras na “fileira dos detectores” ndo era um problema. Embora os conceitos e
o numero de fileiras de detectores diferem consideravelmente dos quatro fabricantes
que operam neste dominio, surpreendentemente, todos chegaram a prever quatro
seccoes de aquisicdo, em 1998. Isso significou o inicio da "corrida das secc¢des", que
se tornou um fendmeno no inicio do ano 2000. Fileiras de detectores alargadas per-

? “Rebbining” significa reordenar as projegdes em leque para um conjunto de projecdes em paralelo,
tendo em vista que a solucao original de Randon deriva da geometria paralela. Isto requer a reamos-
tragem das projecdes através de interpolacao (HSIEH, 2003, p.76).



37

mitem uma rapida varredura e uma utilizacdo mais eficaz do fluxo de raios-X dispo-
niveis, devido ao aumento do angulo sélido (KALENDER, 2006).

A década de 1990 também significou o inicio da fase seletiva em imagens
cardiacas convencionais, isto é, equipamentos ndo EBCT. As primeiras imagens
foram produzidas por Arkadiusz Polacin e Kalender Willi no contexto de seus traba-
lhos sobre as novas abordagens de reconstrucao em espiral (Polacin et al, 1992). As
reacdes foram semelhantes aquelas relativas a proposta de varredura em espiral.
Eles se reuniram com a descrenca e foram vistos como indesejaveis, pois, em ter-
mos de gestdo, imagens cardiacas foram reservadas para EBCT. Demorou até
1995, quando o autor tornou-se livre para decidir sobre os projetos, uma situacéao
que ele sempre admirou em Sir Godfrey Hounsfield, para que ele retomasse o traba-
lho na imagem cardiaca. Uma série de publicacdes seguidas (KachelrieB e Kalender
1997, 1998, KachelrieB et al, 2000b), mas levou até o inicio dos anos 2000 para que
a abordagem fosse incluida como produto opcional pelos fabricantes (KALENDER,
2006).
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Tabela 1 — Equipamentos de tomografia computadorizada com sistemas de
detectores de multiplas fileiras. D representa o numero de fileiras de
detectores, M o0 niumero de seccbes escaneadas simultaneamente.

Numero de filei- Numero de seccoes

Fabricante Tipo de equipamento ras D M Ano
EMI Mark | 2 2 1972
Siemens SIRETOM 2000 2 2 1974
Siemens SOMATOM SD 2 2 1977
Imatron C-100 2 2 1983
Elscint Twin 2 2 1994
GE LightSpeed 16 4 1998
Marconi Mx8000 8 4 1998
Siemens SOMATOM Volume zoom 8 4 1998
Toshiba Aquilion 34 4 1998
GE LightSpeed 16 16 16 2001
Philips IDT 16 24 16 2001
Siemens SOMATOM Sensation 16 24 16 2001
Toshiba Aquilion 40 16 2001
GE VCT 64 64 64 2004
Philips Brilliance 64 64 64 2004
Siemens SOMATOM Sensation 64 40 64 2004
Toshiba Aquilion 64 64 2004
Toshiba Prototype 256 256 2004
Siemens SOMATOM Definition 2 x40 2 x 64 2005

Fonte — KALENDER (2008, p. 38).

No fim dos anos de 1990 a TC foi totalmente restabelecida. Tempos de varre-
dura abaixo de 1 segundo por imagem e abaixo de 1 minuto para completar os exa-
mes eram rotineiramente disponiveis. A TC se tornou novamente um tema de alto
interesse cientifico. A modalidade de TC, que ja havia sido considerada ultrapassada
na década de oitenta, teve um "renascimento”, quando foi amplamente reconhecida
(KALENDER, 2006).
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2.2.1.4 Década de 2000 — Varredura rapida com feixes cbénicos

Os primeiros anos do novo milénio mostram uma continuacao direta de de-
senvolvimento da década anterior: a "corrida das secc¢oes”. Mais fileiras foram adi-
cionadas as matrizes de detectores e consequentemente mais seccoes foram adqui-
ridas simultaneamente. Aquisicdes simultineas de 16 seccdes se tornaram disponi-
veis em 2001; equipamentos com 64 secgbes representam o estado da arte e séo
fornecidos igualmente pelos quatro maiores fabricantes. A qualidade da imagem
chegou a um nivel muito elevado que pode ser garantida, mesmo em tempos curtos
de exames (KALENDER, 2006).

No entanto, muitas vezes postulou-se que o desenvolvimento seria simples-
mente continuar de 128 para 256 fileiras de detectores e assim por diante e que a lei
de Moore, que prevé a duplicacdo da capacidade de computacdo a cada 18 meses
em na tecnologia da informatica também sao validas para TC em relagdo ao numero
de seccdes escaneadas por unidade de tempo. Existem limites claros, no entanto,
um numero de problemas e desvantagens é de se esperar se 0 angulo cénico é au-

mentado.

Modernos equipamentos de TC de multiplas seccées permitem executar a
maioria dos exames desejados com confiabilidade muito alta. Uma excecéo pode
ser a TC cardiaca. Angiografia coronaria de TC, por exemplo, pode ser realizada
facilmente e de forma nao invasiva, com TC de 64 seccoes, com tempos de varredu-
ra menores que 10 segundos, com resultados impressionantes. No entanto, a litera-
tura indica uma taxa de sucesso de diagndstico em torno de 80 a 90%. Maior resolu-
cao temporal, ou seja, tempos de varredura efetivamente pequenos eram considera-
dos necessarios para o inicio de 2000, e a TC cardiaca foi a forca condutora para
novos desenvolvimentos (KALENDER, 2006).

Alta resolucdo temporal tem sido sempre alcancada por uma alta velocidade
de rotagdo. Ha sérios obstaculos, contudo, com o aumento continuo da velocidade.
Nao é somente o aumento das forgas centrifugas que atingem cerca de 30 g nos
equipamentos tipicos, com tempo de rotacdo de 330 ms. E acima de tudo existe o

problema de se fornecer energia dos raios X. A energia dos raios X € inversamente
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proporcional ao tempo de rotacao kV = % para se chegar a um produto mAs (mA4 x

s) constante. Isto n&o é concebivel atualmente e, provavelmente, também néo sera
no futuro préximo, com os niveis de energia dos raios X de 200 kW ou mais neces-
sarios para suportar tempos de rotacao abaixo de 200 ms (KALENDER, 2006).

Uma alternativa atraente sado os sistemas de mdultiplas fontes. Um primeiro
tipo de equipamento com duas unidades de raios-X (duas fontes e dois detectores)
tornou-se disponivel em 2005 (Flohr et al; 2006) e foi instalado no Instituto de Fisica
Médica, em Erlangen. Com um tempo de rotacdo de 330 ms este sistema fornece
tempos de varredura efetivos de 330/4 ou 83 ms para varredura parcial. Com re-
construcdes de multiplos segmentos em fases seletivas (KachelrieB e Kalender
1998, KachelrieB et al; 2000b), este pode ser reduzido para 50 ms ou menos. Simu-
lacbes tém mostrado que dobrar o niumero de sistemas de aquisicdo de um dado
“gantry” € a forma mais eficiente para reduzir os tempos de varredura efetivos nas
imagens cardiacas do que uma redugéo do tempo de rotacdo por um fator de 2 (Ka-
lender 2005b). Os resultados dos testes técnicos e de uma primeira avaliacao clinica
confirmaram as expectativas (Achenbach et al; 2006). Imagens cardiacas com to-
mografia computadorizada parecem agora também chegar a um nivel de amadure-
cimento e estavel com a nova tecnologia de TC com duas fontes (Dual Source).

O que resta para a TC alcancar no futuro? O autor, Willi Kalender, espera
mais crescimento e refinamento em todas as areas de TC, mas os possiveis avan-
cos possivelmente estarao fora do objetivo principal da TC clinica. Diversificagdo no
uso da TC, os meios de contraste e novos marcadores, novas combinag¢des de mo-
dalidades de imagem sao de bastante interesse. Arranjos na largura dos detectores
sao considerados aplicacdes especiais nas imagens de TC. Esfor¢cos foram iniciados
na década de 1990 (Fahrig et al; 1997). Os mais importantes neste momento sdo os
esforcos para fornecer imagens tomograficas em unidades de bragco em C, para ge-
racao de imagens intervencionistas e intra-operatorias; isso ira melhorar o fluxo do
trabalho clinico e proporcionara imagens radiograficas, fluoroscépicas e de tomogra-
fia computadorizada em um aparelho. Reconstru¢des das imagens estdo disponiveis
(Pan et al; 2004). Parece que o padrao clinico de TC e braco em C intervencionista,
que se desenvolveu de forma independente, podem convergir em varios aspectos. A

TC nunca foi mencionada em conexao com 0s conceitos de imagem molecular. No
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entanto, ja esta estabelecida, em combinacao com tomografia por emissao positron
e tomografia por emisséo de féton unico (PET e SPECT) e, em particular, na pesqui-
sa pré-clinica e de imagem de pequenos animais com micro-TC. A recente tecnolo-
gia disponivel oferece meios praticos para a TC de duas fontes (Dual Source). Em
combinacdao com novos tracadores desenvolvidos esta também oferece novos hori-
zontes para a imagem de TC. A TC parece estar em uma fase mais inovadora, no
inicio da década de 2000, do que antes (KALENDER, 2006).

2.2.2 Visao geral do sistema de tomografia computadorizada

Tomografia computadorizada produz imagens bidimensionais seccionadas
através do corpo. Estas sdo reconstruidas a partir de analises matematicas da radi-
acao transmitida e mostram as atenuacdes (densidades) dos tecidos dentro de cada

seccao’.

Equipamentos tomograficos atuais tém fileiras de detectores capazes de gra-
var multiplas secgbes tais como 4, 16, 64, 256 e 320 com especialidade em aplica-
cbes cardiacas, que permitem que o escaneamento seja feito de forma mais rapida
(MARTIN, 2008, p. 401).

O objetivo da tomografia computadorizada é obter uma imagem das estrutu-

ras internas de um objeto irradiando, em varios angulos diferentes (QUINTO, 2005,
p. 2).

Os sinais dos canais individuais sdo normalizados e convertidos em valores
logaritmicos de atenuagédo. Em seguida, os dados resultantes de uma unica leitura
sdo combinados proporcionando projecées completas em 2 dimensdes (2D), que
sao apoés gravadas no disco rigido. Apds varias corregdes que correspondem as nao
linearidades e imperfeigdes conhecidas do sistema, os “raw datas” resultantes estao

prontos para a reconstrucao da imagem real (FUCHS et al; 2003).

% Neste trabalho foi usado o termo “seccao” ao invés do termo ‘“slice”, tanto referindo-se ao paciente
quanto ao equipamento de TC.
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A Figura 3, ilustra uma configuragao tipica do sistema de um equipamento de
TC moderno. O tubo de raios X e o arco de detectores sdo montados no gantry rota-
torio, enquanto a real posicao longitudinal € determinada pela translacao da mesa do
paciente. Todos os componentes sao controlados por uma unidade principal central
que cuida da sincronizacdo da velocidade da mesa, rotacdo do gantry, leitura dos
detectores e producéo de raios X. Para evitar o superaquecimento do tubo de raios
X uma unidade adicional é posicionada entre o controle de varredura e o gerador de
alta voltagem. Este controlador do aquecimento do tubo verifica continuamente a
temperatura do tubo de acordo com a avaliacao dos dados pré-armazenados de e-
nergia elétrica disponibilizada e calor dissipado (FUCHS et al; 2003).

Em geral, existem duas formas de iniciar a leitura do sistema de deteccao: os
dados sao adquiridos com intervalos equidistantes de tempo ou de angulo. Isso sig-
nifica que nem o tempo At de integracdo da carga dos detectores, ou que numa po-
sicdo angular verdadeira de rotacdo do gantry, sdo medidos de modo continuo, ou
seja, a leitura somente é acionada quando o tubo tem avangado um intervalo angu-
lar fixo Aa. Além disso, a colimagao da largura total do feixe de raios X e a velocida-
de angular de rotacado do gantry sao definidos de modo adequado as exigéncias dos
protocolos de varredura especificos e dentro dos limites de tolerancia da precisdo. A
lista dos parametros fisicos de varredura, definidos através dos protocolos de varre-
dura, é escolhida pelo operador incluindo a voltagem e a corrente do tubo, a veloci-
dade de rotacao do gantry, as simultaneas viagens da mesa e a largura total do feixe
colimado de raios X. Implicitamente, baseados nos parametros definidos, o tamanho
do ponto focal e 0 numero de proje¢cées amostradas durante uma rotacdo completa
(360°) sao selecionados. Com respeito ao paciente, os parametros fisicos de varre-
dura determinam a exposicao a radiacdo. Para indicar a quantidade de radiacao uti-
lizada para um exame especifico € comum observar o produto da corrente (mA) e o
tempo (s) necesséario para uma unica rotagdo de 360° do tubo, o assim chamado
mAs. Tipicos mAs variam de 10 mAs com varreduras de baixa dose, isto é, em ra-
diologia pediatrica, até 500 mAs nas varreduras de alta dose necessarias para ima-
gens de baixo ruido de pacientes adiposos. Atencao especial deve ser dada a gran-
de quantidade de dados adquiridos, de até 5 GB por varredura, que devem ser
transferidos e processados pelo sistema de processamento de imagem dentro de

um prazo muito curto. Em particular, com respeito ao aumento continuo da velocida-
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de de rotacdo do gantry, os dados transferidos e a velocidade de processamento
devem manter-se com a diminui¢do dos tempos de varredura. E claro que a acelera-
cao de um equipamento macico como o gantry de TC & acompanhada de forcas
mecanicas, aumentando na 22 poténcia com a freqiiéncia angular; isto impde dificul-
dades adicionais na construcdo e melhoria dos sistemas de TC. Embora a energia
elétrica para alimentar o tubo de raios X seja ainda transferida para o gantry rotativo
através da tecnologia “slip ring’, a saida dos dados medidos é baixada usando uma
rede local sem fio (WLAN). Para acompanhar as altas taxas de dados envolvidos
durante a medicao, as etapas necessarias de pré-correcao fisica, rebbining dos raios
geomeétricos, interpolacao em espiral e/ou de ponderacao, convolugédo e retroproje-
cao das projecdes devem ser otimizadas em relacdo ao tempo de processamento.
Através do encadeamento de multiprocessadores, tabelas de referéncia pré-
calculadas e placas de processadores especificos de equipamentos modernos atin-

gem taxas maiores do que 10 imagens reconstruidas por segundo.

Assim, a quantidade de imagens reconstruidas durante um unico estudo au-
mentou para mais do que 1000 vezes. Um dos principais desafios recentes para ra-
diologistas & encontrar novas maneiras para inspecionar as imagens primarias e
chegar a uma decisao diagnostica em um tempo justificavel e com esforcos razoa-
veis. Em adi¢do, o arquivamento de uma grande quantidade de dados do paciente,
qgue é exigido por leis em varios Paises, coloca novos desafios aos sistemas de pro-
cessamento de informacdo médica. As projecdes pré-processadas sao armazena-
das no disco rigido e mantidas pelo menos até que o exame seja concluido. Isto
permite reconstrucdes repetidas com o mesmo conjunto de dados, mas com diferen-
cas nos parametros de reconstrucdo da imagem. Estas diferencas incluem proprie-
dades geométricas como o tamanho do pixel, as dimensdes das matrizes (geralmen-
te 512x512) e a posicdo da seccao representada dentro do sistema de coordenadas
do equipamento (a origem da imagem em x, y e a sua posi¢cao em z). Além disso, a
qualidade da imagem é determinada pela escolha do “kernel’ de convolucao (contro-
le de ruido e resolucao espacial), a largura da seccao reconstruida e o0 método de
interpolacao para aquisicao em espiral (FUCHS et al; 2003).

Basicamente, um sistema de TC mede a distribuicdo 3-D do coeficiente de
atenuacdo linear dos raios X. E comum converter os valores dos coeficientes de a-

tenuacao para os chamados valores de Hounsfield ou nimeros de TC, antes de exi-
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bir as imagens na tela do computador. A eficiéncia intrinseca de um sistema tipico
de TC é em torno de 0,1% (1/1000) para os tecidos moles. Uma Unidade de Houns-
field (HU) corresponde exatamente a 0,1% da diferenca de atenuacao da agua pura.
Uma mudanca adicional é aplicada tal que o ar produz -1000 HU e a agua pura 0
HU. Matematicamente, o redimensionamento dos coeficientes de atenuagédo u po-
dem ser expressados pela seguinte equacgao:

NCT = 2T fzo 4 (1)

MHz20

onde:
U, refere-se ao coeficiente de atenuagao do érgao ou tecido;

My,0- refere-se ao coeficiente de atenuagéo da agua;

a, refere-se ao fator de escala e determina quantos NTC serdo atribuidos entre os
coeficientes de atenuacgdo linear do ar e da 4gua, para uma dada energia do feixe de

raios X. Nos equipamentos de TC atuais a = 1000 NTC.

A fim de permitir que o radiologista ajuste o contraste exibido na tela do moni-
tor, 0 numero de escalas de cinza disponiveis podem ser interativamente adaptadas
a escala Hounsfield. A regido dos valores de NTC* que s&o discerniveis entre preto
puro e branco puro é chamado de janela de exibicdo e é definida pela sua largura e
seu centro em NTC (FUCHS et al; 2003).

* Neste trabalho sera utilizado o acrénimo NTC, ao invés de HU.
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Figura 3 — Esboco de uma configuragéo tipica de um sistema de TC. Os dados da
varredura sao processados, conforme indicado pelas setas em negrito,
setas finas correspondem aos sinais de controle. As linhas pontilhadas
indicam os parametros definidos pelo

Fonte: FUCHS et al (2003, p. 1494).

2.2.3 Processo de Formacao da Imagem em Tomografia Computadorizada

O método de formacao dos tomogramas computadorizados (secgdes trans-
versais) € bem mais complexo do que a imagem radiografica convencional. O pro-
cesso pode ser dividido em trés fases: aquisicao dos dados, reconstrucdo matemati-
ca da imagem e formatacao e apresentacdao da imagem (CARLOS, 2002, p. 4).

2.2.3.1 Processo de aquisi¢ao dos dados em TC.

Dados sdo adquiridos quando raios X passam através do paciente, atingem
os detectores e sao registrados (Figura 4), (ROMANS, 2010).
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Figura 4 — Esquema basico de aquisicao dos dados em TC.
Fonte: SEERAM (1994, p. 86).

O primeiro passo para a aquisicdo dos dados é o escaneamento. Durante o
escaneamento o tubo de raios X e os detectores giram em torno do paciente para
coletar as projecdes. Para um numero de diferentes localizagdes, os detectores me-
dem a radiacao transmitida através do paciente para todas estas diferentes localiza-
¢bes. Como um resultado, os valores de transmissao relativa ou medidas de pene-
tracao podem ser calculados (SEERAM, 1994).

Existem trés métodos comuns no qual equipamentos de TC adquirem os da-

dos: escaneamento preliminar ou localizador, escaneamento axial ou “slice by slice

e escaneamento helicoidal ou espiral (ROMANS, 2010).

Estes métodos séo definidos de acordo com o tipo de geometria do feixe usa-
do para coletar as radiacoes transmitidas através do paciente. Basicamente, existem
trés tipos de geometrias de aquisicao. Geometria de feixe paralelo, geometria de
feixe em leque e geometria de varredura em espiral, 0 mais recentemente desenvol-
vido dos trés (SEERAM, 1994).
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Escaneamento preliminar sdo aquisicées de imagens digitais que sao criadas
enquanto o tubo e a mesa permanecem estacionados através do campo de varredu-
ra. Este escaneamento ndo é uma seccao axial e sim uma uUnica projecao, onde es-
truturas anatémicas aparecem sobrepostas, como aquelas descritas pela radiografia

convencional.

A posicao do tubo determina a orientagdo da imagem. Se o tubo estiver posi-
cionado acima do paciente, o escaneamento preliminar ser4 uma visdo Antero-
Posterior (A-P). Se o tubo estiver posicionado em ambos os lados do paciente (direi-
to ou esquerdo), o escaneamento preliminar serd uma visao lateral. Imagens preli-
minares sdo chamadas por varios nomes, dependendo do fabricante. Os termos
“scout’, “surview”’, topograma, escanograma, “preview’ e piloto, todos tem sido usa-
dos (Figura 5).

lateral

Figura 5 — Varredura panoramica para o planejamento da posicdo das secgcdes no

plano da imagem.
Fonte: BUZUG (2008, p. 472).

Em todos os estudos de rotina, pelos menos um escaneamento preliminar é
adquirido. Uma visao A-P permite ao técnico assegurar que a imagem seja apropria-
damente centrada na direcao x. Uma visao lateral permite ao técnico assegurar que
a imagem seja apropriadamente centrada na direcdo y. Incluindo todas as areas a
serem escaneadas na imagem preliminar garantem que elas encontram-se dentro

da faixa escaneavel ou diregcao z. A extensao da area anatémica incluida na imagem
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preliminar é controlada pelo técnico e depende do tipo de estudo. Imagens prelimi-
nares asseguram ao técnico prescrever a localizacao da seccao axial. A maioria dos
procedimentos de escaneamento depende de pontos de referéncia do inicio e térmi-
no que podem ser facilmente identificados no topograma da imagem. A imagem pre-
liminar assegura ainda ao técnico a selecao prospectiva do FOV (Field of View) ideal
e o correto centro da imagem (ROMANS, 2010).

Na aquisi¢cdo convencional “slice by slice’, os dados sao coletados usando um
namero de diferentes geometrias do feixe para varrer o paciente. Essencialmente, o
tubo de raios X gira em torno do paciente e coleta os dados da primeira secgao. O
tubo para e o paciente é movido e a préxima secgao pode ser varrida. Este processo
continua até todas as secdes terem sido varridas, uma seccao de cada vez (Figura
6) (SEERAM, 1994).

Quando a qualidade da imagem ¢ avaliada através de “phantons”, este méto-
do resulta em uma imagem de qualidade superior ao método helicoidal.

Este método é também referido como escaneamento axial, escaneamento
convencional, escaneamento em série ou seriado e escaneamento sequencial (RO-
MANS, 2010).

Figura 6 — Devido a pontos de parada do avangco da mesa, os dados sao medidos

em circulos separados.
Fonte: BUZUG (2008, p. 312).

Na aquisicdo volumétrica, o mais recente método de coleta dos dados, uma

geometria especial conhecido como geometria espiral ou helicoidal é usada para
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varrer um volume de tecido em vez de uma secdo de cada vez. Com este método
espiral, o tubo de raios X gira em torno do paciente e traca uma trajetéria espi-
ral/helicoidal para varrer um volume total do tecido durante uma Unica respiracao
contida, (Figura 7).

Figura 7 — Devido ao movimento continuo da mesa, a trajetéria ndo € uma orbita
circular fechada.
Fonte: BUZUG (2008, p. 313).

Fundamentalmente, um equipamento de TC faz muitas medidas das atenua-
cbes através de uma seccao de espessura fina no plano transversal do corpo (MA-
HESH, 2002, p. 951). O tipo de tecido que cada pixel representa é caracterizado pe-
la habilidade do tecido em atenuar a radiacdo X. A atenuacéao é definida como a re-
mocao dos fétons de raios X do feixe. Esta remocao pode ser acompanhada pela
absorcao e espalhamento da radiacao X. Tecidos tém diferentes propriedades de
atenuacédo, dependendo do seu numero atémico, da densidade fisica e da energia
dos fotons incidentes. A atenuacdo de um material pode ser descrito em termos do
coeficiente de atenuacéao, simbolizado pela letra grega e representado pela unida-
de (LEE, 1999, p. 6).

O sistema usa os dados para reconstruir uma imagem digital de secgao trans-
versal, com cada pixel na imagem representando uma medida da atenuagdo média

do elemento voxel® que se estende através da espessura da seccéo.

5 . . .. ~ . P
Elemento de volume de uma matriz de imagem digital. Representa a espessura da sec¢do do objeto que sera
imageada, um voxel é um “borrdo” em trés dimensdes e ndo se pode visualizar nenhum detalhe dentro dele.



50

tubo de raios X

empilhamento de voxels
de espessura Ax

orgao especifico de
determinada
espessura

detector

Figura 8 — Diagrama mostrando a atenuag&do dos raios X através de um dérgéo
especifico com um empilhamento de voxels no qual cada voxel possui

uma espessura finita Ax.
Fonte: MAHESH (2002, p. 951).

Uma medida da atenuacdo quantifica a fracao de radiagdo removida ao pas-
sar por uma determinada quantidade de um material especifico de espessura . A

atenuacdo é expressa como,

: ()

onde:

é a medida da intensidade medida com o material no caminho do feixe de raios X,
€ a intensidade dos raios X medidos sem o material no caminho do feixe e

W é o coeficiente de atenuagéo linear especifico do material, (Figura 9).

Quando estamos olhando uma imagem digital, na verdade estamos visualizando voxels lado por lado. (SPRA-
WLS, 1992, p. 1043).
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Figura 9 — Visualizagdo parcial das variaveis da equacgao (1). Os termos y e Ax
referem-se, respectivamente, as propriedades do feixe e do paciente e a

espessura da secgio.
Fonte: AWEDA et al (2006, p. 003).

A soma de todos os raios que passam por cada voxel em todas as posicoes e
angulos (durante um giro de 360°) pode ser expressa como a soma de todos os va-
lores de atenuagdo, no caminho linear desde a fonte de raios X até os detectores
(GOLDMAN, 2007, p. 117). Esta medida de atenuagé&o € chamada de “raio soma”.

Se assumirmos que o raio que passa através do tecido é dividido em espessuras

incrementais do voxel , (Figura 8), a intensidade transmitida é dada pela seguinte
formula,
, (2.1)
onde:
(2.2)

Esta formula pode ser expressa pelo logaritmo natural () (MAHESH, 2002,
p. 951, 952).

_ _ (2.3)

Retirando o somatorio temos



2.2.3.1.1 Dados de Projecao (“Raw Datas”).

Uma projecdo é um conjunto completo de “raio soma” para um dado angulo
no qual a fonte de raios X ou unidade de detectores esta posicionada sobre o paci-

ente.

Multiplas projecdes para muitos angulos sdo obtidas enquanto a fonte de rai-
os X e os detectores giram em torno do paciente. Dados das projecdes sdo um con-
junto de projecdes de todos os angulos de imagem, (Figura 10). (MORIN, 20083, p.
515, 516).
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Figura 10 - (Esquerda) Geometria paralela. (Direita) Geometria em forma de leque.
Fonte: GOLDMAN (2007, p. 8) e MORIN et al (2003, p. 516).

O sistema calcula as propriedades de atenuacao de cada “raio soma” e corre-
laciona apds com a posicao do raio. O resultado desta correlagao é chamado de per-
fil de atenuacéo, (Figura 11). Um perfil de atenuacao € criado para cada projecao de
varredura. A informacao de todos os perfis é projetada em uma matriz. O processo
de conversao dos dados dos perfis de atenuacdo em uma matriz € conhecido como
retroprojecao (ROMANS, 2010, p. 12).
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Figura 11 — Perfil de intensidade e perfil de atenuacdo medidos pelos detectores
para uma projecao.
Fonte: KALENDER (2005, p. 26).

Os dados adquiridos de uma seccao (corte) em TC podem ser visualizados
antes da reconstrucéo. Este tipo de visualizacdo € chamado de sinograma. O eixo
horizontal do sinograma corresponde aos diferentes raios de cada projecéo, por e-
xemplo, para um equipamento de terceira geragéo, o eixo horizontal do sinograma
corresponde aos dados adquiridos em um instante de tempo ao longo do compri-
mento da matriz de detectores. O eixo vertical do sinograma representa cada angulo
de projecdo. Um equipamento de TC pode adquirir aproximadamente 1000 visdes®
com 800 raios por visao, resultando em um sinograma que é de 1000 pixels de altu-
ra e 800 pixels de largura, correspondendo a 800.000 pontos de dados. O numero

de pontos de dados — adquiridos pelos equipamentos de TC gera al-

gum impacto na qualidade final da imagem. Por exemplo, os equipamentos de 12 e
22 geracoes usavam 28.800 e 324.000 pontos de dados, respectivamente. Numa
imagem circular em um equipamento de TC moderno, ocupando 205.000 pixels,
numa matriz 512x512, a relacéo entre os pontos dos “raw datas” e os pixels na ma-
triz da imagem esta na faixa de 3.2 a 3.9 (800.000/205.000 = 3.9).

O numero de raios usados para reconstruir uma imagem de TC tem uma pro-

funda influéncia sobre a componente radial da resolucdo espacial, principalmente

® Tradugdo da palavra “views”. Em TC a palavra visdo também pode ser relatada como projecdo
(HENDEE et al, 2002, p. 210).
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pelo espagamento e largura dos dados dos raios e o numero de visdes, afetando a
componente circunferencial da resolucéo, (Figura 12) (BUSHBERG, 2002).

resolugio
circunferencial

resolugdo radial

Figura 12 — Ao contrario da radiografia tela filme, onde a resolucdo da imagem é
grandemente independente da posicdo, a resolucdo espacial na
tomografia computadorizada, por causa do processo de reconstrucao,

tem ambas componentes radial e circunferencial
Fonte: BUSHBERG (2002, p. 347).

Os valores das atenuacdes projetadas (visdes) do objeto que se encontram
fora do eixo de rotacao produzem um traco senoidal. Esta representacao grafica dos
valores de projecao sao frequentemente chamados de sinograma. (BUZUG, 2008, p.
161). O sinograma é uma ferramenta 0til para a andlise dos dados projetados. Séo
posteriormente usados para a deteccdo de anormalidades no sistema de TC. Por
exemplo, um defeito no canal do detector manifesta-se como uma linha vertical no
sinograma, porque os dados coletados por um Unico canal de detectores tem uma
distancia fixa do isocentro em todos os angulos. (HSIEH, 2003).

A Figura 13, ilustra o sinograma de uma imagem realizada com o phantom de
acrilico com cinco orificios. Durante a aquisicdo de 360° de TC para um objeto em
particular, a posicao do raio correspondente a esse objeto varia senoidalmente como
uma funcao do angulo de visdo. Objetos mais préximos da borda do campo de visao
produzem uma senoidal de alta amplitude e objetos mais préximos do centro de ro-
tacdo tem uma senoidal de amplitude reduzida. Um objeto localizado exatamente no
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centro de rotagdo do “gantry” produz uma sombra que aparece horizontalmente no
sinograma (BUSHBERG, 2002).

elementos detectores

0° 90° 180°  270°

Figura 13 — O sinograma ilustrado (direita) correspondente a posicao dos cinco

objetos circulares (esquerda).
Fonte: BUZUG (2008, p. 434).

Os dados das projecbes sdo o produto inicial da TC antes da retroprojecéao
filtrada e interpolagédo longitudinal necessaria para criar sec¢des axiais reconstrui-
das. Os dados das proje¢des consistem de uma integral de linha e nunca sao visua-
lizadas diretamente, porém sdo usadas para gerar imagens axiais. Existem varias
razbes para se reconhecer dados de projecdes na pratica clinica: (a) Propriedades
espaciais, dos dados de projecao, sao definidas na varredura de aquisicao e nao
podem ser alterados subsequentemente; (b) Somente os dados de projecao sao u-
sados para reconstruir imagens axiais, de modo que qualquer reconstrucao retros-
pectiva dos dados requer acesso aos dados de projecdo; (c) Dados de projecao nao
sado usados diretamente para criar imagens 3D e (d) na maioria dos casos, ndao €
pratico arquivar estes grandes conjuntos de dados, assim 0 acesso para gerar con-
junto de dados volumétricos é limitado pelo tempo. (DALRYMPLE et al; 2005, p.
1412, 1413).
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2.2.3.2 Reconstrucao da imagem

Para criar uma imagem em TC o sistema usa todas as informacgdes coletadas
pelos detectores durante o processo de aquisicao dos dados e, através de uma série
de passos, este manipula os dados e produz uma imagem util que pode ser enviada
para um dispositivo de exibicdo. Este processo de manipulacdo dos dados (raw da-
tas) € chamado de reconstrucao da imagem (ROMANS, 2010).

Os dados obtidos nos canais de detectores sdo repassados, perfil por perfil,
para a eletrénica dos detectores como sinais elétricos correspondendo a real atenu-
acao dos raios X. Estes sinais elétricos sao digitalizados e, apds, transmitidos ao
processador de imagem. Neste estagio, as imagens sao reconstruidas, basicamen-
te, por meio de trés processos: pré-processamento, convolugao e retroprojecao (Fi-
gura 14).

Imagsm

dados da ) ; raw data
pre raw data convolugao/ filtrado P
varredura = | oo mento P P e - |retroprojegio e

e R e

Figura 14 — Processo envolvido na reconstrucdo da imagem em TC.
Fonte: PROKOP (2003, p.06).

Os “raw datas” adquiridos por um equipamento de TC sao pré-processados

antes da reconstrucao, devido a muitos fatores.

Um dos pressupostos basicos é a natureza monoenergética dos feixes de rai-
os X de entrada. Isto requer que todos os fétons de raios X de entrada emitidos da
fonte tenham a mesma energia. Mas na realidade, esta condicdo nunca é satisfeita.
O espectro energético de raios X € continuo. Por exemplo, quando selecionamos
uma energia de 120 kVp, a energia dos fétons de saida variam entre 10 kV a 120
kV. Para a maioria dos materiais, os valores de y mudam com a energia dos raios X.
Devido a natureza polienergética dos feixes de raios X e a dependéncia energética

de u, a equacao (1.5) deixa de ser valida. Nao existe uma relagao linear entre a pro-
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jecdo medida e a espessura do objeto. Este é o problema, bem sabido, do endure-
cimento do feixe que causa artefatos de “cupping”, listras e sombreamento nas ima-
gens reconstruidas (HSIEH, 2002).

Outro problema que afeta a eficiéncia das medidas das projecoes é a radia-
cao espalhada. Nem todos os fétons de raios X que chegam aos detectores sao f6-
tons primarios. Uma porcéo significante do sinal é gerada pela radiagdo espalhada.
A radiacao espalhada acrescenta uma predisposicao de baixas freqiéncias nas me-
didas das atenuacdes reais. Radiacdo espalhada em TC causa ineficiéncia dos nu-
meros de TC reconstruidos e também produzem artefatos de listras e sombreamen-
to.

A terceira fonte de erros nas medidas € a ndo linearidade dos detectores ou
sistemas de aquisicao de dados (DAS). Por exemplo, € conhecido que as correntes
escuras’ estdo presentes em todos os equipamentos eletronicos. A corrente escura
produz uma predisposicao dependente do canal e dependente da temperatura nas
medidas do fluxo de raios X. Outro exemplo de nao linearidade é a variagao do ga-
nho dos detectores de cintilacdo. Alguns dos cintiladores, tal como o0 CdWOQO,, séao
conhecidos por apresentar histerese® ou fenémeno causado por danos da radiagao.
O ganho dos detectores torna-se dependente da sua histéria de exposicao da radia-
cao. Embora muitos dos fenbmenos causados pelos danos da radiacdo podem se
auto recuperar sobre um extenso periodo de tempo, isso pode apresentar problemas
significativos para varreduras continuas e varreduras repetitivas no paciente (HSIEH,
2002).

A ultima fonte de erro vem do préprio objeto escaneado. Na maioria das apli-
cacgdes clinicas, o objeto de interesse € um paciente vivo. Mesmo os mais avanca-
dos equipamentos de TC tém 10 segundos para completar a cobertura de um érgao.
Movimentos voluntérios e involuntarios do paciente sao inevitaveis. Como resultado,
projecoes tomadas em diferentes instantes nao representam a integral da atenuacao
da linha do mesmo objeto (HSIEH, 2002).

’ Corrente escura, é uma corrente que passa através do circuito condutivo quando n&o ha presenca
de radiacao ionizante nem de fétons luminosos. (DICIONARIO DE ELETRONICA, 2003, p. 87).

® Histerese vem do grego e significa “ficar para tras”. A expressao foi introduzida pelo fisico J. A. E-
wing em 1881. E um fenémeno apresentado por determinados sistemas fisicos cujas propriedades
dependem de sua histéria precedente. (DICIONARIO HOUAISS, 2005, p. 117).
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Outras fontes de erros podem também conduzir a artefatos na imagem e ine-
ficiéncia das medidas, tais como: radiacao da fonte de raios X fora de foco, presenca
de metal no plano de varredura, insuficiéncia de fétons, “gantry” desalinhado, tubo
de raios X ®arqueado, deficiéncia na amostragem das projecées, efeito de volume
parcial, desvio do ponto focal, vibragdo mecanica, projecao truncada, rotor do tubo
de raios X oscilando e modo de aquisi¢cdo dos dados (HSIEH, 2002).

A etapa de filtracdo em si pode ser realizada pela convolugdo matematica ou
pela multiplicacdo das projecdes e filtros, seguindo pela Transformada de Fourier
(TF). Em suma, retroprojecao filtrada € um procedimento de dois passos. Cada pro-
jecéo é primeiramente filtrada, em seguida a retroprojecéao é realizada.

A abordagem descrita acima aplica-se somente a equipamentos que adqui-
rem secc¢oes de imagens paralelas uma a uma (modo “slice by slice”). Em varredu-
ras de TC helicoidais, uma manipulacdo matematica adicional dos dados de proje-
cao é necessaria antes da reconstrucao da imagem. Na varredura helicoidal, a mesa
do paciente move-se durante a aquisicdo dos dados. Dados de projecdes sao adqui-
ridos continuamente e, portanto, sdo arranjados na forma de hélice. Assim, é neces-
sario manipular matematicamente os dados de projecao para calcular as projecoes
paralelas em localizacdes equidistantes ao longo do eixo z. Este passo é entao
chamado de interpolagdo do eixo z, filtragdo z ou “rebinning”. Similar aos filtros de
reconstrucdo, a maioria dos vendedores de equipamentos de TC permitem uma es-
colha entre varios algoritmos interpoladores no eixo z. A escolha do algoritmo de
interpolacao pode ter profundos efeitos na qualidade da imagem e dose de radiacao
usados para imagens axiais e qualquer reformatacado subseqtiente (MORIN et al;
2003).

A retroprojecao envolve a reordenacao dos dados convoluidos para uma ma-
triz de imagem 2D, representando a sec¢ao do paciente que esta escaneada. Isto é
realizado, perfil por perfil, por todo o processo de reconstrucdo da imagem. Retro-

® Conforme email recebido do Engenheiro da Siemens, Sr Silvério Reckziegel, um tubo novo é supos-
to estar com vacuo de alta pureza isolador de elementos dentro da ampola. Com o tempo de uso o
feixe de elétrons de alta poténcia acaba arrancando do anodo particulas de vapor metélico e também
liberando gas que no processo de fabricagao do anodo ficou aprisionado nesse disco. Devido ao uso
intensivo do tubo de raios X, a quantidade de vapor metalico depositado dentro da ampola aumenta,
chegando numa situagdo em que ocorre uma descarga elétrica adicional. Nesse instante chama-se
“arco” um flash de descarga elétrica que consome esse gas. Esse processo € normal nos tubos de

raios X.
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projecao resulta em atribuir uma densidade exata para cada um dos pixels que sao,
apds, mostrados como tons de cinza mais claros ou mais escuros. Quanto mais cla-
ros os tons de cinza, maior a densidade do tecido dentro do pixel, por exemplo, 0sso
(HOFER, 2007, p. 12).

O conceito basico na retroprojecao é a atribuicao do valor dos “raios-soma’
para todos os elementos da figura (pixels) ao longo do caminho dos “raios-soma”.
Durante a aquisicao, as informagdes da atenuacao ao longo de um caminho conhe-
cido do feixe de raios X sao integradas pelos detectores. Durante a reconstrucao da
retroprojecao, os valores de y de cada raio sdo sobrepostos para tras, ao longo do
mesmo caminho em que foram coletados na imagem do paciente. Como os dados
de um grande numero de raios sao retroprojetados na matriz da imagem, areas com
alta atenuacéao tendem a reforcar-se mutuamente e areas de baixa atenuagéao tam-
bém reforcam-se, construindo a imagem no computador (BUSHBERG, 2002). Retro-
projecao simples produz artefatos por causa da sobreposicdo dos “raios-soma” nos
dados de projecdo. Estes artefatos reconstruidos podem ser eliminados alterando,
matematicamente, cada projecao, tal que durante a retroprojecdo as areas sobre-
postas cancelam-se umas com as outras (MORIN et al, 2003). Para reconstruir uma
imagem “borrada”, uma funcao filtro € matematicamente aplicada para cada proje-
cao antes da retroprojecao. A operacdo matematica é chamada de convolugédo, mas
o processo é referido como filtragdo (GOLDMAN, 2007).

O processo de reconstrugdo da imagem deriva do valor do coeficiente de ate-
nuacao meédio u para cada voxel da seccao transversal usando muitos raios de dife-
rentes angulos de rotagdo em torno da secgado do paciente. A atenuacao especifica
do voxel, u, aumenta com a densidade e o niumero atémico dos tecidos medidos a-

través do volume do voxel e diminui com 0 aumento da energia dos raios X.

Matematicamente, o valor de atenuagédo u de cada voxel pode ser determina-
do algebricamente com um numero muito grande de equacdes simultdneas usando
todos os raios soma que interceptam o voxel. No entanto, um método muito mais
elegante e simples é chamado de retroprojecao filtrada. Raios sdo coletados em
conjunto e chamados de projecdes que sao feitas através de todo o paciente em
uma determinada direcdo no plano de sec¢édo. Pode haver de 500 a 1000 ou mais

raios em uma unica projegao. Para reconstruir a imagem a partir das medidas dos
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raios, cada voxel deve ser visto de varias dire¢des diferentes. Um conjunto completo
de dados requer muitas projecdes com intervalos rotacionais de 1° ou menos em
torno da seccao transversal. A retroprojecao, efetivamente reverte o processo de
atenuacao, adicionando o valor de atenuagao de cada raio em cada projecao anteri-
or, através da reconstrucao da matriz. Como este processo gera uma imagem borra-
da, os dados de cada projecao sdo matematicamente alterados (filtrados) antes da
retroprojecao, eliminando o efeito de borramento intrinseco. Existem um ndmero de
técnicas de reconstrucdo avancada que sao atualmente usadas no processo de re-
construcao de imagens em TC (MAHESH, 2002, p. 951, 952).

A reconstrucdo, que é produzida automaticamente durante a varredura, é mui-
tas vezes chamada de reconstrucao prospectiva (reconstrucdo primaria) e a reutili-
zacao dos “raw datas” para gerar novas imagens é chamada de reconstrucao re-
trospectiva (reconstrugao secundaria), (Figura 15) (ROMANS, 2011, p.11).

O conjunto de dados axiais pode ser visualizado para interpretacdo ou usado
para criar imagens 3D ou multiplanares. Isso exige cada vez mais algoritmos de in-
terpolacéo sofisticados que levam em conta redundancias na sobreposicao dos da-
dos, efeitos de velocidade da mesa e variacao geométrica do feixe conico de saida
do tubo. Espessura da seccéo, intervalo de reconstrucao, campo de visao e kernel
de convolucao (algoritmo de reconstrucédo) devem ser especificados a cada vez que
os dados sao reconstruidos. Multiplas reconstru¢cées de dados podem ser realizadas
automaticamente por uma variedade de razdes, incluindo ambos os kernels de teci-
dos moles e pulmdes do térax ou providenciando um conjunto de dados de seccoes
finas para aplicagdo em 3D. Dados adicionais retrospectivos podem ser reconstrui-
dos enquanto as projecoes continuarem disponiveis (DALRYMPLE et al; 2005, p.
1413).
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Figura 15 — Reconstrugao das imagens tomograficas a partir dos dados de projecao.
Fonte: DALRYMPLE et al (2005, p.1415).

O passo final no processo de reconstrugdo da imagem é o armazenamento,
que refere-se ao armazenamento da imagem digital reconstruida, (Figura 16).

Os valores de atenuacdo da equacao (2.5), normalmente sdo apresentados
como valores de cinza. Neste contexto, uma abordagem desenvolvida por
Hounsfield revelou-se ser apropriada e é atualmente usada. Os valores de
atenuacao de cada voxel individual sdo transformados em uma escala adimensional
(Escala de Hounsfield) e sédo relacionados com os valores de atenuacado da agua,
(Figura 17). A definigao destes valores de TC lidos

(3.0)

onde:
€ a medida da atenuacao do tecido no voxel e a (1000) € o fator de escala.

Em homenagem a Hounsfield, a unidade destes valores, NTC = HU, é cha-
mado de Unidade de Hounsfield (HU). Nesta escala o valor de -1000 HU é atribuido
ao ar e o valor de 0 HU a agua. Em principio, esta € uma escala em aberto, mas na

pratica ela termina em aproximadamente 3000 HU. A faixa total de 4000 HU pode
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ser capturada muito bem por meio de imagens com valores de cinza de 12 bits (2'?).
Esta escala é arbitraria, mas, no entanto, tem consequiéncias praticas. Uma vez que
os valores de atenuacao de quase todos os 6rgaos — exceto 0s 0ssos — sao muito
semelhantes ao da agua, a diferenca dos valores de atenuagao da agua é dada pela
equacao (3.0) é de fabrica.

Os valores de HU nao podem ser considerados como valores absolutos, os
quais podem, inequivocadamente, ser atribuidos aos érgaos. Desvios destes valores
de HU para certos 6rgaos indicam patologias. Este problema, que surge no caso de
todos os equipamentos de TC usados para imagens diagnésticas, € uma conse-
quéncia do uso do espectro de radiacao policromatico. Ao passar através do corpo,
a distribuicao do espectro de radiacao sofre mudancas de tal forma que atribuicdes
inequivocas dos valores de atenuacao nao sao realmente possiveis (BUZUG, 1998,
p. 475).

O coeficiente de atenuacao da agua é obtido durante a calibracao do equipa-
mento de TC. Os voxels contem material que atenuam mais do que a agua (isto &,
tecido muscular, figado e osso) tem numeros de TC positivos, considerando que os
materiais com menor atenuacao do que a agua (isto €, pulmao ou tecido adiposo)
tem numeros de TC negativos. Com excecao da agua e do ar, os numeros de TC
para um dado material irdo variar com a mudanca do potencial do tubo de raios X e
de fabricante para fabricante (MAHESH, 2002, p. 952).
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impressédo numérica

Figura 16 — Aparecimento da imagem de TC apds o processamento do computador.

da imagem processada.

s

€, uma impressao numérica

Isto €
Fonte: SEERAM (1994, p. 76).

2.2.3.3 Apresentagao da imagem

Uma vez que a imagem de TC foi reconstruida, os dados da imagem devem

ser convertidos para que o médico possa visualiza-los e diagnostica-los. Existem

algumas técnicas basicas de pods-processamento que sao aplicadas em todas as

imagens de TC (BUSHBERG, 2002).

A exibicdo da imagem pode ser relatada em termos de dispositivo de exibi-

cao, janelamento e formato da imagem em TC.

2.2.3.3.1 Dispositivo de exibicdo

A imagem na escala de cinza € exibida por um tubo de raios catédico ou mo-

nitor de televisdo, que € um componente essencial do console de visualizagcdo. Na

exibicdo e manipulagdo das imagens na escala de cinza para realizar o diagnéstico,

€ importante otimizar a fidelidade da imagem que pode ser influenciada por um nu-
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mero de caracteristicas fisicas, incluindo luminéancia, resolucao, ruido e faixa dinami-
ca. Um monitor com escala de cinza é um dispositivo de exibicdo que tem a forma
de funil, envelope de vidro evacuado com um canhdo de elétrons na extremidade
estreita do tubo. A extremidade expandida do tubo forma uma tela, cuja superficie

interna é revestida com um fosforo emite luz quando atingido por elétrons.

Em TC, a imagem digital do computador pode ser convertida em sinais anal6-
gicos pelo conversor analdgico digital. Este sinal produz um feixe de elétrons que
varre a tela de fésforo. A varredura é tal que o monitor em escala de cinza pode exi-
bir a imagem de entrada digital pixel por pixel. Um importante parametro fisico da
escala de cinza nos monitores de exibicdo é a resolucdo. Isso é importante porque
esta relacionado com o tamanho do pixel da matriz. A matriz de exibicao pode variar
de 64x64 a 1024x1024, mas monitores de alto desempenho podem exibir uma ima-
gem com uma matriz de 2048x2048 (SEERAM, 1994, p. 78).
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SUBSTANCIA

NiVEIS DE CINZA (INTEIROS)

ESCALA
DE CINZA

Osso

__Agua____

Ar

+1000

_4900__
__ +800___
4700
__ +600__
__ +500__
___+400__
__+300___
__+200___
___+100___
0
_-100___
_ -200____
_-300___
_ -400__
_-500____
___-600___
_-700____
_ -800__
_-900__
-1000

> Branco

Niveis de cinza

> Preto

Figura 17 — Relacao entre NTC e o nivel de brilho (escala de cinza) para uma escala

de +1000.
Fonte: SEERAM (1994, p.78).

2.2.3.3.2 Janela de representacgéao.

Janela de representagédo ou janelamento refere-se a um método pelo qual as

imagens de TC, em escalas de cinza, podem ser manipuladas usando os numeros

de TC que compbéem a imagem. Estes niumeros podem ser alterados pelo operador

para providenciar uma 6tima demonstracao das estruturas visiveis na imagem. (SE-

ERAM, 1994).
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A faixa de medidas absorvidas em TC (expressas em unidades de Hounsfield
ou HU) é referida como a Largura da Janela (Window Width - WW). Esta determina o
namero maximo de tons de cinza que pode ser mostrado no monitor de TC. Por ou-
tro lado, o Centro da Janela (Window Level - WL) é o centro ou ponto médio da faixa

dos numeros de TC. A WL pode ser posicionada em qualquer lugar na WW.

Quando a WW e a WL sao mudados, a imagem pode ser aprimorada para
atender as necessidades do operador. Especificadamente, uma janela ampla indica
que existe uma escala de cinza relativamente longa ou um bloco grande de numeros
de TC que serao atribuidos alguns valores de cinza. Assim, a zona de transicao en-
tre baixos numeros de TC sao retratados como preto e altos niumeros de TC sao re-
tratados como branco. Uma janela com largura estreita implica que a transicao do
preto para o branco sera realizada sobre um numero relativamente pequeno de nu-
meros de TC (SEERAM, 1994, p. 167).

O sistema visual humano nao pode resolver a faixa dinamica completa de -
1.000 HU a 3.000 HU com 4.000 medidas de valores de cinza. Esta € a razao pela
qual, na pratica, somente 512 valores de cinza sao discriminados e mostrados nos
dispositivos de visualizacao de imagens (displays). Estudos atuais tém mostrado que
o olho humano é capaz de discriminar entre 700 a 900 tons de cinza para o intervalo
de luz disponivel dos atuais monitores médicos em 6timas condicdes. Para ser pos-
sivel detectar diferencas entre érgaos que possuem semelhantes representacdes
visuais das suas atenuacgdes, € necessario mapear apropriadamente, na escala
Hounsfield, as sensibilidades anatémicas para a faixa perceptivel de valores de cin-

za. Para isso, usa-se uma funcao “piecewise linear’*°.

(0, paravaloresde NTC < WL — WWY

G=511.{ ww! (valor de NTC — WL + @)

~—

(4.0)

| 1, paravalorde NTC > WL + WZ—W )

'°Se aproximarmos um certo comportamento néo-linear através de um conjunto de equagées lineares
, 0 conjunto é chamado de aproximacao piecewise linear do comportamento nao-linear, a aproxima-
¢ao linear é chamada de funcao piecewise linear (LEENAERTS, 1998, p. 11).
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A Figura 18 mostra a funcao linear dividida em partes que correspondem a
uma janela para osso (WL= +300 HU, WW= 1.500 HU) e uma janela para tecidos
moles (WL= +50 HU, WW= 350 HU), bem como seus efeitos na representacéo de
uma imagem abdominal. Diferentes densidades no processo espinhal sao visiveis
somente na janela de osso, mas, uma diferenciacdo do tecido mole € dificilmente
possivel devido a grande largura da janela. Na janela para tecidos moles, érgaos tais
como o figado e o rim podem ser distinguidos muito bem. Entretanto, nesta janela
relativamente estreita, todos os valores de TC acima de +225 HU s&o mostrados,

sem diferencas, como areas brancas.

janela para
tecidos

400 moles

janela para

osso (G)

frequéncia relativa
valores de cinza

N W
(=]
o

=-1000 -500 0 500 1000 =1000 =500 0 500 1000

Himeros de TC Numeros de TC

Figura 18 — Visualizagdo do processo de janelamento.
Fonte: BUZUG (2008, p. 478).

Na Figura 18, o intervalo completo, praticamente sensivel, dos valores de
NTC variam de -1.000 até 3.000 (frequéncia relativa dos valores para a area do
abdome — inferior esquerda), ndo pode ser reconhecido e distinguido pelo sistema
visual humano. Portanto, a diferenca, de interesse anatémico em intervalos de
Hounsfield podem ser mapeados em intervalos apropriados em escala de cinza que
possam ser diferenciados (BUZUG, 1998, p. 476).
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2.2.3.3.3 Formato da imagem em TC

A imagem é reconstruida por um numero de linhas e colunas, chamado de
matriz. O tamanho da matriz é escolhido pelo técnico antes do exame e depende da
anatomia de estudo. O técnico deve selecionar o campo de visdo (FOV) ou circulo
de reconstrucéo, que refere-se a uma regido circular na qual as medidas de trans-
missao sao registradas durante a varredura. Esta regido é especificadamente referi-
da como FOV de varredura. Durante a coleta dos dados e reconstrugao da imagem,
uma matriz é colocada sobre o FOV de varredura cobrindo a sec¢édo a ser escanea-
da. Em geral, o técnico pode selecionar o FOV apropriado para o exame em cerca
de trés ou quatro FOVs de varredura (SEERAM, 1994, p. 79).

Como a seccéao a ser escaneada tem a dimensao de profundidade, represen-
tando a espessura da secc¢ao, o pixel é transformado em um voxel ou elemento de
volume. A radiacdo que passa através de cada voxel da matriz e sua informacéao é
apos computada para gerar um numero de TC para cada pixel na imagem exibida. O
FOV de exibicdo pode também ser escolhido de modo que seja igual ou menor do
que o FOV de varredura. O tamanho do pixel pode ser computado do FOV e o ta-

manho da matriz através da seguinte relacéo:

FOV
tamanho da matriz

(5.0)

tamanho do pixel =

O tamanho do pixel geralmente esta entre 1 a 10 mm na maioria dos equipa-
mentos. Assim, o tamanho do voxel depende ndo somente da espessura da seccao,

mas também do tamanho da matriz e do FOV.

Cada pixel em uma imagem pode ter uma faixa de tons de cinza. A imagem
pode ter 256 (28), 512 (29), 1024 (21°) ou 2048 (211) diferentes valores de cinza. Es-
tes numeros sao representados como bits, assim que uma imagem de TC pode ser
caracterizada por um numero de bits por pixel. Imagens de TC podem, entretanto,
ter 8, 9, 10, 11 ou 12 bits por pixel. Uma imagem de TC com 12 bits por pixel repre-



69

sentard nimeros em uma faixa de -1000 a 3095 ou um total de 4096 (212) diferentes
tons de cinza (SEERAM, 1994, p. 80).

2.2.4 P6s-Processamento da imagem

Técnicas de pds-processamento para manipular qualquer “raw data” ou da-
dos da imagem, apds a varredura, tem tido lugar e resultam na criacdo de novas i-

magens.

Embora os termos sejam frequentemente usados alternadamente, o termo
reconstrucdo é usado quando os “raw datas” sao manipulados para criar pixels que
sao, apods, usados para criar uma imagem. O termo reformatacdo € usado quando
os dados da imagem sdao montados para produzir imagens em diferentes planos (co-
ronal, sagital, obliquo) ou para produzir imagens em 3D.

Na reformatacdo da imagem usa-se somente os dados da imagem (n&o os
raw datas) para gerar imagens em diferentes planos e orientacées das imagens.

Os termos reformatacdo da imagem e volume “rendering” sdo sinbnimos
(ROMANS, 2010, p. 33).

Pds-processamento das seccoes axiais em exames de TC refere-se a mani-
pulacdo computacional dos dados apds as secgdes serem adquiridas e armazena-
das. Estas manipulacdes incluem os métodos ''"RMP (reformatacdo em multiplos
planos) e 3D (trés dimensdes). A RMP produz novas sec¢des a partir do conjunto de
secgoes axiais de TC. O método 3D produz imagens reais muitas vezes semelhan-
tes a fotografias das amostras anatomicas. Reformatacées com RMP e 3D sao ge-
radas usando computadores especiais com software graficos disponiveis no proprio
equipamento ou em uma estacao de trabalho (Workstation).

Existem varias técnicas de 3D que exibem dados do volume de varredura em
diferentes maneiras (ROMANS, 2010, p. 34).

" Tradug&o do acronimo MPR (Multi Planar Reformation) (ROMANS, 2011, p. 34).
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Seccgdes axiais em exames de TC sao frequentemente coletadas em conjun-
tos que incluem uma regido ou 6rgao inteiro do corpo. As secgdes originais sao pro-
cessadas como um grupo para formar novas secc¢oes reorientadas. Assim, um exa-
me de TC do créanio, por exemplo, pode ser reformatado nos planos coronal e sagi-
tal. O processo que realiza a reformatacdo das sec¢des axiais em coronais, sagitais
ou obliquas (qualquer outra orientacéo arbitraria) € chamado de RMP (reformatacao

em multiplos planos).

O mesmo conjunto das secc¢des usadas para RMP podem também ser visua-
lizados usando a reconstrucado 3D (SEERAM, 1994, p. 252).

2.2.5 Filtros Fisicos

Os fétons de raios X emitidos pelo tubo de raios X apresentam um amplo es-
pectro. Muitos raios X “moles” (baixa energia) estao presentes. Os raios X de baixa
energia sdo em geral absorvidos pelo paciente e contribuem em pequena quantida-
de no sinal detectado. Portanto, é necessario remover estes raios X “moles” para

reduzir a dose no paciente.

A filtracao total do feixe de raios X em TC geralmente possui trés componen-
tes consistindo de: 1) filtracao inerente, 2) filtracdo adicional e 3) filtro modelador de
feixe, (Figura 18). Para um dado tubo de raios X instalado em um equipamento de
TC, a filtracdo inerente é claramente fixada e ndo pode ser modificada pelo opera-
dor. A maioria dos equipamentos comerciais, no entanto, podem mudar a filtracao
adicional e/ou o filtro modelador dependendo do tamanho do paciente que esta sen-
do escaneado, bem como a regido especifica do corpo que esta sendo investigada
(HUDA et al; 2009, p. 553).

A maioria dos fabricantes de TC empregam um filtro de raios X adicional para
melhorar a qualidade do feixe. A maioria dos filtros usados sao filtros planos e filtros
na forma de “gravata-borboleta”. O filtro plano € normalmente fabricado de cobre ou
aluminio e é colocado entre e a fonte de raios X e o paciente. O filtro plano modifica

uniformemente o espectro de raios X em todo o plano do campo de visao FOV. Ob-
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servando o fato de que a secc¢ao axial do paciente é principalmente de forma oval,
alguns fabricantes empregam um filtro “gravata borboleta” para modificar a intensi-
dade do feixe de raios X dentro do campo de visdo para facilitar a reducado da dose
no paciente (HSIEH, 2003, p. 163).

Filtros em forma de “gravata borboleta” ou filtros “modeladores” do feixe redu-
zem a dose de radiacao na superficie em 50% comparada com a dose com filtro
plano. Filtros em forma de “gravata borboleta” minimizam a exposicéo a radiacao em
partes mais finas da anatomia do paciente (extremidades), providenciando assim um
ruido mais consistente na imagem, poupando quantidades substanciais na dose de
radiacao (MANNUDEEP, 2004, p. 625).

Fonte de raios X

filtro plano filtro gravata-borboleta

doss reduzids

mesma relagdo sinal-ruido

Figura 19 — Com um filtro de metal plano os raios X de baixa energia sdo atenuados.
Em uma segunda etapa, o chamado filtro gravata-borboleta conduz a um
aumento de atenuacado espacial do centro para as bordas do feixe de

raios X.
Fonte: BUZUG (2008, p. 498).

A qualidade da imagem de TC sofre com o fato de a atenuacédo ser uma fun-
¢do complexa do comprimento de onda. E preciso ter em mente que raios X de bai-
Xa energia, ou seja, com maior comprimento de onda, sdo mais fortemente atenua-
dos quando passam através da matéria do que raios X de alta energia. Como con-

sequéncia, o centro do feixe de raios X policromatico € deslocado para altas energi-
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as ou radiagdo mais “dura”. Esta é a origem do que é chamado de “endurecimento
do feixe, que produz artefatos nas imagens reconstruidas. Um filtro de metal plano
medindo alguns milimetros é montado no tubo de raios X. A filtragcdo do feixe reduz o
namero de fétons de raios X, enquanto aumenta a energia média da radiacdo. Este
pré-endurecimento da radiacao reduz os artefatos gerados por endurecimento do
feixe durante a reconstrugédo da imagem e reduz a dose no paciente exposto (BU-
ZUG, 2008, p. 28).

2.2.6 Colimadores

Colimadores servem para dois propésitos: reduzir dose de radiagdo desne-
cessaria ao paciente e garantir uma boa qualidade da imagem. Existem dois tipos de
colimadores: pré-paciente e pds-paciente (Figura 19). Como o préprio nome implica,
o colimador pré-paciente é posicionado entre a fonte de raios X e o paciente. Visto
que os fétons de raios X emitidos do tubo de raios X cobrem uma grande faixa no
eixo Z (ao longo do paciente) os colimadores pré-pacientes restringem o fluxo de
raios X aplicado a uma regiao limitada. Para uma unica seccédo de TC, estes nao
somente reduzem a dose no paciente, mas também definem a espessura da seccao
do plano da imagem. Para os tomografos de multiplas sec¢des (multi slice), entretan-
to, a espessura da seccgao é definida pela abertura em vez do colimador. Visto que
99% dos fétons de raios X emitidos do tubo de raios X sdo bloqueados pelo colima-

dor pré-paciente, a eficiéncia do tubo de raios X para TC é pobre.
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Figura 20 — Visualizagdo dos dois colimadores, pré e pds, em equipamentos de
tomografia computadorizada de 32 geracao.
Fonte: HSIEH (2003, p. 284).

O segundo tipo de colimador é o p6s-paciente. Tipicamente dois tipos de co-
limadores pés-paciente sdo usados: no plano e plano transversal. O colimador no
plano (grade) é usado nos equipamentos de terceira geracao para rejeitar os fétons
de raios X espalhados. Esta técnica ndo pode ser empregada efetivamente nos e-
quipamentos de quarta geracao devido a um grande angulo de aceitacdo. Este tipo
de colimador é feito de placas muito finas e altamente atenuantes. Estas placas séo
colocadas na frente do detector, focalizando a fonte de raios X. Uma vez que a traje-
téria da radiacdo espalhada € geralmente desviada da trajetéria dos fétons originais
(fétons primarios), as placas bloqueiam os fétons de entrar no detector (HSIEH,

2003, p. 161 a 163).
Colimadores no plano transversal sao empregados por ambas terceira e quar-

ta geracdes de equipamentos, para rejeitar a radiacdo espalhada. Para equipamen-

tos de terceira geracao, isso serve principalmente como um colimador adicional z

para melhorar o perfil de sensibilidade da secao do equipamento.
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2.2.7 Deteccao e detectores de radiacao ionizante

Fotons de raios X ndo podem ser detectados diretamente. O que pode ser
detectado sdo os produtos resultantes da sua interagdo com o meio (por exemplo,
cargas elétricas, luz, etc) (BUZUG, 1998, p. 48).

Para reduzir o tempo de resposta dos detectores, todos os detectores usados
em TC séo operados no modo corrente em vez do modo de pulso. Além disso, a re-
jeicao da radiacdo espalhada é realizada através dos colimadores do detector ao
invés de analisadores de altura de pulso. Detectores para equipamentos de TC, ca-
maras de ionizagao preenchidas com gas ou detectores de estado soélido, sdo esco-
Ihidos pela sua eficiéncia de deteccao, pequeno tempo de resposta e estabilidade de
operacao.

Detectores de estado sélido incluem cristais cintiladores de Nal (Tl), CaF e
Csl; materiais ceramicos contendo 6xidos de terras raras e germanato de bismuto
(BGO) e detectores de tunsgstato de cadmio (CdWOQ,) escolhidos pela suas altas
eficiéncias de detecgéo e baixa tempo de decaimento fluorescente, (Figura 21).

Céamaras de ionizacao preenchidas, por exemplo, com gas contendo xendnio
pressurizado até 25 atm, para melhorar sua eficiéncia de deteccédo de raios X sao
empregadas, (Figura 21). Com qualquer detector, a estabilidade de resposta de uma
medida de transmissdao em relacdo a préxima medida € essencial para a producao
de imagens livres de artefatos. Com uma fonte rotacional e geometria de detectores,
por exemplo, originam artefatos em forma de anel na imagem. Dependéncia energé-
tica minima dos detectores sobre a faixa energética do feixe de raios X é também
importante se a correcao do endurecimento do feixe pode ser aplicavel para todos
os tamanhos de pacientes e configuracées (HENDEE, 2002, p. 258).

Outros tipos de detectores consistem de cristais fluorescentes em contato
com um fotodiodo, (Figura 21). Os raios X s&o absorvidos no cristal produzindo luz,
que por sua vez produz uma corrente no diodo. A corrente € amplificada, digitalizada
e alimentada para o computador. E claro que uma companhia que pode produzir um
detector simples, barato e de pequenas dimensdes terd uma maior vantagem. Os

detectores devem ter uma resposta rapida, serem estaveis e permitirem que se faca
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uma medida da radiacdo com uma precisdo de 1% de 1/10, em poucos milisegun-
dos. O arranjo de detectores é parte importante do custo de um equipamento de TC
(JOHNS, 1983, p. 638).

xendnio a alta
pressao

cristal

cristal

diodo

para o computador para o computador para o computador

Figura 21 — (Esquerda) Detector de cristal acoplado a uma fotomultiplicadora.
(Centro) Detector de xenbnio a alta pressdo. (Direita) Arranjo de cristais

em contato com diodos.
Fonte: JOHNS (1983, p. 638).

Detectores “flat panel”, atualmente, tem se tornado disponiveis comercialmen-
te. No entanto, eles ndo foram projetados para uso em sistemas de TC, mas sim pa-
ra competir e substituir sistemas radiograficos estabelecidos que utilizam cassetes
de filme, cassetes de radiografia computadorizada (CR) e intensificadores de ima-

gem.

Na (Figura 22) cada sensor consiste de um fotodiodo e um transistor de peli-
cula fina (TPF). Ambos sao feitos de silicio amorfo sobre um Unico substrato de vi-
dro. A matriz de pixel é revestida com uma camada sensivel aos raios X. Médulos
com multiplos chips sao utilizados como leitores eletrénicos na borda do campo do
detector. O revestimento sensivel aos raios X € uma camada de iodeto de césio, por
exemplo, nos sistemas de TC da “General Eletric’. A base é o Unico substrato de
vidro com uma matriz de silicone com 2.048 x 2.048 sensores, com 200um de tama-
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nho cada. A estrutura '?monolitica é feita com tecnologia de pelicula fina de tal forma
que uma composi¢do de um conjunto de sub-painéis de tamanho médio, que possu-
em indesejadas zonas mortas na interface, potencialmente produzindo artefatos na
imagem, isso nao é requerido. O revestimento final com iodeto de césio (Csl) é a
camada cintiladora exigida pelo detector. A camada de Csl é aplicada diretamente
sobre uma matriz de pixels por um processo de deposicao fisica.

raios X

iodeto de cesio (Csl)

£88

matriz de silicio amorfo
{fotodiodo/matriz de transistor)

elétrons

§o8

chip de leitura de baixo ruido

bracadeira de contato silicio amorfo

cintilador de Csl substrato de vidro

Figura 22 — (Esquerda) Composicao de um detector de raios X digital “flat panel”.
(Direita) Esquema ilustrativo da cadeia de conversédo do sinal dentro do

detector.
Fonte: BUZUG (2008, p. 55).

Os fétons de raios X entrando no detector sao convertidos em luz visivel na
parte superior da camada do cintilador de Csl. Os fétons de luz sdo orientados para
o fotodiodo da préxima camada de processamento, sdo absorvidos, produzindo uma
carga elétrica no fotodiodo que é proporcional a intensidade da luz. Durante a expo-
sicao do detector, a carga elétrica é integrada e armazenada no elemento de detec-
¢cao, que age como capacitor. O processo atual de leitura é iniciado pelo transistor
de pelicula fina, que troca a carga para a leitura através do sistema eletrénico via
conexao dos dados. La, um amplificador e um conversor analdgico-digital sao feitos
no mesmo chip, resultando em uma operacao rapida e com baixo ruido (BUZUG,
2008, p. 53, 54).

'2 Refere-se a um circuito integrado que tem todos os seus componentes manufaturados em ou aci-
ma de um Unico cristal semicondutor. As interligacbes das partes componentes sdo obtidas por um
processo de metalizacdo, e as partes singelas ndo podem ser separadas do circuito completo. Dai o
nome de “monolitico”. (DICIONARIO DE ELETRONICA, 2003, p. 278)
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Dentro da faixa de imagem de baixo contraste, os sistemas “flat panel” nao
atingem a qualidade dos sistemas de detectores de TC anteriormente citados (BU-
ZUG, 2008, 56) devido a grande quantidade de radiagdo espalhada que atinge o
detector (PROKOP et al; 2003, p. 23). Porém, fornecem uma excelente resolucao
espacial (BUZUG, 2008, 56) para descrever estruturas de alto contraste, tal como
vasos durante a injecao de contraste intra arterial (PROKOP et al; 2003, p. 23).

2.2.8 Tubo de raios X

Os tubos de raios X usados em TC sdao uma modificagdo dos tubos de ano-
dos rotatérios. Os tubos de TC, frequentemente, contém pontos focais de varios ta-
manhos. Pequenos pontos focais melhoram a resolucdo espacial, entretanto, devido
ao calor concentrado em uma pequena por¢ao do anodo, eles nao podem tolerar
muito calor (ROMANS, 2010, p. 7).

Muitos esforcos tém sido feitos para aumentar a capacidade térmica dos ano-
dos dos tubos de raios X. O maior desejo é que os tubos tenham uma alta poténcia
e peso baixo (BUZUG, 2008, p. 30).

O Modelo “LIMAX” (Philips) abandona o principio do &nodo em estado soélido.
Nesses tubos um jato de metal liquido é submetido a elétrons rapidos. A idéia prin-
cipal € muito simples. O fluxo turbulento de metal liquido, eutéticos de SnPb, Ga-
InSn, ou PbBilnSn, através do tubo préximo ao catodo é aquecido no ponto focal.
Enquanto o material aquecido é transportado através do tubo, o metal frio entra na
area do ponto focal. O metal é resfriado de forma eficaz pela circulagéo através do
trocador de calor. O metal liquido é separado do vacuo por uma janela de diamante,
tungsténio ou molibdénio de varios microns de espessura, (Figura 23, Esquerda).
Em comparagcado com os tubos de raios X de anodo fixo, este modelo mostrou uma
melhora significativa na sua capacidade para ser carregado continuamente. Contu-
do, no atual estado de desenvolvimento, o poder de pico ndo atinge os valores da
ordem de 150 kV, que é necessario para as atuais geracdes de TC (BUZUG, 2008,
p. 30-31).
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Figura 23 — (Esquerda) Principio basico do tubo de metal liquido. (Direita) O méddulo
do anodo, em si, € conectado a um circuito de fluido contendo uma
bomba de deslocamento e um trocador de calor com fluxo cruzado de

agua refrigerada.
Fonte: BUZUG (2008, p. 30).

Modelo “Straton” (Siemens) utiliza uma estratégia diferente para resfriar dire-
tamente o tubo, (Figura 23, Direita). O resfriamento direto do &nodo é realizado pela
incorporacao completa do alojamento rotativo no éleo resfriado, eliminando a neces-
sidade da capacidade de armazenamento de calor e, portanto, permitindo um tubo
de menor tamanho. Devido ao seu baixo peso, esse tipo de dispositivo de raios X foi
integrado no atual estado da arte nos sistemas de TC de duas fontes (BUZUG,
2008, p. 31).

== e

resfriamento dois pontos
iy, ¥
dleo 7 focais ' e

Figura 24 — (Esquerda) Modelo “Straton” da Siemens. (Direita) Tubo de raios X com
dois pontos focais.
Fonte: BUZUG (2008, p. 31).
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2.2.9 Tecnologia com duas fontes

A recente introducdo do sistema de TC com duas fontes' que é equipado
com duas fontes de raios X e com dois detectores correspondentes. Os dois siste-
mas de aquisicdo sdo montados no “gantry’ de rotacdo com um deslocamento de
909, (Figura 25). Usando a técnica do ponto focal voador cada detector adquire 64
secgoes sobrepostas de 0.6 mm por rotacdo. O menor tempo de rotagéo do “gantry”
€ 0.33 segundos. O principal beneficio do sistema de duas fontes para varredura de
imagens cardiacas € o melhoramento da resolugdo temporal. Nos equipamentos
com duas fontes, o sinograma de varredura parcial na geometria paralela necessaria
para a reconstrugdo das imagens controladas por ECG (eletrocardiograma) pode ser
dividido em sinogramas de dois quartos (2/4) de varredura que sao simultaneamente
adquiridos pelos dois sistemas de aquisicdo na mesma fase relativa do ciclo cardia-
co do paciente e no mesmo nivel anatémico devido ao angulo de 90° entre ambos os
detectores (REISER et al; 2009, p. 09).

Com esta introducao, resolugdao temporal constante equivalente a um quarto

do tempo de rotacdo do “gantry”, , € encontrado em uma regido central do

campo de visdo de varredura. Para segundos, a resolucdo temporal €

= 83 ms, independente da freqiiéncia cardiaca do paciente.

Figura 25 — Esquema ilustrativo do sistema de TC com duas fontes.
Fonte: REISER (2009, p.9).

13 ~ . . . .
Tradugdo do termo “dual source”, tecnologia usada nos tubos de raios X de tomografia computadorizada da
Siemens.
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Sistemas com duas fontes mostram propriedades interessantes para aplica-
cbes gerais em radiologia. Se ambos os sistemas de aquisicao sdo simultaneamente
usados no modo de aquisi¢ao helicoidal ou no padrao seqlencial, uma energia ma-
xima de até 160 kW ¢é disponivel. Esta energia destinada ndo é somente para os e-
xames de pacientes obesos morbidos, mas também para manter adequado o fluxo
de fétons de raios X para protocolos padrdao quando altas velocidades de cobertura
de grandes volumes sado necessarios. Adicionalmente, ambos os tubos de raios X
podem ser operados com diferentes configuracdes de kV e mA, permitindo a aquisi-
cao de dados com duas energias. Os dados, nos sistemas com duas fontes, podem
ser adquiridos de forma quase simultdnea com tempos de varredura de subsegun-
dos. A habilidade para superar os problemas de registro dos dados providencia be-
neficios clinicamente relevantes. O uso destes dados pode, em principio, adicionar
informacdes funcionais a informacao morfolégica, com base nos coeficientes de ate-
nuacao linear dos raios X que sao normalmente obtidos nos exames de TC (REISER
et al, 2009, p. 10).

2.2.10 Capacidade térmica dos tubos de tomografia computadorizada

Estima-se que a eficiéncia quéntica da conversao da energia cinética em ra-
diacao X, dentro de um alvo de tungsténio (W, Z=74), e trabalhando com uma volta-
gem de aceleracdo de U,=140 kV, é aproximadamente da magnitude de n=0,01, u-

sando a seguinte equacao.

n = KZU,, (6.0)

onde:

K é a constante do material que foi encontrada por Kramers. Teoricamente vale
K=9.2x10"7kV "1, quando a voltagem U, é dada em kV. Z é o nimero atdmico do

material alvo.
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Isto significa que 99% da energia cinética é transferida localmente na rede,
aquecendo o anodo. Como resultado, tubos de raios X de TC tém sérios problemas
de aquecimento. Uma vez que é a deposicdo de energia no volume do alvo que
produz o aquecimento, a corrente do tubo e a duracdo da exposi¢do, ou, mais preci-
samente, o produto da corrente (mA) e tempo de exposicdo em segundos. O aque-
cimento em um tubo de raios X é medido em Unidades de Calor (UC) ou “Heat Unit’
(HU).

UC= kV.Lt.n, (7.0)

onde:
kV é a voltagem de aceleracédo dos elétrons no tubo, I é a corrente no tubo, t é o
tempo de exposicao e n € o numero de seccdes (BUZUG, 2008, p. 23).

Por exemplo, um protocolo clinico opera 120 kVp, 300 mA, 30 s e n=1 deposi-
ta um total de 1080 kJ (120x300x30). Isso equivale a 1459 kHU, considerando 1HU
= 0,74 Joule (HSIEH, 2003, p. 153).

Durante décadas, anodos com discos rotatorios tém sido usados para distri-
buir o calor sobre a superficie do anodo. O material alvo do &nodo gira em torno de
um eixo central e, portanto, novas areas “resfriadas” giram constantemente em torno
da posicao de impacto dos elétrons. Dessa forma, a energia do feixe de elétrons é
espalhada ao longo de uma linha, chamada de linha central, em vez de ser centrada
em um Unico ponto (BUZUG, 2008, p. 23).

Este principio de linha focal foi inventado em 1919, e em 1929 a idéia de um
anodo rotatério foi realizada. Foi integrada a uma TC de secg¢ao Unica com um tem-
po de varredura de 3 segundos por seccdo. A capacidade de calor era de 2-3 MHU.
Em 1980, um tubo de raios X com capacidade térmica de 4 a 6 MHU chegou ao
mercado. Este tubo foi feito para se integrado nos sistemas de TC helicoidais. Atu-
almente, a capacidade térmica dos tubos de raios X é de 5 a 8 MHU e tém sido inte-
grados nos sistemas de TC de mudltiplas seccoes. Uma parte significativa de calor
(em torno de 30%) é conduzida através do rolamento do anodo rotativo (BUZUG,
2008, p. 23).
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O restante do calor é transferido através de radiagdo para o alojamento do
tubo de raios X. A frequiéncia de rotacdo € muito alta, fazendo com que as pecas
mecanicas do tubo sejam submetidas a forca da gravidade de até 40 g. Um rolamen-
to de metal com sulcos em espiral permite alta poténcia continua comparada com os
rolamentos convencionais. Muitas vezes um trocador de calor é colocado no disco

de rotacao para resfriar o &nodo.

Para construcao de um tubo de raios X com um bom anodo, é necessario um
material com alta eficiéncia, isto €, um grande nimero atémico, Z, alta condutividade

térmica, 4;, € uma temperatura de ponto de fusao maxima, 9,,,,. Para &nodos rotati-

VOS ZU0x X (Atpc)l/z deve ser otimizado, onde p é a densidade de massa e ¢ é a

capacidade de calor. O tungsténio satisfaz estes requisitos (BUZUG, 2008, p. 24).

2.2.11 Tomografia Computadorizada de multiplas secgdes

Os desenvolvimentos recentes nos equipamentos de TC estdo centrados nos
detectores de raios X, ou seja, na implementacao de mdultiplas fileiras de detectores
na diregdo z. Embora os materiais usados ndo sejam muito diferentes dos usados
nos equipamentos de geracdes anteriores, a superficie dos detectores tem sofrido
mudancas e tem sido “retalhadas” em pequenos elementos ao longo do eixo z. Es-
tes detectores sempre tiveram separagdes ao longo das outras duas diregdes, plano
(x e y), a fim de formular os dados das projecées usadas para reconstrucao da ima-
gem. Esta separacao da superficie dos detectores ao longo do da direcao ortogonal,

ou eixo z, que foi completamente nova.

Em adicdo ao novo modelo de detectores, a conexao eletrénica dos detecto-
res também sao bastante diferentes dos equipamentos mais antigos. Nos equipa-
mentos mais antigos, helicoidais, uma unica conexao entre cada elemento detector
individual providencia um Unico conjunto de dados projetados para cada rotacdo do
“gantry”. Nos chamados equipamentos de multiplas seccdes, multiplas conexdes
entre elementos detectores espalhados ao longo do eixo z providenciam multiplos
conjuntos de dados projetados para cada rotagao do “gantry”. O nimero de cone-
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xbes eletrbnicas disponiveis depende inteiramente do modelo do equipamento
(CODY et al; 2007, p. 1830).

A primeira geracao de equipamentos de TC de multiplas secgdes, o Elscint
CT Twin, foi lancada em 1992. O equipamento tinha capacidade helicoidal e a habi-
lidade para adquirir 2 secgbes transaxiais simultaneamente usando dois bancos de

detectores paralelos.

Na segunda metade de 1998, 4 fabricantes estenderam esse conceito lan-
cando os equipamentos de multiplas seccoes. Estes equipamentos sdo o GE Light
Speed; Mx 8000 (Picker, agora Marconi); Plus 4 Volume Zoom (Siemens) e Aquilion
(Toshiba). Todos sédo equipamentos helicoidais com baixa voltagem “slip ring” capa-

zes de adquirir 4 seccbes em uma rotacéao do tubo.

Os sistemas de multiplas seccdes sao equipados com duas ou mais matrizes
paralelas de detectores e sempre utilizam a tecnologia de terceira geracdo com rota-
cao simultanea do tubo de raios X e matriz de detectores de estado sélido.

O sistema de aquisicdo dos dados nem sempre envolve o método helicoidal.
Um modo sequencial, com possibilidade de fusdo de imagens, é também disponivel
(PROKORP et al; 2003, p. 18).

Esta tecnologia tem sido chamada de muitos nomes, incluindo TC de multi-
plos detectores, TC de multiplas seccées e TC volumétrica (MAHESH, 2009, p. 17,
18).

2.2.11.1 Bancos e Canais

Cada fileira nos equipamentos de multiplas seccbes é composta por 400 a
900 elementos de detectores. As fileiras de detectores sdo chamadas de bancos.

Os detectores nestes equipamentos sdo compostos de muitas fileiras ou ban-
cos de detectores, entre 8 a 34. Os canais no sistema de aquisicdo de dados (DAS)
sao conectados as saidas dos bancos de detectores. Um canal pode ser a saida de

um unico banco ou a soma da saida de bancos vizinhos. Cada fabricante usa um
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projeto de diferentes detectores. O numero de canais ativos durante a aquisi¢cdo dos
dados determina o numero de sec¢des produzidas por rotacao (RADAIDEH, et al; p.
01).

Os modelos atuais das fileiras de detectores disponiveis no mercado podem
ser divididos em dois grupos. Uma fileira de detectores que possui bancos de detec-
tores de igual largura — os detectores tém largura dos bancos de detectores, de 1,25
mm, (Figura 26, superior). Uma matriz de detectores com arranjo adaptativo que
possui bancos de detectores de largura desigual, (Figura 26, inferior). Sistemas de
detectores variam no niumero e na largura de detectores nos diferentes projetos, que
afetam a largura minima da seccao disponivel, 0 numero de secgdes de largura mi-
nima, a faixa da largura das seccgdes disponiveis e area maxima a ser varrida em
uma rotagdo (RADAIDEH et al; p. 01).
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Figura 26 — (Acima) Projeto de arranjo dos detectores de igual largura. (Abaixo) de
largura desigual. Os numeros representam largura individual dos
detectores em milimetros. O comprimento, eixo z, dos dois projetos €

idéntico 20 mm. O projeto de largura igual uti
Fonte: RYDBERG (2000, p. 1788).

2.2.11.2 Fileiras de detectores

Os equipamentos de secc¢ao unica, helicoidais convencionais, tém um tubo de
raios X e uma unica fileira de detectores. Estas fileiras de detectores contém 500 a

900 elementos de detectores, que descrevem um arco no plano transversal (axial ou
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Xy), providenciando um canal de dados espacial. Os equipamentos de TC de multi-
plas seccdes, com 4 seccoes, tem um tubo de raios X e multiplas fileiras de detecto-
res ao longo do eixo longitudinal z, eixo do paciente.

Cada fileira possui de 500 a 900 elementos detectores e muitas fileiras em
conjunto, criando uma matriz bidimensional curvada contendo milhares de elemen-
tos detectores, que sdo conectados a quatro sistemas de aquisicdo de dados que
geram 4 canais de dados espaciais (RYDBERG et al, 2000, p. 1789).

L
L

F, P

Figura 27 — Visao obliqua de um “gantry” de TC com um tubo de raios X, um feixe
em forma de leque e detectores para equipamentos de Unica seccao
(esquerda) e equipamentos de multiplas seccbes com quatro fileiras, F1,
F2, F3 e F4. (direita).

Fonte: RYDBERG (2000, p. 1788).

2.2.11.3 Modelo das fileiras dos detectores

Para registrar 4 secgdes simultaneas, (Figura 27- direita), um minimo de 4
fileiras (cada fileiras pode ser referenciada como banco e possui varios detectores)
de detectores devem ser colocadas uma atrds da outra ao longo do eixo z. Para
oferecer uma escolha de varias espessuras de seccdes, mais do que 4 fileiras de
detectores ao longo do eixo z sdo requeridos. Os atuais projetos comerciais, de mo-
delos de detectores podem ser divididos em dois grupos: com fileiras de detectores
de mesma largura ao longo do eixo z (também chamados de matriz de detectores) e
com fileiras de detectores de largura desigual (também chamados de matriz de de-

tectores adaptativos). A geometria dos detectores, em TC de mdltiplas seccoes, alte-
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ra a dose da radiacao no paciente por dois motivos que tem efeitos opostos na dose.
Primeiramente, existem septos finos entre os detectores ao longo do eixo z, do com-
primento do paciente, que absorvem a radiacdo e nao produzindo nenhum dado.
Estes septos possuem em torno de 0,06 mm de espessura. Nos equipamentos Mar-
coni e Siemens, a reducao na eficiéncia é 4,5% no modo 4x1 mm e 2% no modo
4x5 mm. Com o modelo dos sistemas da GE, a reducdo na eficiéncia é 4,5% para
todas as espessuras de seccdes. O segundo motivo, a razdo entre umbra'* e pe-
numbra é maior nos sistemas de multiplas seccées porque a razado da colimacao do
feixe pelo tamanho do ponto focal é 4 vezes maior (para sistemas de secgdes). Este
fato significa que sistemas de multiplas sec¢des produzem menos radiacao inutiliza-
vel (na penumbra). Em suma, a TC de mdltiplas secgbdes tem uma eficiéncia de dose
aproximadamente igual a TC de seccao unica (RYDBERG et al; 2000, p. 1790).

2.2.11.4 Selecao das espessuras das secgdes

A selecdo de uma secgdo de espessura especifica pelo operador causa mo-
vimento dos colimadores pré e p6s paciente (se disponivel) e a selecdo das fileiras
de detectores que sdo combinadas com 4 sistemas de aquisicdo de dados para ob-
ter uma seccao de espessura especifica. Ativando ou desativando as fileiras de de-
tectores pode-se criar todas as seccoes com espessuras disponiveis para modelos
de detectores de igual largura. Para modelos de detectores de largura desigual, co-
limacdo pds-paciente ndo € necessaria para criar as espessuras mais largas (5,0
mm a 2,5 mm), (Figura 28) (RYDBERG et al; 2000, p. 1790).

14 N s . . ~ . .
Umbra refere-se a parte util do feixe de raios X, ndo inclui a penumbra.
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Figura 28 — (Esquerda) Ativando todos os dezesseis detectores os sinais dos grupos
adjacentes dos 4 detectores sdo combinados em um canal, criando um
detector virtual com uma seccdo de 5 mm de espessura. (Direita) Para

adquirir quatro secgdes de 1.25 mm de espess
Fonte: RYDBERG (2000, p. 1789).

Entretanto, para as espessuras das sec¢des mais estreitas (1,0 mm a 0,5
mm) € necessaria a colimacao pos-paciente, para cobrir porcdo dos detectores ex-
ternos, (Figura 29) (RYDBERG et al; 2000, p. 1790).
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Figura 29 — Perfil transversal de um modelo de detectores de largura desigual. a)
Para adquirir 4 seccbes de 5 mm de espessura, todos os 8 detectores
sdo ativados. Os sinais dos detectores sdao combinados em 4 canais ,

cada um representando um detector virtual de
Fonte: RYDBERG (2000, p. 1790).
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2.2.12 Dose

Devido a sua geometria e utilizacdo, a tomografia computadorizada possui um
conjunto especifico de parametros referentes as doses de radiagdo. A exposicao é
essencialmente continua em torno do paciente, ao invés de uma modalidade proje-

cional em um ou dois locais de origem, (por exemplo, AP e perfil).

A tomografia computadorizada tipicamente usa secc¢des finas, da ordem de
0.5 mm a 20 mm de colimagdo nominal do feixe. Entretanto, esta modalidade tam-
bém utiliza multiplas exposicoes ao longo do comprimento do paciente sobre um vo-
lume anatédmico. Em adicdo, estas exposicdes podem ser feitas por varias sequén-
cias de varreduras (isto €, séries de varreduras como pré e pos contraste) (MICHA-
EL, 2002, p.1543).

Os fatores que afetam a dose sdo descritos na (Tabela 2).

Tabela 2 — Fatores que afetam a dose em tomografia computadorizada.

Geometria do feixe

Parametros de operacao

Tamanho do ponto focal

Colimacéao pré-paciente

Distancia fonte-detector

Tamanho do detector

Eficiéncia de absorcao dos detectores
Eficiéncia geométrica dos detectores
Penumbra

Colimacgéo pés-paciente

Geragéao de equipamentos
Forma dos filtros fisicos de atenuacao

Qualidade do feixe

kV

mA

Tempo de rotagéo

Filtracao

Angulo de rotagao

Tamanho do campo de varredura
Colimacgao

Espacamento e espessura das secgbes
Numero de secgdes adjacentes
Pardmetros da imagem (mudanca de mA com
tamanho do pixel ou filtro de convolucao)

Técnicas especiais de varredura

Fonte: SILVERMAN (2002, p. 12).

Os fatores descritos acima sédo aplicados tanto para o0 modo de aquisi¢cao se-

quencial (slice by slice) quanto para o modo de aquisicao espiral/helicoidal (volumé-
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trico). Para o modo espiral/helicoidal, ha outro fator importante que deve ser consi-
derado, o “pifch”. O “pitch” € uma razao definido como a distancia que a parte supe-
rior movel da mesa do paciente (normalmente referido como tampo da mesa) percor-
re durante uma rotacdo completa de 360° dividido pela espessura da seccdo. A dose
no paciente é inversamente proporcional ao “pitch”. Se o “pitch” aumenta, a dose no
paciente diminui, se o “pitch” diminui a dose no paciente aumenta (PARRY, 1999, p.
1298).

Para determinacgdes rotineiras de dose, uma camara de ionizagao tipo “lapis”
€ normalmente empregada com um “phantom” ou simulador de acrilico. Doses para
pacientes especificos podem ser determinadas com dosimetros termoluminescentes
colocados no paciente. Procedimentos com multiplas sec¢des normalmente aumen-

tam a dose na seccéo especifica pelo menos por um fator de 2.

A informacao da dose no paciente deve ser conhecida por diversas razdes. A
TC proporciona algumas das maiores doses na radiologia. Além disso, a TC é uma
técnica de imagem que produz melhores imagens para maiores doses. Por ser uma
técnica digital, a imagem nao se torna demasiadamente escura quando a dose é
excessiva (ROTHENBERG, 1992, p. 1225).

2.2.12.1 Variacao da dose ao longo do plano de varredura (plano x,y)

Exposicoes radiograficas projecionais sdo tomadas a partir de uma posicao
de origem e a dose de entrada na superficie da pele é muito maior do que a dose na
saida, criando um grande gradiente de dose através do paciente, (Figura 30). Em
oposicao, exposicdes a tomografia computadorizada com varredura total de 360°
resultam em uma variacao de dose de radiacao radialmente simétrica no paciente.
Isto é, em um objeto uniformemente circular, tal como um “phantom”, todos os pon-
tos em um determinado raio a partir do centro tém a mesma dose de radiacdo. A
magnitude da variacdo da dose (a diferenca do centro para a periferia) sera afetada
por varios fatores, incluindo o tamanho do objeto, o espectro do feixe de raios X e a
atenuacao do material ou tecido.
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(a) radioarafia AP (b) varredura de TC

Figura 30 — Comparacao da distribuicdo de dose no cérebro. (a) para uma
radiografia do cranio e (b) para uma varredura do cranio em TC. As
doses sdo mostradas em relacdo a dose de entrada na superficie. As

setas indicam as direcdes dos feixes de raios X incidente
Fonte: MARTIN (2008, p. 390).

2.2.12.2 Variagao da dose ao longo do eixo z

Além da variacao no plano de varredura (plano x, y), existe uma variagao ao
longo do comprimento do paciente ou “phantom’. Isto pode ser caracterizado pela
distribuicao de dose no eixo z ou perfil de radiacao, (Figura 31). Esta é a distribuicao
de dose absorvida ao longo do eixo do paciente devido a uma varredura axial Unica
(uma rotacao completa em uma posicao da mesa). O perfil de dose da radiacdo nao
é limitado somente a area colimada a ser irradiada. Existem extremidades (dose a-
lém da colimacao nominal) para esta distribuicdo devido a colimagcédo nao ideal da
fonte de raios X, a divergéncia do feixe de raios X e existéncia de fétons espalhados
no objeto (paciente) que esta sendo irradiado. Quando multiplas varreduras adjacen-
tes sdo feitas, as extremidades dos perfis de radiagdo das varreduras adjacentes
podem contribuir para a dose absorvida fora da area colimada que esta sendo irradi-
ada (MICHAEL, 2002, p. 1544).
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dose além da colimagao

dose além da colimagao
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longo do eixo z largura
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do feixe

Figura 31 — Distribuicdo da dose de radiacao para uma varredura axial unica de TC
ao longo do eixo z, perpendicular ao plano de varredura do paciente.
Este perfil é a distribuicdo da dose de radiacdao ao longo do eixo do
paciente (eixo z) e é conhecido como D(z).

Fonte: GERBER (2009, p. 669).

Se a dose nas extremidades € significativa a alguma distancia da localizacao
da seccao de origem, cria uma dose absorvida adicional na area primaria que esta
sendo irradiada. A magnitude das contribuicoes das seccdes adjacentes esta dire-
tamente relacionada com os espacamentos das seccdes, a largura e a forma do per-
fil da radiacao (MICHAEL, 2002, p. 1554), bem como a combinacao da divergéncia
do feixe, penumbra e espalhamento (FEARON, 2002, p. 247).

A largura de distribuicdo de dose € quase sempre um pouco maior do que a

largura da colimagéao nominal (SEERAM, 1992, p. 220).

A funcao D(2) é usada para descrever, de forma arbitraria, a intensidade da
dose para um equipamento de TC ao longo do eixo do paciente. Em geral, D(2) varia

de um equipamento de TC para outro (SEERAM, 221, p. 221).
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2.2.12.3 Grandezas Dosimétricas Especificas para Tomografia Computadorizada

2.2.12.3.1 indice de Dose em Tomografia Computadorizada (IDTC)

O IDTC é a primeira medida de dose em TC,

IDTC = — [~ _D(z)dz, (8.0)

onde,
D(z) é o perfil de dose da radiag&o no eixo z.

N é o niumero de seccoes tomograficas a serem obtidas em uma Gnica varre-
dura axial. Esta é igual ao niumero dos canais de dados usados em uma varredura
particular. O valor de N pode ser menor ou igual ao numero maximo de canais de

dados disponiveis no sistema.

T é a largura da seccao tomografica a ser obtida ao longo do eixo z por um
canal de dados. Nos equipamentos de TC com multiplas secgdes, varios elementos
de detectores podem ser agrupados juntamente para formar um canal de dados.
Nas fileiras de seccbes Unicas a colimagao (T) do eixo z é da largura da varredura
nominal. (AAPM, 2008, p. 6).

IDTC representa a dose média absorvida ao longo do eixo z para uma série
de irradiacao continua. Esta € medida em uma varredura axial de TC (uma rotacao
do tubo de raios X) e é calculada dividindo a dose total absorvida pela colimacéo
total do feixe. O IDTC é sempre medido no modo de varredura axial para uma Unica
rotacdo da fonte de raios X e, teoricamente, estima a dose média na regido central
(interseccao entre as curvas que representam as contribuicbes das doses adjacen-
tes) do volume varrido consistindo de multiplas e continuas varreduras de TC
(MSAD) para o caso onde o comprimento da varredura (mais do que uma secgao) é
suficiente para que a dose central se aproxime do seu limite assintético superior. O



93

IDTC oferece uma forma mais conveniente, um método nominalmente equivalente,
para estimar este valor e requer somente uma aquisicdo de uma Unica varredura
que, na atualidade, economiza uma quantidade consideravel de tempo (AAPM,
2008, p. 7).

2.2.12.3.2 indice de Dose de Tomografia Computadorizada FDA (IDTCrpa)

Teoricamente, a equivaléncia entre, MSAD e IDTC, requer que todas as con-
tribuicdes das extremidades do perfil de dose de radiacao sejam incluidas na medi-
cao de dose do IDTC. Os limites exatos de integracao requeridos para encontrar es-
te critério dependem da largura do feixe de radiacdo nominal e o meio de espalha-
mento. Para padronizar as medidas do IDTC (infinito ndo € um parametro de medi-
¢d0), o FDA' introduziu os limites de integracdo de + 7 T, onde T representa a lar-
gura da secg¢ao nominal. Curiosamente, o equipamento original de TC, o EMI Mark I,
foi um sistema com duas fileiras de detectores. Por isso, a largura nominal do feixe
de radiacéo foi igual ao dobro da largura da sec¢dao nominal (isto é, N x T mm). Para

dar conta disso, o valor do IDTC deve ser normalizado para 1/NT:

1

IDTCFDA = ﬁ

. D(z)dz. (9.0)

Infelizmente, os limites da integragcdo ndo eram similarmente expressos em
termos de NT, permitindo a subestimacao potencial do DMMS pelo IDTC. Para a
tecnologia disponivel em 1984, o uso do NT nos limites de integracao foi considera-
do desnecessario.

O meio de espalhamento para medidas do IDTC também foi padronizado pelo
FDA. Este consiste de dois cilindros de polimetilmetaacrilato (PMMA, isto &, acrilico
ou lucite) com 14 centimetros de comprimento. Para estimar os valores de dose para

exames do cranio, um diametro de 16 centimetros deve ser usado. Para estimar os

" Food and Drug Administration.
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valores de dose nos exames do corpo, um diametro de 32 centimetros € para ser
usado. Estes valores de dose sao tipicamente citados como IDTC dos “phantoms”
do cranio e do corpo (AAPM, 2008, p. 07).

2.2.12.3.3 indice de Dose para Tomografia Computadorizada 100 (IDTC1q0)

O IDTC1go representa a dose acumulada para multiplas varreduras no centro
para uma varredura de 100 mm e subestima a dose acumulada para varreduras com
comprimentos maiores. E, portanto, menor do que a dose de equilibrio ou MSAD. O
IDTC100, semelhante ao IDTCgpa, requer a integracao do perfil de dose da radiacao a
partir de uma uUnica varredura axial sobre os limites de integracdo especificos. No
caso do IDTC1qo, 0s limites de integracdo sdo £50 mm, que corresponde ao compri-

mento de 100 mm da camara de ionizacao, tipo lapis, comercialmente disponivel.

1 50 mm

IDTClOO - -

NTf_SOmmD(z)dz. (10.0)

O uso de um unico limite de integracdo consistente evita o problema da su-
perestimacao para sec¢des com larguras estreitas (Isto €, < 3 mm). IDTCqo € reali-
zado usando uma camara de ionizagao tipo lapis com 100 mm de comprimento, vo-
lume ativo 3 centimetros cubicos (cc) e os dois “phantoms” padrdes de acrilico para
IDTC do crénio e do corpo. As medidas devem ser feitas com a mesa do paciente
parada.

A camara tipo lapis de volume ativo ¢ ndo esta medindo realmente a exposi-
cao X ou kerma no ar, mas, preferencialmente, a integral do perfil de dose D(z) para
uma Unica rotacao. Embora o medidor de exposicdo ou kerma no ar possa converter
carga coletada em uma leitura de exposicdo em Roentgens (R) ou leitura de kerma
no ar em mGy, o valor da medida, chamada de “leitura do medidor”, representa, atu-

almente, a exposi¢cdo média ou kerma no ar sobre o comprimento £ da camara.
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4

X (z)dz = g 2,D(z)dz, (11.0)

{
Leitura do Medidor = %fz

N~

Onde,
f é o fator de conversao de exposicao para dose, D = f.X.

Considerando a definicdo acima do IDTC1q (¢ = 100 mm), temos que,

f(rad/R).(mm).Leitura do Medidor (R)

IDTC = e (12.0)
portanto,

cf(rad/p).100 mm Leitura do Medidor (R
DTGy (rad) = S /r)100mmLeitura do Medidor (% (13.0)

N.T (mm) ’

onde C € o fator de calibracdo da camara (tipicamente em torno de 1.0), necessario
para corrigir a leitura do medidor para temperatura e pressdo em exposi¢ao verda-
deira (se a qualidade do feixe de calibracdo e a medicao diferirem suficientemente
para exigir isso).

Deve-se usar um fator f apropriado para a conversao de Exposicao X em Do-
se Absorvida (rad):

- 0,78(rad/R) para o célculo da dose no acrilico (IDTCgpa);
- 0,94 (rad/R) para estimar a dose nos tecidos;

- 0,87(rad/R) para a dose no ar e de calculo ou comparacado com IDTC1go OU
IDTCp;
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Estes valores correspondem aos valores tipicos de voltagem em TC de 120
kVp, que correspondem a uma energia efetiva de aproximadamente 70 keV. Para
varreduras em outras configuracdes da voltagem do tubo, os fatores f podem ser

escolhidos de acordo.

Quando uma medida com uma camara de ionizagdo é dada em kerma no ar
(mGy), cuidados devem ser tomados para indicar qual o fator f deve ser usado, se
houver, uma vez que da leitura da caAmara e o valor do IDTC sdo ambos dados em

unidades de mGy:
- 1,06 (mGy/mGy) para a dose no tecido;
- 0,90 (mGy/mQGy) para a dose no “phantom’ de lucite (Plexiglas Perspex);

- 1,00 (mGy/mGy) para a dose no ar (AAPM, 2008, p. 7, 8, 9);
2.2.12.3.4 indice de Dose Ponderada em Tomografia Computadorizada (IDTGCy)

O IDTC varia através do campo de visdo (FOV). Por exemplo, para uma ima-
gem de TC do corpo, o IDTC é tipicamente um ou dois fatores maiores na superficie
do que no centro do FOV. O IDTC médio através do FOV é estimado pelo IDTC
ponderado (IDTCp), onde

IDTCp = 2IDTCy00¢ + > IDTCg0, (14.0)

1 2 . . .
Os valores de 3 © 5 aproximam as areas apresentadas relativas aos valores

do centro e da borda. O IDTCp é um indicador util da radiacdo que sai do equipa-

mento para um kVp e mAs especifico.
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De acordo com a "®IEC 60601-2-44, o Cp deve usar o IDTC1q, cOmo descrito
acima, e um fator f para o ar de (0.87 rad/R ou 1.0 mGy/mGy) (AAPM, 2008, p. 09).

A representacdo da dose total obtida na periferia do “phantom”, nos quatro
orificios, € através da média das quatro medidas (AIFM, 2007, p. 75).

2.2.12.3.5 indice de Dose Volumétrica em Tomografia Computadorizada (IDTCyo)

Para representar a dose de uma varredura de um protocolo especifico, que
quase sempre envolve uma série de varreduras, € essencial levar em consideracao
alguns espagos ou sobreposicdes entre os feixes de raios X devido as consecutivas
rotacdes da fonte de raios X. Isto € acompanhado com o uso de um descritor de do-
se conhecido como IDTCy,;, onde,

IDTCyp =~ IDTCp (15.0)

onde,
I é o incremento da mesa por varredura axial (mm).

Uma vez que o pitch é definido como a razdo do deslocamento da mesa por

rotacdo (I) para uma largura total do feixe nominal (N x T),

Pitch =

(16.0)

(NXT)

Assim, o IDTCy, pode ser expresso como,

!¢ International Electrotechnical Commission.
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1

IDTCyo = pitchxIDTCp

(17.0)

Considerando que o IDTCp representa a dose média de radiacao absorvida
nas direcées x e y no centro da varredura, para uma série de varreduras axiais, onde
o espalhamento nas extremidades € negligenciado além do limite de integracédo de
100 mm, o IDTCyq representa a dose média de radiacao absorvida nas diregdes X, y
e z. Isto é conceitualmente semelhante ao DMMS, mas é padronizado em relacao
aos limites de integracdo (+ 50 mm), ou seja, ndo inclui as extremidades além da
colimacao nominal, e o fator f usado para converter a medida de exposicéo ou ker-

ma no ar em dose no ar.

O IDTCyq providencia um parametro de dose unico de TC, baseado em uma
medida quantitativa facil e direta, que representa a dose média no volume de varre-
dura em um “phantom” padrao. A unidade no Sl € mGy. O IDTCy € um indicador util
da dose em um “phantom” padrdo para um protocolo especifico de exame, porque
leva em consideracgao as informagdes especificas do protocolo, tal como o pitch. Es-
te valor pode ser mostrado prospectivamente no console dos equipamentos atuais
de TC, embora isso possa ser erroneamente rotulado em sistemas de TC como
IDTCp. O acordo ajustado com a IEC sobre estas definicdes sdo usados nos mais

modernos equipamentos de TC.

Enquanto que o IDTCy, estima a dose de radiacdo média no volume irradiado
para um objeto com atenuagcdo semelhante ao IDTC do “phantom”, isso nao repre-
senta a dose média nos objetos de tamanhos substancialmente diferentes, na forma
e na sua atenuacao ou quando os limites de integracao de 100 mm omitirem uma
fracdo consideravel do espalhamento nas extremidades. Além disso, ndo indica a
energia total depositada no volume de varredura porque é independente da duracao
da varredura. Ou seja, seu valor permanece inalterado se a cobertura da varredura é
de 10 ou 100 cm. O IDTC,,, estima a dose para uma varredura de 100 mm apenas,
embora o volume real da dose média aumente com a duracdo da varredura até o
limite de equilibrio do valor de dose (AAPM, 2008, p 09, 10).
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2.2.12.3.6 Produto Dose x Comprimento (PDC)

A melhor representacdo da energia total liberada por um dado protocolo de
exame pode ser obtida pela, a dose absorvida integrada ao longo do comprimento
da varredura, para o célculo do produto dose x comprimento (PDC), onde

PDC(mGy X cm) = IDTCy(mGy) X L (cm) (18.0)

onde,
L é o comprimento total da regiao a ser varrida.

O PDC reflete a energia total absorvida (e, portanto o efeito biolégico potenci-
al) atribuida a aquisicdo completa da varredura. Assim, somente um exame de TC
do abdome poderia ter o mesmo IDTCy, de um exame de TC abdome/pelve, mas o
ultimo exame tera um maior PDC, proporcional a maior extensdo z do volume de

varredura, (Figura 32).

Em TC helicoidal, os dados interpolados entre dois pontos devem ser realiza-
dos para todos os angulos de projecdes. Assim, as imagens do inicio e do final da
varredura helicoidal requerem dados das projecdes do eixo z para além dos limites
da varredura definida (isto €, o inicio e o final da faixa anatémica sobre o qual as i-
magens sao desejadas). Este aumento no PDC devido a uma rotacao adicional re-
querida para o algoritmo de interpolacao helicoidal € muitas vezes referido como so-
breposicao. Para equipamentos de multiplas secgdes, o0 numero de rotacdes adicio-
nais € enormemente dependente do pitch, com um aumento tipico de duracdo da

irradiacao de 1,5 vezes a largura nominal do feixe.



100

Figura 32 — Perfil de dose total no modo sequencial para um comprimento L.
Fonte: SPRAWLS (Home Page).

As implicagdes da sobreposicdo no que diz respeito ao PDC, dependem da
extensdo da regido do corpo a ser obtida. Para varreduras helicoidais que sao relati-
vamente curtas em relacao a largura total do feixe (seccdes espessas), a eficiéncia
da dose (no que diz respeito sobreposi¢do) diminuira. Para a mesma cobertura ana-
tdmica, a dose & geralmente mais eficiente (maior sobreposicdo devido ao espalha-
mento) quando realizada multiplas varreduras helicoidais (exigem secc¢des mais fi-
nas) do que para uma unica varredura helicoidal (exigem sec¢cdes mais espessas)
(AAPM, 2008, p. 10).

2.2.12.3.7 Dose Média em Mudltiplas Sec¢des (DMMS)

A dose média para multiplas varreduras (DMMS) é a dose média de radiacao
na parte central da varredura em um estudo de TC, consistindo de mdultiplas varredu-
ras paralelas, (Figura 33, Esquerda). A DMMS descreve corretamente a dose média
no paciente somente se o protocolo de varredura utiliza mais do que algumas varre-
duras paralelas. Como o IDTC, a DMMS requer dosimetros termoluminescentes pa-

ra a medida e é raramente realizado. Normalmente, a DMMS é maior do que o pico
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do perfil de dose de radiacdo de uma Unica varredura (single slice) por um fator de 2
para 3. A unidade no Sistema Internacional de medidas para a DMMS é o Gray.

O valor numérico da DMMS esta diretamente relacionado & separagao espa-
cial de sucessivas varreduras. Esta separacao espacial é dependente do avancgo da
mesa do paciente durante um exame de TC em espiral/helicoidal. O avanco da me-
sa é quantificado pelo “pitch” (MORIN et al; 2010, p. 919).

Desde o advento da TCMS, varias definicoes de “pitch” tém sido usadas devi-
do a polémica sobre o avango do tampo da mesa ser expresso em relacéo a largura
de uma unica varredura ou em relacao a largura combinada de todas as varreduras
simultaneas. Esta € uma das razdes para o alto grau de variacdo entre os valores de
dose de radiacao na literatura para a TCMS cardiaca.

Esta controvérsia foi resolvida no acordo de Consenso Internacional sobre
Parametros de Dosimetria em TC. O “pitch” é agora definido como a distancia que a
o tampo da mesa do paciente avanca na direcao z (mm) por 1 rotacdo do “gantry’
dividido pela largura da varredura nominal total. Para sistemas de TCMS, a largura
nominal total da varredura inclui todas as varreduras simultdneas adquiridas e cor-
responde a distancia (mm) na direcdo z coberta por todas as colunas de detectores
que sao ativadas durante uma varredura. Se o avan¢o da mesa do paciente, durante
1 rotacao do gantry, € menor do que a largura nominal total da varredura (isto é pitch
<1), ocorre sobreposicao da varredura. A sobreposicao da varredura aumenta com a
diminuicdo do pitch. A DMMS das varreduras n&o helicoidal pode ser estimada u-

sando o IDTC, pela equagéo:

DMMS = == X IDTC100 pmma; (19.0)

onde N é o numero de varreduras, T é a largura da varredura nominal (mm) e 1é a
distancia entre as varreduras (mm). Para sistemas de mdltiplas seccoes, N X T é a
largura da varredura nominal e I corresponde ao avango da mesa do paciente duran-
te 1 rotacdo do “gantry”. Portanto, a DMMS para varreduras helicoidais pode ser ex-

presso como,
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1
DMMS = —— IDTC100,pmma (20.0)

A partir desta equacao, se que o “pitch” é igual a 1, a DMMS é igual ao IDTC.
Portanto, uma definicdo correta e consistente é crucial para garantir a comparabili-
dade dos calculos da DMMS entre diferentes sistemas de TC e protocolos. A DMMS
aumenta com a diminuigcéo do pitch, (Figura 33, Direita) (MORIN et al, 2003, p. 919,
920).

A DMMS é clinicamente importante porque representa uma dose média libe-
rada no paciente quando uma série de varreduras € realizada (SEERAM, 1994, p.
222).

DM S
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| intersecgao das doses entre as
| seccées adjacentes.

I
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Figura 33 — (Esquerda) Perfil de dose total no modo sequencial, 15 rotacdes
subsequentes. Cada interseccao, pequenos quadrados na parte central
das seccoes, entre uma secgao e outra € somada e produz um pico,

parte superior. A dose média (linha reta) entre vales
Fonte: BUZUG (2008, p. 490).

2.2.13 Artefatos

O termo “artefatos” em imagens médicas caracteriza cada desvio da imagem
na reproducao exata das caracteristicas anatémicas e topograficas (descricao ana-
tdbmica minuciosa de qualquer parte do organismo) da area ser examinada. Artefatos

podem degradar completamente ou parcialmente a qualidade da imagem adquirida e
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podem simular patologias. Reconhecer, minimizar ou eliminar artefatos requerem um
conhecimento adequado de fisica aplicada aos protocolos de varredura e reconstru-
cao (LAVDAS, 2009, p. 1, 2).

Em TC, artefatos é a diferenca entre os NTC (numeros de TC ou HU) na ima-
gem resultante e o coeficiente de atenuacdo esperado dos objetos. Infelizmente,
nem sempre é possivel afirmar se existe um artefato nas imagens de TC, porque é
dificil determinar os valores esperados, pois depende do julgamento do observador
(médicos) (YAZDI, 2008, p.135).

Artefatos de TC originam-se de varias fontes, (Figura 34). E possivel classifi-
car a origem destes artefatos dentro de 4 grupos: Artefatos fisicos, artefatos gerados
pelo paciente, artefatos gerados pelo equipamento e artefatos gerados pelas técni-
cas “helicoidal e de multiplas secgbées” (BARRET, 2004, p. 1).

ARTEFATOS ARTEFATOS ARTEFATOS ARTEFATOS G

PELAS TECNICAS
PELO PACIENTE POR PROCESSO PELO EQUIPAMER COIDAL E MULTIPLAS

FiSICOS SECCOES

- Helicoidal no pla

- Movimento do pac i - Reformatac6es mu
res e 3D

- Dimensao do paciente - Volume parcial - Efeito do feixe cénico

- Varreduras helicoidais de

excedendo o campo de - Baixa amostragem - Artefatos de anéis Biliipias secqoes

adiacao espalhada

de

Figura 34 — Esquema representativo dos artefatos gerados em TC.
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2.2.13.1 Artefatos gerados pelo paciente

2.2.13.1.1 Materiais metalicos

A presenca de objetos metélicos no campo de visdo (FOV) (Figura 35) pode
ocasionar graves artefatos de listras. Eles ocorrem porque a densidade do metal es-
ta além dos limites normais que podem ser manipulados pelo computador, resultan-

do em perfis incompletos.

Figura 35 — Imagens da coluna vertebral (seta preta), reconstruida sem correcao (a)
e com correcao (b). As listras brancas lineares correspondem aos

artefatos.
Fonte: BARRET (2004, p. 1685).

2.2.13.1.2 Movimento do paciente

Movimentos do paciente podem causar artefatos de “registro incorreto”, que
aparecem como sombreamento na imagem reconstruida, (Figura 36). Medidas de-
vem ser tomadas para prevenir movimentos voluntarios, mas alguns movimentos
involuntarios podem ser inevitaveis durante a varredura do corpo. Ha, porém, carac-

teristicas especiais em alguns equipamentos para minimizar artefatos resultantes.
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Figura 36 —Imagem de TC da cabeca mostrando artefatos de movimento que
correspondem as listras brancas na imagem.
Fonte: BARRET (2004, p. 1685).

2.2.13.1.3 Dimensao do paciente excedendo o campo de visao (FOV)

Se qualquer parte do paciente se encontra fora do campo de visdo, 0 compu-
tador tera informacdes incompletas relacionando a mesma podendo resultar em ar-
tefatos de listras. Na (Figura 37) o paciente foi examinado com seus bracos para
baixo em vez de serem retirados para fora do caminho de varredura. Como os bra-
cos estdo fora do campo de varredura, ndo estao presentes na imagem, mas sua
presenga em alguns pontos das projecdes durante a varredura leva a artefatos em
toda a imagem tornando-a inuGtil para diagnostico.

Figura 37 —Imagem de TC do corpo obtida com os bracos do paciente para baixo,
mas fora do campo de visdo, mostrando artefatos de listras.
Fonte: BARRET (2004, p. 1686).
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2.2.13.1.4 Radiacao espalhada

Considerando que a radiagdo espalhada € quase a mesma em todos 0s angu-

los de projecéao, esta é muito diferente do sinal desejado.

Elementos detectores localizados fora da linha de visdo direta podem ser pre-
judicados por certas interacoes. Especialmente em areas de objetos anatémicos de
forte atenuacéao, tais como ombro, abdémen e pélvis, valores medidos podem ser
distorcidos devido a radiacao espalhada. Estes raios X espalhados podem se tornar

uma parte do sinal total.

Em direcdes de projecdo em que objetos altamente absorventes de radiacao
estdo localizados, um ap6s o outro, o sinal desejado pode se tornar extremamente
fraco de modo que a radiacdo espalhada domina o sinal, (Figura 38). Dentro da re-
troprojecao filtrada, incoeréncias entado, surgirdo a partir desta dire¢cao de projecéo

que resultardo em artefatos de listras.

Com relacao a radiagdo de espalhamento que atinge o detector, os equipa-
mentos de terceira geracdo sao superiores aos equipamentos de quarta geracao
(BUZUG, 2008, p. 443).

espalhamento

sinal

Figura 38 — O sinal de espalhamento de fundo (pontilhado) pode cobrir o sinal

desejado (continuo).
Fonte: BUZUG (2008, p. 444).
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2.2.13.2 Artefatos Fisicos

Resultam dos processos fisicos envolvidos na aquisicao dos dados em TC.
Artefatos fisicos sao produzidos por endurecimento do feixe, baixa amostragem, vo-

lume parcial e insuficiéncia'’ de fétons.

2.2.13.2.1 Endurecimento do feixe

Um feixe de raios X é composto por fétons individuais com uma faixa de e-
nergia. Como o feixe passa através de um objeto, ele torna-se “duro”, isto é, a sua
energia média aumenta, porque os fétons de baixa energia sdo absorvidos mais ra-
pidamente do que os fétons com alta energia. Dois tipos de artefatos podem resultar
desde efeito: artefatos de “copo” e o aparecimento de bandas ou listras escuras en-
tre objetos densos na imagem, (Figura 39).

Figura 39 — (Esquerda) Artefatos de copo em um tomograma axial do abdémen. a)
sem correg¢ao e b) com correcdo. (Direita) Artefato de listras na base do
cranio. As setas marcam os erros mais peculiares na imagem. c) A

sombra entre 0s 0ssos pétreos é chamada de barr
Fonte: BUGUG (2008, p. 429) e BARRET (2004, p. 1).

17 ~ .
Tradugdo da palavra “starvation”.
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2.2.13.2.2 Baixa Amostragem

Um intervalo de amostragem muito baixo leva a um registro incorreto, pelo
computador, das informacgdes relativas a forma das bordas e objetos pequenos. Isso
leva a um efeito conhecido como “aliasing” onde finas listras aparecem na imagem,
(Figura 40).

Figura 40 —Imagem de um bloco de teflon em um “phantom” de agua mostrando

“aliasing” (seta) devido a baixa amostragem nas bordas do bloco.
Fonte: BARRET (2004, p. 1).

2.2.13.2.3 Volume Parcial

Ha uma série de maneiras no qual o efeito de volume parcial pode levar a ar-
tefatos de imagem. Estes artefatos sdo um problema isolado a partir da média do
volume parcial, que produz um numero de TC representativo da atenuagao média do
material dentro do voxel.

Um tipo de artefato de volume parcial ocorre quando um objeto denso deitado
fora do centro, parcialmente, se projeta na largura do feixe de raios X. Na (Figura
41), o feixe de raios X divergente ao longo do eixo z é enormemente exagerado para
demonstrar como um objeto fora do eixo pode estar dentro do feixe e, portanto, vi-
sualizado pelos detectores, quando o tubo é orientado da esquerda para a direita.
Porém, fora do raio, quando o tubo é posicionado da direita para a esquerda. As in-
coeréncias entre as visdes causam artefatos de sombreamento que aparecem na

imagem. Artefatos de volume parcial podem melhor ser evitados usando uma sec-



109

cao de largura fina, durante a aquisicao. Isso € necessario quando imagens de qual-
quer parte do corpo onde a anatomia rapidamente da direcdo z, por exemplo, na
fossa posterior. Para limitar o ruido da imagem, as seccées mais espessas podem
ser geradas como a soma de varias secgoes finas (BARRET et al; 2004, p. 01).

Figura 41 — (Esquerda) Mecanismo para artefato de volume parcial. Imagem de trés
bastdes de acrilico de 12 mm de didmetro suspensos paralelamente no
ar e aproximadamente 15 cm do eixo do equipamento, respectivamente,

imagens obtidas com os bastdes invadindo parci
Fonte: BARRET (2004, p. 1682).

2.2.13.2.4 Insuficiéncia de fétons

Uma fonte potencial de sérios artefatos de “listras” € a insuficiéncia de fétons,
que podem ocorrer em areas altamente atenuantes, tal como os ombros, (Figura
42). Quando o feixe passa horizontalmente através da maior parte do paciente, pou-
cos fétons atingem os detectores e projecdes muito ruidosas sao produzidas. O rui-
do é aumentado quando as projecoes sao reconstruidas, resultando em listras hori-

zontais na imagem.

Se a corrente do tubo é aumentada durante o periodo de varredura, o pro-
blema de insuficiéncia de fétons sera superado, mas o paciente recebera dose des-

necessaria quando o feixe passar através das partes menos atenuantes.
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Figura 42 —Imagem de TC de um “phantom” de ombro, mostrando artefatos
causados pela insuficiéncia de fétons e gerando manchas escuras na

imagem (setas brancas).
Fonte: BARRET (2004, p. 1682).

2.2.13.3 Artefatos gerados pelo equipamento

2.2.13.3.1 Artefatos de anéis

Se um dos detectores dos equipamentos de terceira geracdo esta descalibra-
do, este dara uma leitura errada de forma consistente em cada posi¢éo angular, re-
sultando em um artefato circular. Isto € mais provavel acontecer em equipamentos
de detectores sdlidos, onde todos os detectores sdo entidades separadas, do que
em equipamento com detectores gasosos, no qual consistem de uma Unica camara

preenchida com xenénio subdividida por eletrodos (BARRET et al; 2004, p. 01).

A (Figura 43), mostra uma falha no canal do detector. a) Uma visdo do plane-
jamento do dorso de um “phantom” mostrando um detector defeituoso como uma
linha vertical resultante da posicéo fixa do tubo de raios X, enquanto a mesa avanca
ao longo. A linha horizontal tracejada marca a localizacdo do tomograma axial a ser
medido. b) O sinograma também contém uma linha reta, desde a posicao do detec-
tor € mostrado como uma funcdo do angulo de projecédo. A posicdo horizontal do
detector indica o canal defeituoso. Esta posicdo nao é alterada enquanto a unidade
de amostragem gira. As figuras do lado direito, respectivamente, c) e d) mostram as
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reconstru¢des das imagens com um conjunto de detectores normais e um conjunto
de detectores defeituosos. E faciimente visivel que somente os dados da imagem
localizada no interior do circulo correspondente, o qual € chamado de artefato de
anel (BUZUG, 200. p. 436).

Figura 43 — Visualizagdo completa da geracao de artefato em forma de anel.
Fonte: BUZUG (2008, p.436).

2.2.13.4 Artefatos gerados pelas técnicas espiral/helicoidal e de multiplas seccoes

Dependem do método de reconstrucdo da imagem empregado.

2.2.13.4.1 Artefato helicoidal no plano axial — varredura de seccao Unica (single-

slice)

Em geral, os artefatos sao vistos em varreduras helicoidais bem como em var-
reduras convencionais. No entanto, existem artefatos adicionais que podem ocorrer
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em varreduras helicoidais devido a interpolacdo helicoidal e processos de reconstru-
cao. Os artefatos sdo um resultado das rapidas mudancgas das estruturas na direcao

z, por exemplo, na parte superior do cranio, e piora quanto maior o “pitch”.

Se uma varredura helicoidal com um “phantom” em forma de cone ao longo
do eixo z do equipamento, a imagem resultante transaxial aparecera circular, (Figura
44). Na verdade, porém, a sua forma sera destorcida por causa da funcao de ponde-
racdo usada no algoritmo de interpolacéo helicoidal. Em alguns angulos de projecao,
a imagem é mais influenciada pela contribuicdo das partes mais largas do cone em
frente ao plano de varredura e para outros angulos de projecao, as contribuicdes das
partes de tras da varredura predominam.

Assim, a orientacdo da mudanca dos artefatos como uma funcéo da posicao
do tubo no centro do plano da imagem. Em imagens clinicas, tal como esta série de
imagens do figado (Figura 45), artefatos helicoidais podem ser facilmente interpreta-
dos como patologia (BARRET, 2004, p. 01).

Figura 44 — Imagens obtidas no modo helicoidal de um “phantom” em forma de cone
deitado ao longo do eixo z. As imagens deveriam aparecer de forma

circular.
Fonte: BARRET (2004, p. 1688).

Em imagens clinicas, tal como esta série de imagens do figado, (Figura 45),
artefatos helicoidais podem ser facilmente mal interpretados como patologia (BAR-
RET, 2004, p. 01).
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Figura 45 — Série de imagens de TC helicoidal do abdémen, mostrando artefatos
helicoidais (setas pretas). Alteracdo no NTC devido a aquisicao da
imagem com um pitch muito grande pode ser confundida com alguma
patologia na regido figado.

Fonte: BARRET (2004, p. 1688).

2.2.13.4.2 Reformatagbes Multiplanares e 3D

As principais melhorias nas reconstru¢cdes multiplanares e 3D surgiram desde
a introducado da varredura helicoidal e, numa medida ainda maior, com a varredura
de multiplas sec¢des (multi-slice). Quanto maior a velocidade com que um volume
requerido pode ser escaneado significa que os efeitos de movimentos do paciente
sdo muito reduzidos e que o uso de aquisicdo de secgdes finas e sobreposicado de

secgoes reconstruidas conduzem a definicdo mais nitida das imagens reformatadas.

Artefatos de escada: Artefatos de escada aparecem ao redor das bordas nas

estruturas das reconstrucées em 3D e multiplanares quando uma colimacéo larga e
intervalos de reconstrucao ndo sobrepostos sdo usados. Eles sdo menores com var-
reduras helicoidais, que permitem reconstrucdes de seccdes sobrepostas sem dose
extra para o paciente que ocorre quando varreduras axiais sobrepostas sao realiza-
das. Artefatos de escada sdo virtualmente eliminados nas reformatacdes 3D e multi-
planares de dados de seccdes finas nos atuais equipamentos de multiplas sec¢des

(multi-slice) (Figura 46).
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(€

Figura 46 — (Esquerda) Reformatagéo sagital a partir de imagens axiais, com dados
obtidos com 5 mm de colimacdo e um intervalo de reconstrugdo de 5
mm. (Direita) Reformatacdo sagital da imagem a partir de uma secc¢ao

helicoidal Unica, dados obtidos com 5 mm de col
Fonte: BARRET (2004, p. 1690).

Artefatos zebra: Listras enfraquecidas podem aparecer nas reconstrucoes

multiplanares e 3D de dados helicoidais, (Figura 47), por causa do processo de in-
terpolacédo helicoidal dando origem a um grau ndo homogéneo ao longo do eixo z.
Este efeito “zebra” se torna mais evidente longe do eixo de rotagdo, pois a ndo ho-
mogeneidade do ruido é pior fora do eixo em equipamentos de mdultiplas sec¢des
(multi-slice) (BARRET, 2004, p. 01).

Figura 47 —Imagem reconstruida (MIP), obtida no modo helicoidal evidenciando
artefatos de “zebra”.
Fonte: BARRET (2004, p. 1691).
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2.2.13.4.3 O efeito do feixe cbnico

O efeito do feixe cbnico € uma fonte potencial de artefatos de equipamen-
tos de mdltiplas secgdes. O diagrama (Figura 48) mostra uma visdao exagerada do
feixe de raios X entrando lateralmente. Como o conjunto tubo-detector gira ao redor
do paciente (em um plano perpendicular ao diagrama), os dados coletados por cada
detector corresponde a um volume contido entre dois cones em vez de uma superfi-

cie plana ideal.

tubo em 0°

/

I T T T T TTTT T N O

LI T TTTTLENTTTITITTI
W _ [

tubo em 180° eizoz

Figura 48 — (Esquerda) Volume de dados recolhidos por uma linha externa. (Direita)

uma linha interna de detectores por um equipamento de 16 secc¢des.
Fonte: BARRET (2004, p. 1689).

Artefatos sdo mais pronunciados nas fileiras de detectores mais externas do
que nas mais internas (Figura 49) onde os dados coletados correspondem a mais de
um plano. Eles ocorrem em torno de objetos fora do eixo, tal como esta haste de
teflon posicionada a 70 mm a partir do isocentro em um angulo de 60° do eixo do
equipamento. (BARRET, 2004, p. 01).
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Figura 49 — (Esquerda) Imagens de TC dos dados coletados por uma linha externa
de detectores (fora do isocentro). (Direita) Dados coletados por uma

linha interna de detectores (no isocentro).
Fonte: BARRET (2004, p. 1690).

2.2.13.4.4 Artefatos de varreduras helicoidais de multiplas secg¢des (multi-slice).

Equipamentos de multiplas sec¢des sdo propensos a um mesmo tipo de dis-
torcao das imagens transaxiais devido a interpolacdo helicoidal dos equipamentos
de seccgbes unicas (single-slice). Sua gravidade é reduzida pelo uso de um filtro z
interpolador helicoidal em vez de um interpolador de dois pontos, principalmente
quando a largura do filtro usado (isto €, a espessura efetiva da secgao) é maior do
que a largura de aquisicao do detector.

O aspecto tipico de “moinho de vento”, (Figura 50), aparece como artefato
devido ao fato de que varias fileiras de detectores interceptam o plano de reconstru-
cao durante o curso de cada rotacdo. Como o pitch helicoidal aumenta o niumero de
fileiras de detectores interceptando o plano de imagem por rotacdo aumenta e o nu-
mero de “palhetas” os artefatos de “moinho de vento” aumentam.

A relacao entre o “pitch” helicoidal e a gravidade dos artefatos helicoidais é
mais complexa nos equipamentos de multiplas sec¢des do que nos de seccgao unica.
Artefatos parecem ser ligeiramente reduzidos quando valores néo inteiros de “pitch”,
relativo a largura de aquisicdo dos detectores, sdo empregados. Isto ocorre porque a
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densidade de amostragem no eixo z é maximizada para “pitchs” nao inteiros (BAR-
RET, 2004, p.01).

Figura 50 —Imagem de TC de uma esfera de acrilico de 12 mm suspensa no ar,
obtida com uma secc¢éo de aquisicao de 0.6 mm e pitch do feixe de 1.75,

mostrando artefato de “moinho de vento”.
Fonte: BARRET (2004, p. 1688).

2.2.14 Qualidade das imagens em tomografia computadorizada

Essencialmente, existem 4 caracteristicas da imagem radiogréafica que deter-
minam a sua qualidade (Figura 51). Cada uma dessas é influenciada por um numero
de fatores relacionados ao processamento, geometria, movimento, contraste do su-
jeito, contraste do filme, receptor da imagem, tamanho do ponto focal, condi¢des de

visualiza¢do e desempenho do observador.

Para verificar a qualidade da imagem em TC, existem varios “phantoms”. Os
fabricantes de TC providenciam varios “phantoms” para medicdo das rotinas, mas
outros “phantoms” também podem ser obtidos para medidas adicionais (SEERAM,
1992, p. 200).
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Figura 51 — Parametros basicos das imagens de TC que determinam as suas
qualidades.
Fonte: SEERAM (1994, p. 199).

2.2.14.1 Resolucao Espacial de Alto Contraste

Resolucao espacial € usada para descrever o grau de indefinicao presente na
imagem. Para um equipamento de TC, a resolugédo espacial € uma medida da habi-
lidade para descriminar objetos de diferentes densidades a uma pequena distancia
sobre um fundo uniforme.

A resolucao espacial é frequentemente representada pela funcado de espa-
lhamento de ponto'® (FEP), funcdo de espalhamento de linha'® (FEL) e, mais impor-
tante, pela funcdo de transferéncia modular®® (FTM). A FTM é um grafico do contras-
te do objeto como uma funcéo da freqiéncia espacial, estabelecida em termos de
pares de linha por milimetro. (SEERAM, 1992, p. 202).

Na (Figura 52), seis ondas senoidais com freqiéncias espaciais de 0.5, 1.0,
1.5, 2.0, 2.5 e 3 ciclos/mm correspondendo aos tamanhos dos objetos 1.0, 0.50,
0.333, 0.25, 0.40 e 0.167 mm, respectivamente. Cada onda senoidal serve como
uma entrada de um sistema de imagem hipotético e, a amplitude de cada onda se-
noidal de entrada corresponde a 100 unidades. A amplitude aqui € uma medida da

18 Tradugdo do acronimo PSF (point spread function).
1 Tradugdo do acronimo LSF (line spread function).
20 Traducgdo do acronimo MTF (modulation transfer function).
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densidade da imagem (por exemplo, densidade éptica do filme, unidades de escala
de cinza para uma imagem digital) entre picos e vales da onda senoidal. Cada onda
senoidal de entrada é desfocada pela funcdo de espalhamento de ponto (FEP) do
sistema de imagem e resultando uma resposta desfocada para cada onda senoidal
(a saida do sistema de imagem), linhas sdélidas. Note que, quando a freqiéncia es-
pacial aumenta, a indefinicdo causa uma maior reducao na amplitude de saida da
onda senoidal (BUSHBERG et al; 2002, p. 271).

A amplitude da onda senoidal €, na verdade, apenas o contraste entre picos e
vales. Todas as seis ondas senoidais tém o mesmo contraste de entrada, mas o
contraste de saida foi alterado pela influéncia da indefinicdo da FEP. O contraste de
saida é menor para altas freqtiéncias espaciais (isto é, pequenos objetos), e é identi-
ficado por duas linhas horizontais para cada onda senoidal. A modulagéo é essenci-
almente o contraste de saida normalizado pelo contraste de entrada. A FTM de um
sistema de imagem é um gréafico de modulagédo do sistema de imagem versus a fre-
quéncia espacial (BUSHBERG et al, 2002, p. 271).

L - linha pontilhada
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- linha pontilhada
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------- - linha pontilhada 20
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i
- linha pontilhada oo 10 20 30 40

Frequéncia Espacial (pares de linha'/mm)

linhas solidas

Figura 52 — (Esquerda) llustragdo de uma série de ondas senoidais de diferentes
frequéncias. (Direita) Grafico representando a modulacao do sistema de

imagem em fungéo da freqUéncia espacial.
Fonte: BUSHBERG (2002, p. 270).

O contraste (diferenca entre picos e vales) das ondas senoidais de entrada
(linhas pontilhadas) é 100%. Apds a deteccao, as ondas senoidais de saida (linhas
sélidas) tém a amplitude reduzida (a amplitude das ondas senoidais de saida é indi-
cada por cada onda senoidal). A reducao é mais drastica para ondas senoidais de

alta frequéncia.
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A FTM ilustra a fracdo ou porcentagem de contraste do objeto que é registra-
do pelo sistema de imagem, como uma funcao do tamanho (isto é freqiéncia espa-
cial) do objeto. Uma baixa freqiiéncia corresponde a grandes objetos e altas fre-
qléncias correspondem a pequenos objetos, a FTM é justamente uma descricao de
como o sistema de imagem responde de acordo com o tamanho do estimulo. A am-
plitude de saida dos sinais de onda é plotada no eixo y e a frequéncia espacial é
plotada no eixo x (BUSHBERG et al; 2002, p. 272).

2.2.14.2 Resolugao Espacial de Baixo Contraste

Resolucao de contraste ou resolucao de tecido é a habilidade de um sistema
de imagem para demonstrar pequenas mudancas no contraste do tecido, (Figura
53). Em TC, isto € algumas vezes referido como sensibilidade do sistema. Assim o
termo “sensibilidade de baixo contraste” € algumas vezes usado. Resolug¢do de con-
traste também pode ser especificada em termos da habilidade do sistema de TC pa-
ra escanear dois objetos de 2 a 3 mm de tamanho que variam levemente de densi-
dade no ambiente em que estdo localizados. Neste caso, o termo “detectabilidade
de baixo contraste” é também usado para descrever a resolu¢ao de contraste em TC
(SEERAM, 1992, p. 206).

Figura 53 — “Phantoms” usados para avaliar a resolucao de baixo contraste, exibido

com diferentes filtros de reconstrugao.
Fonte: SCHAD (2008, p. 4).
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2.2.14.3 Ruido

Ruido é a flutuagdo dos numeros de TC de ponto a ponto na imagem para
uma varredura de um material uniforme (Figura 54). Ruido pode ser descrito usando

o desvio padréo (o) dos valores na matriz da imagem (pixels).

O nivel do ruido pode ser estabelecido como um porcentual de contraste ou
nameros de TC. Se o desvio padrdo para uma unidade de TC com numero de TC na
faixa de £ 1000 € dado para ser 3, entdo o nivel de ruido expresso como um porcen-
tual de contraste é:

Nivel de Ruido (%) = —— x 100 = 0,3% (21.0)

Isto é, 3 unidades por 1000 representa 0,3%.

O ruido pode ser medido pelo escaneamento de um “phantom” de dgua colo-
cado no campo de varredura e computando a média e o desvio padrao na regido de
interesse (ROI). O ruido no pixel é entdo o desvio padrdo dos sinais dentro deste
ROI.

Os niveis de ruido para equipamentos de TC variam e dependem de varios
fatores, incluindo, mAs, tempo de varredura, kVp, espessura da seccao, tamanho do
objeto e algoritmo (SEERAM, 1992, p. 209, 211).

Figura 54 — Da esquerda para a direita. Visualizacdo de trés imagens, obtidas

através de “phantoms”, reconstruidas com visivel diminuigdo do ruido.
Fonte: SCHAD (2008, p. 7).
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2.2.14.4 Artefatos na Imagem

Em adicao ao ruido, artefatos podem degradar a qualidade da imagem e afe-
tar a perceptibilidade dos detalhes. Artefato € uma distorcdo ou erro na imagem que
nao € relacionado ao sujeito que esta sendo estudado. Os artefatos podem ser cria-
dos por movimento, metal, endurecimento do feixe, volume parcial médio, amostra-
gem, detectores e tubo de raios X, (Figura 55) (SEERAM, 1994, p. 213).

Figura 55 — (Esquerda) Artefato gerado por material metalico. (Direita) Artefato

gerado pelo movimento do paciente.
Fonte: SCHAD (2008, p. 8).



3 RELACAO ENTRE DOSE E QUALIDADE DA IMAGEM EM
TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA

A relagcao entre mAs e dose é linear. Se a configuracdo do mAs for dobrada, a
dose e o risco serdo dobrados. Igualmente, se a configuragcdo do mAs for diminuida

pela metade, a dose e portanto, os riscos serdo diminuidos pela metade.

Entretanto, a redugédo da dose esta associada com um aumento subsequente
no ruido da imagem. Por exemplo, primeiro assume-se que a dose minima para ob-

termos uma imagem de qualidade aceitavel seja determinada. Se esta dose é redu-

. ~ , 1 1 ,
zida pela metade pela reducdo da metade do mAs, Ruido = = e Um ruido

aumentado de 41% pode ser esperado.

O potencial do tubo de raios X (kVp) também afeta a dose de radiagéo, po-
rém, o efeito ndo é linear (ROMANS, 2010, p. 79).






4 METODOLOGIA

O processo de otimizacao, pela redugdo do mAs, (Ver item 4.3), proposto
neste trabalho foi desenvolvido a partir de um estudo empirico (Ver tabelas 6, 7 e 8)
de analise qualiquantitativa de pesquisa (Ver tabelas 9, 10 e 11). A sequéncia meto-
dolégica do estudo pode ser visualizada no esquema abaixo e esta desenvolvida no

item “5 Resultados”.

MEDIDAS DO RUIDO (MDP) E OBTENGAO DO NRMDP

=

MEDIDAS DE DOSE (IDTCvoL) E OBTENCAO DO NRIDTC-

2

CONFECCAO DOS GRAFICOS

E B

COMPARACAO DOS DADOS QUANTITATIVOS

.

COMPARACAO DAS IMAGENS

Figura 56 — Sequéncia do método realizado para reduzir dose em TC.

4.1 Equipamentos e acessorios

Equipamentos de TC analisados com protocolos de cranio, que correspon-
dem aos maiores porcentuais de exames realizados em Hospitais e Clinicas de Ra-

diologia.

A Tabela 3, apresenta as especificacoes técnicas dos equipamentos de TC
denominados pelo fabricante, sendo o Siemens 1 pertencente ao Hospital Universi-
tario de Santa Maria e o Siemens 2 a Clinica IMAX de Santa Maria.
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Tabela 3 — Especificacdes técnicas dos equipamentos de TC.

Fabricante Siemens 1 Siemens 2

Tipo de equipamento de TC Somalltc.:m Sensati~on 64 SomatoIn I?motion
(maltiplas seccgdes) (secgéo unica)
Abertura do Gantry 70 cm 70 cm
Aguecimento do tubo 600 kHU 3.000 kHU
Escala de HU -1.024 a 3.071 -1.024 a 3.071
Espessura das secgbes 0.6mm a 10mm 1imm a 10mm
Faixa de corrente 28 a 580 mA 30 a 240 mA
Faixa de voltagem 80, 100, 120 e 140 kV 80, 110 e 130 kV
Fileiras de detectores 40 1
Filtragao total (Al equivalente) 6,8 mm 6,5 mm
Material do suporte para cranio * Fibra de carbono Fibra de carbono
Matriz de reconstrugao 512 x 512 512 x 512
Numero de secgbes/360° @ 64 1
Quantidade de detectores 26.880 672
Taxa de resfriamento do tubo 5000 kHU/min 634,5 kHU/min
Tipo de Detector Detector de ceramica ultra rapido Detector d;g%rslmica ultra
If)’:g’l‘)’ de rotagao/360% (modo conven- 0,33s, 0,37s, 0,55, 1,0 0,85, 1,05, 1,55
Tamanho dos pontos focais 82 i ?me ; ;° 82 z 8:2$ ; g
0,7 x0,7mm/7° ’ ’

Total de Canais por secgao 1344 (2x672) 1344 (2x672)

Fonte: Manual dos respectivos equipamentos.
@ 0 termo seccoes refere-se a “slice”.
* Suporte afixado na extremidade longitudinal da mesa que serve como suporte para a cabeca do
Eaciente. Suporte também utilizado como base de apoio para o “phantom” de cranio.
A mesa servird como base de apoio para o “phantom” de corpo.

A Tabela 4 apresenta os dispositivos empregados na realizacdo do controle
de qualidade dos equipamentos (objetivo especifico 2.2 a) e medidas de dose de
radiacao (objetivo especifico 2.2 b, ¢ e d).
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Tabela 4 — Especificacdo dos dispositivos utilizados para mensurar dose e verificar a
qualidade das imagens tomogréficas.

Especificacao Marca Modelo Material Finalidade
Phantom de cranio - - PMMA** Dosimetria
Phantom de corpo - - PMMA™** Dosimetria
Phantom* GE - poliestireno | Qualidade da imagem

*kk

Phantom de &gua Siemens - - Qualidade da imagem

Coleta de ions negati-

Cémara de ionizagéo Radcal Corporation | 10X5-3CT -

(tipo lapis) VOS

A , Obtencgao quantitativa
Eletrobmetro Radcal Corporation 9015 - dos valores das gran-

dezas.

Fonte: Manual especifico de cada material.

* Este phantom foi usado para avaliar a REBC, REAC e RSR para os dois equipamentos de TC.
** Polimetil-Metacrilato, um polimero de plastico comercialmente disponivel.

*** Cada equipamento possui o seu “phantom” de agua.

4.2 Protocolos de varredura

A colecao de configuracbes e parametros que descrevem totalmente um e-
xame de tomografia computadorizada é definida como protocolo de varredura. Estes
protocolos especificam como a coleta dos dados, a reconstrucdo, o posicionamento
do paciente e a administracdo de contraste podem ser feitos. O efeito destas confi-
guracdes na qualidade final do exame ou na dose pode ser dramatico. Um numero
de configuracdes estao inter-relacionadas, onde a mudanca de um parametro pode
requerer varias adaptacdes em outros parametros se a qualidade da imagem e/ou a
dose forem mantidas em um determinado nivel. Assim, a qualidade e a dose de um
exame de TC sdo praticamente pré-determinadas pelo protocolo usado. Em TC, en-
tretanto, ndo ha nenhum protocolo Unico que seja “correto”. A qualidade de imagem
e dose aceitaveis podem ser encontradas usando varias combinacdes diferentes de
parametros de varredura (AAPM, p. 01).

Nos dois equipamentos estudados, os protocolos de cranio pediatricos pos-
suem técnicas personalizadas por idade. Em relacdo aos protocolos de térax e ab-
dome, as técnicas estavam personalizadas por peso.
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Neste trabalho foram otimizados mAs dos protocolos de cranio de adultos e

criancgas, por serem 0s mais realizados em ambos 0s servicos.

4.3 Processo de Otimizacao

A otimizacao de cada protocolo descrito na Tabela 5, 1A, 2A, 3A, 4A, 5A e 6A
deu-se pela reducdo do mA, em consequéncia, o0 mAs?' também foi reduzido. Par-
tindo-se de cada valor de mAs original, os valores foram reduzidos em intervalos de
10 em 10 unidades.

A grandeza de dose tomografica utilizada no processo de otimizacao foi o
IDTC,q, tendo em vista que esta grandeza € mostrada na tela do computador no
momento em que cada protocolo de varredura (cranio, abdome, pelve, etc) é esco-
lhido para cada exame. Os valores do IDTC,, vem calculados de fabrica, para cada
protocolo. Estes valores, entretanto, mudam no instante em que variaveis, tais como,
mAs, kV, tempo de rotacado do tubo (TR), espessura e pitch, sdo alteradas pelo ope-
rador, tendo em vista que esta grandeza esta relacionada com os valores das varia-
veis de cada protocolo de exame especifico. O IDTC, foi obtido a partir das equa-
coes 10, 11.

f.CEL
[DTC100,PMMA =TNT

2 NT
= [DTCp = %IDTCIOO,PMMAJOO,C + ;IDTCIOO,PMMA,B = lDTCVOl = [DTCPT (220)

Onde,

f =0,78rad/R (fator usado, em todas as voltagens, para transformar a grandeza
exposicao medida no acrilico na grandeza dose no acrilico).

C =1 (fator de calibracdo da cadmara de ionizacao);

L = 100mm (comprimento ativo da camara de ioniza¢ao);
E, medida da exposi¢ao no acrilico;

N = 1(quantidade de secc¢des);

T, espessura da seccio;

2 Neste trabalho foi usado o termo mAs como reduzido, porém o tempo foi mantido o original.
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Para cada protocolo original especifico de cada técnica e equipamento foi cal-
culado ,IDTC10,422 para fins de levantamento do rendimento de cada equipamento.
Isso foi necessario devido a utilizacao dos valores experimentais (MDP e IDTCyo,Exp)
e nao os valores tedricos de IDTC,q 1eo mostrados na tela do computador de cada
protocolo.

Cada mAs original, de cada protocolo, foi reduzido 4 vezes a partir do valor
original. Por exemplo, o0 mA de um protocolo original de cranio é 130 e tempo de 1s,
reduzindo este valor 4 vezes em um intervalo de 10 em 10 unidades temos, (130,
120, 110, 100, 90).

Para cada valor de mAs diminuido, de cada protocolo, valores de dose (IDTC-
vol,.Exp) € @ média do desvio padrdo (MDP) foram obtidos. Para cada protocolo, origi-
nal e otimizado, a média do desvio padrao foi obtida pela média de 5 valores de rui-
dos médios (3, 6, 9, 12 horas e regido central) nos “phantoms” de agua especificos
de cada equipamento, centralizados no isocentro. Os cinco (5) ROIs foram posicio-
nados no centro das imagens do “phantom” de 4gua para garantir uma amostra mais
significativa do ruido em cada imagem e ndo somente na regidao central como pres-
creve a Norma RE 1016 da ANVISA.

Niveis de dose (IDTCyoi,exp) € Niveis do ruido (NRMDP) foram calculados pela
divisdo de cada valor medido, de cada protocolo, pelo maior valor. Os valores, de
ambos os niveis, foram colocados no mesmo eixo (y) em fungao do mAs no eixo (x).
As duas curvas (com aproximacoes linear e exponencial decrescente) obtidas, para
cada protocolo, se interceptavam em um ponto comum. Neste ponto, foi considerado
como mAs otimizado. Os valores dos pontos experimentais foram aproximados por
curvas lineares (correlacionando mAs x IDTC,oexp) € €xponencial decrescente (cor-
relacionando mAs x ruido) As imagens de cada protocolo, com mAs originais e mAs

otimizados, foram comparadas por analises objetiva (quantitativamente).

O “phantom” de dose que simula a cabeca (cranio e face) de um paciente foi
posicionado sobre 0 mesmo suporte, de cada equipamento, utilizado rotineiramente

na realizacao de exames do cranio.

22 A letra n significa que a dose foi normalizada pelo mAs utilizado. Este termo representa uma carac-
teristica quantitativa de um equipamento de TC (coeficiente de taxa de dose), o qual simplesmente
representa a capacidade de um equipamento de TC em termos de rendimento de saida e n&o trans-
mite absolutamente nada sobre a dose no paciente. (TACK et al; 2007, p. 55).
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As leituras de dose, no conjunto camara de ionizacao-eletrémetro, foram cole-
tas com um tempo de 2 minutos apds cada exposicao, tendo em vista a demora na

estabilizacao da leitura devido o descarregamento do capacitor.

4.4 Avaliacao da qualidade da imagem — analise quantitativa

A qualidade das imagens, com os mAs originais e otimizados, foi analisada
em relacado ao ruido (MDP), resolucao espacial de baixo contraste (REBC), resolu-
cao espacial de alto contraste (REAC) e relacao sinal ruido (RSR). Todas as avalia-
cOes quantitativas foram realizadas nos préprios equipamentos de TC.

Em relacao ao ruido, analisou-se as duas imagens obtidas com o “phantom’
de agua de cada equipamento. Em cada protocolo, original e otimizado, a média do
desvio padrao foi obtida pela média de cinco valores de ruidos médios nos “phan-

toms” de agua especificos de cada equipamento, (Figura 56).

Figura 57 — Avaliacao do ruido nas imagens obtidas com phantom de agua. As
regibes R1, R2, R3, R4, R5 e Centro representam dareas de
aproximadamente 5 cm2 desenhadas sobre a imagem do phantom de
agua.

A REBC foi avaliada com um “phantom” com cinco orificios com diametros de
10mm, 7,5mm, 5mm, 3mm e 1,5mm, (Figura 57). Observou-se a quantidade de orifi-

cios visiveis nas imagens feitas com o mAs original e o otimizado.
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Figura 58 — Phantom utilizado para avaliacdo da REBC.
Fonte: Manual GE (p. 6-2).

A REAC foi avaliada com um phantom que contém seis conjuntos de dese-
nhos de barra no bloco Plexiglass. Sao utilizados para testar a resolucédo espacial de
alto contraste. Cada desenho consiste de conjuntos de cinco barras de mesmo ta-
manho (largura e comprimento) e espacamento, nas seguintes medidas: 1,6 mm, 1,3
mm, 1,0 mm, 0,8 mm, 0,6 mm, e 0,5 mm, (Figura 58). A agua preenche os espacos
e proporciona o contraste em torno de 12% (120 UH). A andlise foi definida como o
menor desenho de barra no qual se consegue visualizar as cinco barras. Neste
mesmo desenho posicionou-se um quadrado que ocupasse todas as barras e avali-

ou-se o DP, (Figura 58).

Figura 59 — Phantom utilizado para analisar a REAC.
Fonte: Manual GE (p. 6-6).

Para avaliar a Relacado Sinal Ruido (RSR) utilizou-se o mesmo phantom utili-
zado na avaliacao da REBC. Um retangulo de aproximadamente 0,5cm por 5cm foi

posicionado sobre a membrana (retadngulo inferior), (Figura 59), representando o si-
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nal em NTC e outro retangulo foi posicionado sobre a agua (retangulo superior), re-
presentando o ruido em NTC. A relagao sinal (poliestireno) ruido (agua) foi calculada
pela seguinte férmula (VANO et al; 2005):

. _ (23.0)

Figura 60 — Phantom utilizado para a avaliagdo da RSR. (a) Sinal do poliestireno. (b)

Ruido da agua.
Fonte: Manual GE (p. 6-9).

4.5 Nomenclatura utilizada para os protocolos e equipamentos

A Tabela 5 apresenta, para cada um dos equipamentos estudados, os proto-

colos originais estabelecidos pelos fabricantes para exames de cranio.
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Tabela 5 — Nomenclaturas estabelecidas para cada equipamento e protocolo.

Nomenclatura | EQuipamento Protocolo
— kV 110 Exame 3 a 6 anos / pediatrico / infratentorial
mA 166,66 Filtro H30s médium smooth
Siemens Sec- | TR 1,5 Janela Base da 6rbita
1A cdo Unica mAs 250 FOV 200 mm
Espessura 3 mm Incremento 3 mm
Modo sequencial Rendimento 0,23 mGy/mAs
kV 110 Exame 3 a 6 anos / pediatrico /supratentorial
mA 166,66 Filtro H30s médium smooth
Siemens Sec- | TR 1,5 Janela cérebro
24 cdo Unica mAs 250 FOV 200 mm
Espessura 8 mm Incremento 8 mm
Modo sequencial Rendimento 0,23 mGy/mAs
kV 130 Exame Adulto / cranio / infratentorial
mA 100 Filtro H30s médium smooth
Siemens Sec- | TR 1,5 Janela Base da 6rbita
3 cdoUnica | mAs 150 FOV 220 mm
Espessura 3 mm Incremento 5mm
Modo sequencial Rendimento 0,34 mGy/mAs
kV 130 Exame Adulto / cranio / supratentorial
mA 100 Filtro H30s médium smooth
Siemens Sec- | TR 1,5 Janela Cérebro
aA céo Unica mAs 150 FOV 220 mm
Espessura 10 mm Incremento 10 mm
Modo sequencial Rendimento 0,32 mGy/mAs
kv 120 Exame Adulto / cranio /
mA 380 Filtro H31s médium smooth +
TR 1 Janela Base orbita
5A Stemens m_mti' mAs 380 FOV 220 mm
plas seccoes
Esp. Rec. 5mm Incremento 5mm
Aquisicao 1x5mm Modo Sequencial
CareDose* - Rendimento 0,16 mGy/mAs
kV 120 Exame Crianga / cranio
mA 190 Filtro C20s smooth
TR 1 Janela Baby Brain
6A Stemens m~l'1Iti- mAs 190 Incremento 5mm
plas seccoes
Esp. Rec. 5mm FOV 180
Aquisicao 1x5 Modo Sequencial
CareDose* - Rendimento 0,16 mGy/mAs

Fonte: Protocolos fornecidos por cada equipamento.
* O CareDose foi desabilitado durante as medidas de dose e ruido.






5 RESULTADOS

Na tabela 6, estdo expostos os valores de ruido nas 5 posi¢cdes sobre o
“phantom” de agua, a MNTC, a média do ruido (MDP) e os niveis relativos da média
do desvio padrao (NRMDP) encontrados nos protocolos originais.

Tabela 6 — Valores de ruidos obtidos em 5 regides do phantom de agua de cada
equipamento.

Area=5,03cm?=3294 pixels / FOV de aquisigdo=200 mm

* » u » u » u » u » * *x rkk
mAs/El Centro DP R2 DP R3 DP R4 DP R5 DP MNTC MDP NRMDP
250/3/3 0,4 42 01 42 -01 43 -03 39 -01 43 -004 4,18 0,89
240/3/3 0,4 45 -02 42 -02 42 -03 4 -03 44 -0,12 4,26 0,91

1A | 280533 0,3 48 03 43 -04 44 -04 44 -04 43 -024 4,44 0,95
220/3/3 0,4 51 -04 45 -05 48 -04 43 -06 44 -0,30 4,62 0,99
210/3/3 0,1 53 -06 43 -04 44 -05 45 -06 48 -040 4,67 1

Area=5,03cm?=3294 pixels / FOV de aquisicdo=200 mm
250/8/8 1,3 29 06 27 05 25 05 24 04 28 0,66 2,66 0,93
240/8/8 1,2 28 05 28 05 26 04 25 03 28 0,58 2,70 0,95

2A 230/8/8 1,2 28 04 28 04 25 03 27 03 28 0,52 2,72 0,95
220/8/8 1,3 29 04 29 03 26 03 28 04 26 0,54 2,76 0,97
210/8/8 1 31 03 28 03 28 02 27 03 28 0,42 2,84 1

Area=4,99cm?=2701 pixels / FOV de aquisicdo=220 mm
150/3/5 0,3 46 04 47 09 49 02 46 06 44 0,48 4,64 0,89
140/3/5 0,2 47 03 47 09 43 05 43 1 4.4 0,58 4,48 0,86

3A 130/3/5 0,9 48 05 45 08 49 03 5 0,9 48 0,68 4,80 0,93
120/3/5 0,5 55 0,6 5 09 48 06 48 09 5 0,70 5,02 0,97
110/3/5 0,8 52 08 52 09 53 09 5 0,7 5,1 0,82 5,16 1

Area=4,99cm?=2701 pixels / FOV de aquisicdo=220 mm
150/10/10 0,5 24 04 26 03 27 04 25 03 24 0,38 2,52 0,86
140/10/10 0,7 26 04 25 03 25 03 25 04 26 0,42 2,54 0,87
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130/10/10 0,6 26 04 27 05 28 03 26 03 27 042 2,68 0,92
4A
120/10/10 0,6 3 04 27 03 26 04 27 05 3 0,44 2,80 0,96
110/10/10 0,6 3 07 27 05 28 05 3 0,4 3 0,54 2,90 1
Area= 5.0 cm? = 3276 pixels / FOV de aquisigao= 200 mm
380/5/5 2,8 36 27 34 3 35 28 34 29 34 284 3,46 0,95
370/5/5 3,1 37 28 35 28 34 28 37 29 34 288 3,54 0,97
5A 360/5/5 2,7 37 28 35 28 35 28 35 27 35 276 3,54 0,97
350/5/5 2,8 36 28 37 25 35 27 37 28 35 272 3,60 0,98
340/5/5 2,7 36 27 36 26 34 29 38 27 38 272 3,64 1
Area=4,99 cn= 4034 pixels / FOV de aquisicao= 180 mm
190/5/5 1,7 57 16 54 18 54 16 57 16 52 1,66 5,48 0,89
180/5/5 1,5 61 15 58 14 56 14 57 14 58 1,44 5,80 0,94
6A 170/5/5 1,5 58 1,7 57 17 57 16 57 13 57 156 5,72 0,96
160/5/5 1,6 6 1,3 6 1,6 6 1,3 63 15 6,1 1,46 6,08 0,98
150/5/5 1,1 61 14 63 13 61 14 6,1 18 6,2 1,40 6,16 1

NTC médio; > desvio padrdao médio; " NTC médio; = média do NTC; "média do desvio padro,

5
nivel relativo da média do desvio padrao;

o= [T (Fonte: MACDONALD, 2007, slide 28).

Na tabela 6, analisando os protocolos 1A, 2A, 3A e 4A pode-se observar que
houve uma variagdo na MNTC, embora os dois protocolos possuam o mesmo KVp e
sabendo que os NTC nao sao valores absolutos. Essa variagao é normal até um cer-
to valor porcentual, até + 3HU em relacao ao valor zero atribuido ao valor do NTC da
agua. (SEERAM, 1994, p. 235). Para os protocolos 5A e 6A, os valores da MNTC da
agua encontrados foram superiores, uma possivel explicacdo para isso seria a falta

de calibracao do algoritmo que gera os NTC da agua.

Na tabela 7, estdo expostos os valores de dose experimentais encontrados

nos protocolos originais. Ver equacao 17, pagina 142.
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Tabela 7 — Valores dos indices de dose em tomografia computadorizada.

mAs/EN | IDTCiopmusc _ IDTCunpuuss _ IDTCr  IDTCiozo  IDTCyaerp  NRIDTCioieg
250/3/3 30,94 34,32 33.19 45,57 33,19 1,00
240/3/3 29,12 33,54 32,07 43,92 32,07 0,96
| 280 27,87 31,20 30,09 42,00 30,09 0,90
220/3/3 27,04 29,90 28,95 40,08 28,95 0,87
210/3/3 24,96 26,57 26,03 38,43 26,03 0,78
250/8/8 32,16 36,65 35,16 45,57 35,16 1,00
240/8/8 30,39 34,32 33,01 43,92 33,01 0,97
| 280 2928 33,73 32,25 42,00 32,25 0,94
220/8/8 27,69 30,49 2957 40,08 29,57 0,86
210/8/8 26,54 29,25 28,35 38,43 28,35 0,83
150735 27.04 31,72 30.47 14.36 18.08 1.00
150/3/5 2373 26,88 25,15 13,50 15,09 0,82
o | 150305 23,03 26,78 22,98 12,50 13,79 0.75
150/3/5 17,42 18,20 19,37 11,49 11,62 0.63
150/3/5 15,60 18,46 17,61 10,63 10,56 0,57
T50/10/10 28,00 3257 30,42 39,90 30,42 T.00
150/10/10 26,28 28,23 27,49 37,51 27.49 0,90
an | 1501010 24,96 28,62 26,79 34,71 26,79 0,88
150/10/10 22,47 27,84 24,81 31,92 24,81 0,81
150/10/10 20,51 20,98 22,08 29,53 22,08 0,72
380/5/5 39.23 1,83 20,07 6,25 20,97 1,00
370/5/5 38,18 40,79 39,93 45,03 39,93 0,97
o | 30055 37,44 39,70 38,95 43 81 38,95 0,95
350/5/5 36,27 38,57 37,80 42,59 37,80 0,92
340/5/5 35,49 37,67 36,95 41,38 36,95 0,90
90755 9.5 .77 19,60 312 19,60 T.00
180/5/5 18,53 17,71 17.98 21,91 17,99 0,91
o | 1705 17,34 15,82 16,33 20,69 16,33 0,82
160/5/5 16,52 15,03 15,53 19,47 15,53 0,78
150/5/5 15,11 13.74 14.19 18.25 14.20 0.72

* mAs, Espessura e Incremento; ** IDTCq0pmma Mmedido no centro; *** IDTC1g0 pmma medido nas bor-
das (3, 6, 9, 12 horas); **** IDTC Ponderado; ***** IDTC,,, Tebrico; IDTC,, Experimental; Nivel Rela-
tivo de IDTC,, Experimental .
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Nao houve uma diferenca significativa dos valores de dose IDTC, tedricos e
experimentais, os coeficientes de correlacdo gerados pelo programa Origin 7.0, fo-
ram, respectivamente, para os equipamentos de secg¢do Unica e multiplas secgdes
(r=0,9927;p <0,00726 er = 1;p < 0,0001), lembrando que os valores tedricos de
IDTC.o ou IDTC,, fornecidos para cada técnica de exposicdo de cada protocolo for-
necem apenas uma estimativa da dose relativa a cada protocolo de exame, ou seja,
serve como um valor de referéncia, logo seria mais correto (proximo do real) utilizar

os valores experimentais e nao os tedricos fornecidos.

Na tabela 8, pode-se visualizar os graficos confeccionados com os valores

dos niveis de dose e ruido calculados nas tabelas 6 e 7.

Tabela 8 — Graficos com os valores experimentais dos niveis relativos de ruido
(NRMDP), Tabela 6, dose (NRIDTCvol), Tabela 7 e mAs.
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Curvas experimentais

Curvas experimentais com aproximagoes

a1 i = | X
3 ] . . Data Display
=} T
‘5 - E 1.0 - I
= n 2
= 0.5 [ ] &=
@ = g
@ L & 0.8
.:.‘: - =]
= 0 =
PR
: . = 2.8
3A & - g
g g o7
0.7
= . =
-4 a8 X . o
L M| i i ]
@ - = ”ll‘U'E|5 Relatives de Ruida E 0.8 —— Exponencial Decrescente
g + HNiveis Relativos de Dose = — Linear
£ ozl - - - — Z ac
i} 20 20 40 0] b 110 120 120 140 15D
mAs mAs
° 0z
g 1,00 " . ) s Data Display - %
0.828 !
& pog - g
S 094 I
2 3'=': ] & E
& B2 @ 0,
[= R * 2 a
= 0,55 » " S0,
< gas " a |
@ 082 PR
aA S 0,84 = 0,
g 08z . g o
B om0 g 2
s . £ o
g 9.73 =
0 78 L . . a 3.7
O = Hiveis Relatives de Ruide [
& 0,74 PR . L — —— Exponencial Decrescente
2 0 . * Hiveis Relatives de Dose s X
s 072 s 0, —— Linear
q 7o =
o T 120 T30 120 TED Z 07 10 120 T30 20 50
mAs mAs
o 19 ot =l Data Display | X/
g Rile) = L] 5 20
g 059 = £ o039
o 0.8 @ 4a
@ g g7 . ] -
8 0.7 ® o
n [=] oL
0.94 (=T —_—
] = ©D0.96
R . . B 4as I
: e 095
5A .E 3.34 2 o.24
g osa B o
] -
[ . £ o=z
@ o4 - ’ - -
= 2.2 = Hiveis Relatives de Ruide '2 0.8 —— Hiweis Relativos de Ruida
% 0.2 . # Hiveis Relatives de Dose % a.20 —— Miweis Relativos de Dose
08—z Y ] Exd 750 R ¥ e =50 =70 50
mhs mAs
2 1, Da i
2 4 . . o a| Data Display  _| %/
5 a 03 —
z o - 2 1.00 :
o O n g 0.98
= 0O L 0 os
o n - :.-_-—1
- -
il 0,92
[ ] =] .
£ 0.8 o 0.80
w 0.58 =z 0,88
o 0.84 Q.28
6A E 0.82 s 2 o3
= 0 oon 5 0.
s 79 * g o
T o7e g
. - _ - A
'S 0.74 = Niwveis Relatives de Ruido W .
= . . . . = a Exponencial decrescente
= 0 - #* HNiveis Relatives de Dose = n :
= - = 9, —— Linear
o = o,
150 180 170 180 180 TED TED =0 150 150
mAs mAs

A partir dos graficos plotados (coluna da direita) encontrou-se 0 mAs otimiza-

do. Tais valores foram comparados em relacdo aos valores do mAs original, em ter-
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mos de ruido, relacdo sinal ruido (RSR) e dose (IDTC,,), respectivamente, Tabelas
9e10.

Tabela 9 — Comparacgao entre as grandezas medidas com mAs original e otimizado.

mAs original mAs otimizado
wNtc MDP RsR DTCw  PTCw |unte mpp rer  'PTCw.  1DTCw,
Exp Teo Exp Teo
A| 004 418 38 3319 4557 050 448 86 8137 4282
2a| 066 266 47 3396 4557 086 276 42 3296 4035
3a| 048 464 23 1828 1436 066 466 21 1663 12,93
arn| 038 252 52 3042 39,90 062 266 48 2829 3591
sa| 284 346 40 4097 4625 302 352 40 3857 4466
6a| 166 548 24 2004 2312 234 580 25 1866 21,66

* Média dos NTC; ** Média do desvio padréo; ™" Relagdo Sinal Ruido (Ver equagéo 23); ~ IDTCy
Experimental; IDTC,, Tedrico.
. ~ 1
A MDP variou de acordo com a relacdo MDP « (SEE-

J/mAsxLargura da secgéo

RAM, 1994, p. 249).

A RSR variou de acordo com a relagdo RSR « \/mAs x Largura da secgdo
(BUSHBERG, 2002, p. 343).

Na tabela 10, estdo expostos os valores originais e otimizados das grandezas
utilizadas para verificar a qualidade das imagens, juntamente com os valores teéri-
cos de UC.
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mAs original mAs otimizado
REBC o0~ REAC  UC REBC  Dn.  REAC uc
1A | 4 orificios 7,2 12pl/cm  55,68kJ | 4 orificios 7,1 12 pl/cm 52,34kJ
2A ] 4 orificios 5,8 12 pllcm  55,68kJ | 4 orificios 59 12 pl/cm 52,34kJ
3A | 5 orificios 11,2 12 pllcm  39,48kJ | 5 orificios 12,2 12 pl/cm 37,38kJ
4A | 4 orificios 6,8 12 pllcm  39,48kJ | 4 orificios 8,4 12 pl/cm 35,53kJ
5A | 4 orificios 9,7 12 pllcm 61,56kJ | 4 orificios 9,8 12 pl/cm 59,45kJ
6A | 4 orificios 12,3 12 pllcm  30,78kJ | 4 orificios 12,7 12 pl/cm 28,84kJ

" Resolugao espacial de baixo contraste; ~ Desvio padréo da Resolucio Espacial de Alto Contraste no

quadrante de Tmm;

*** Resolugédo Espacial de Alto Contraste;

**** Unidade de calor, valor teérico calculado pela equagéao (7): UC = 1,35.kV.I.t.n., THU=0,74J (HSI-
EH, 2002, p.153);

Na tabela 11, estdo expostas as imagens feitas com 0 mAs original e 0 mAs

otimizado.

Tabela 11 —Imagens comparativas entre 0 mAs original e o mAs otimizado, ruido,
RBC e RAC.

mAs original mAs otimizado

1A
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2A
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3A

4A
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5A

6A
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6 DISCUSSAO

Via de regra as imagens com doses mais elevadas sdo de melhor qualidade
do que aquelas com doses menores. Assim, 0 médico radiologista tende a privilegiar
as imagens realizadas com os protocolos de alta dose. Esta tendéncia tem
influenciado a pratica de médicos radiologistas ao longo de muitos anos. Entretanto,
tanto os médicos radiologistas quanto os clinicos, tem que observar que a qualidade
da imagem nao pode ser o Unico critério a ser levado em consideracao, quando séao
conhecidos os efeitos biol6gicos das radiacdes ionizantes, que podem induzir cancer
mesmo com doses muito proximas das doses decorrentes de uma tomografia
computadorizada, (cerca de 1%, quando trata-se de criangas) (VOCK, 2005, p.
2336).

Durante a realizagdo deste trabalho, observou-se que as justificativas de
indicacoes clinicas para realizacdo de exames de TC, por parte dos médicos clinicos
e radiologistas, estavam aguém do esperado, caracterizando a necessidade de uma
maior conscientizacao da classe médica em relacdo aos pedidos de exames de TC,
em relacdo a outras modalidades de imagem. Muitos médicos radiologistas e
clinicos nao estao cientes da quantidade de radiacao liberada por um equipamento
de TC durante um exame em um tempo muito curto de exposicao ao paciente. A TC
tem se tornado a maior fonte de exposicao a radiagdo médica, isto é, dos pacientes,
contribuindo com 40 a 67% da exposicao da populacao a radiacédo e cerca de 5 a

10% de todos os exames de diagndstico.

Importantes incertezas na quantificacdo do risco estimado permanecem; uma
razao importante é o fato de que abaixo de 100 mSv, a forma da curva “dose-
resposta” ainda estd em discussdo. A maioria dos pesquisadores favorecem um
modelo de extrapolacdo linear, sem qualquer limite, ao passo que outros
especialistas afirmam evidéncia de efeitos aumentados ou diminuidos nesta
extremidade inferior da escala de dose. (VOCK, 2005). Mesmo com estas incerte-
zas, segundo BRENNER et al, dados estatisticos mostram um aumento significativo
de risco de cancer fatal com doses entre 50 a 100 mSv. Uma dose de 100 mSv pode
causar um risco de morte de 0,5% (1/200) por cancer fatal. Uma Unica varredura de

corpo inteiro, desde a 32 vértebra cervical até a sinfese pubica, em um paciente de



148

45 anos, causa uma dose efetiva de aproximadamente 12 mSv e um risco de morte,
por cancer, estimado em 0,08%. Se o mesmo individuo realizar este exame pelo
menos uma vez por ano, teria um risco de morte, por cancer, estimado em 1,9%
(aproximadamente 1/50) até a idade de 75 anos com 30 exames realizados. Pode-
se observar que o risco de morte associado ao exame de TC vai diminuindo a cada
ano, desde os 45 anos até 75 anos. Assim, o risco de morte por cancer quando o
individuo realizar o mesmo exame com 46 anos de idade sera menor do que 0 risco

de morte quando ele tinha 45 anos e assim sucessivamente até os 75 anos.

Os protocolos para os dois tomoégrafos estdo separados por idade e peso.
Havia protocolos para exames pediatricos (até 10 anos) e adultos (acima de 10
anos), o que nao era observado pelos fabricantes de equipamentos, elevando as
doses pediatricas. Os protocolos de cranio estudados no equipamento de seccéo
Unica, possuem 0s mesmos valores de mAs para varreduras nas regides
infratentorial e supratentorial. Normalmente, o valor do mAs para a regiao
infratentorial € maior, com sec¢des mais finas devido a diferentes estruturas contidas
nessa regiao de dificil visualizacao, para a regiao supratentorial € menor, pois nessa
regidao ha estruturas que requerem menos detalhes, com seccdes mais espessas.
Isto é observado principalmente em equipamentos de TC de seccdes Unicas,
diferentemente dos equipamentos de TC de multiplas sec¢des onde a espessura € 0
mASs sdo iguais para as duas regides.

Conforme estabelecido na Legislacdo, Portaria 453/98, foi calculado o
rendimento do tubo (,IDTC/mAs) para cada protocolo original e para cada
equipamento. Os valores do rendimento encontrados variaram de 0,16 a 0,23
mGy/mAs, Ver Tabela 5. Estes valores servirdo de referéncia para avaliagdes de

constancia do tubo de raios X.

Foram realizados outros testes de controle de qualidade estabelecidos pela
Resolucao Especifica (RE) 1016 da ANVISA.
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Tabela 12 —Testes de controle de qualidade estabelecidos na Resolucdo Especifica
(RE) 1016 da ANVISA.

Equipamento de Equipamento de
Testes . .
seccgao Unica multiplas seccoes

Sistema de colimacgao < 2mm < 2mm
Alinhamento da mesa em relagao ao gantry 3,5mm 3 mm
Deslocamento longitudinal da mesa 1,5 mm 1 mm
Inclinag@o do gantry 2° 2°

Ruido dos NTC da agua (5mm) 0,71 0,33
Exatidao dos NTC da agua 1,5 1,9
Uniformidade dos NTC da agua 0,5 0,3
Espessura da secg¢ao (5 mm) 5,16 5,13 mm
Dose Média em Multiplas Sec¢des™ 30,94 39,23

* Cranio adulto
OBS: Os testes estdo de acordo com os limites estabelecidos pela Resolugéo especifica (RE) 1016
da ANVISA (Ver ANEXO A).

Protocolos otimizados de TC, principalmente em relagcdo a parametros
técnicos de exposicao (kV, mA e tempo de rotacao), sao de extrema importancia em
Clinicas e Hospitais. Além da preocupacdo com as doses e qualidade de imagens,
principalmente por parte dos fisicos, fisico médicos e engenheiros biomédicos, que
sa0 0s principais responsaveis pela protecdo de trabalhadores (IOE), pacientes e
individuos do publico, ha a preocupacgao e o interesse, por parte dos proprietarios e
administradores de Clinicas particulares e Hospitais Filantropicos, com a
produtividade maxima do servico, ou a quantidade de exames realizados
mensalmente e a reducdo dos custos. Com protocolos de TC otimizados, por
exemplo, pela redugcao do mAs, teoricamente, havera um aumento da vida util do
tubo de raios X, ou a quantidade total de exames realizados. Gastos com a troca dos
tubo de raios X serdo reduzidos, se considerar-se que, quanto menor for o
aquecimento do tubo de raios X, maior sera a sua vida util. Os valores de UC, dos
protocolos de cranio originais e otimizados, foram estimados. A diferenga porcentual
entre os valores encontrados variaram de 3,4% a 10%, uma variagdo pequena em

virtude das técnicas de exposicao ja estarem relativamente otimizadas.
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Segundo LEVI et al; (1992) o uso dos numeros de TC (NTC), como valores
absolutos é complicado devido a incapacidade de manté-los normalizados sob uma
variedade de “desvios” comuns das condicdes de varredura, pela falta de reproduti-
bilidade dos NTC de um equipamento para outro, e pela falta de uniformidade dos
NTC em diferentes localizagées no campo de varredura. Consequentemente, ndo se
pode assumir que os resultados relatados na literatura podem ser diretamente extra-
polados para outros equipamentos, outras geracdes de equipamentos ou varreduras
realizadas utilizando diferentes parametros de varredura. Na verdade, ndao se pode
sequer supor que os NTC relatados na literatura possam ser usados para a mesma

marca e mesmo modelo de equipamento.

Os valores da exatidao (5, em relacdo ao NTC da agua, 0) e da uniformidade
(x5, em relagdo aos NTC da dgua medidos na regiao central e nas regides periféri-
cas) dos NTC encontrados estao dentro dos porcentuais especificados na RE 1016
da ANVISA. Portanto, os valores de NTC encontrados caracterizam bem as diferen-

tes lesoes e tecidos.

O maior avanco das imagens de TC sobre as outras imagens radiograficas
convencionais esta na eliminagdo da superposicao das estruturas, na habilidade pa-
ra diferenciar pequenas diferencas de densidades (REBC) das estruturas anatéomi-
cas e anormalidades e uma superior qualidade das imagens. A TC é superior a to-
das as modalidades de imagem no que diz respeito a resolucao de baixo contraste,
por exemplo, ela consegue diferenciar um objeto com 0,5% (5/1000) de variacédo de
contraste. Isto se traduz em uma diferengca de 5 UH. Devido a sua grande sensibili-
dade para detectar pequenas diferencas de densidades entre um objeto e o fundo, o
ruido tem grande influéncia na REBC. (ROMANS, 2011). O método mais sensivel e
quantitativo para avaliar alteragdes na resolugcao do sistema envolve a medida de
desvio padrao. O desvio padrao proporciona um bom indicador € um método sensi-
vel para detectar a alteragdo na resolucao do sistema. A qualidade das imagens ob-
tidas com os protocolos originais e otimizados, foram analisadas em termos da RE-
AC, REBC, RSR e MDP. Em relacao aos valores dos testes de qualidade das ima-
gens dos protocolos originais, ndo foram estipulados valores porcentuais maximos
limitantes. Por exemplo, sabe-se que a diminuicdo do mAs gera um aumento do rui-
do na imagem, segundo email recebido de Perry Sprawls, ndo existe um limite de
ruido especifico em imagens médicas, a quantidade de ruido que reduz a visibilida-
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de e a detectabilidade depende do tipo de imagem e da anatomia que se quer anali-
sar. O ruido reduz a visibilidade de objetos de baixo contraste na imagem, em exa-
mes que se deseja visualizar objetos de alto contraste, tais como 0ssos, uma maior
quantidade de ruido € aceitavel. Além disso, fica dificil estabelecer valores limitantes
porque os valores dos mAs dependem da técnica utilizada. Os valores da média
dos desvios padrées (MDP) encontrados variaram de 0,4 a 7%, de acordo com as
imagens obtidas e a quantidade de orificios visiveis (representando objetos de baixo
contraste, poliestireno e agua) nao foi alterada. Os maiores valores de ruido encon-

trados foram nos protocolos que utilizavam seccées com espessuras mais finas, de

1

acordo com, ¢ = =,
\/mAstargura da secgdo

ou seja, na regido infratentorial, no equipa-

mento de TC de secc¢éo Unica.

Em TC o numero de fétons de raios X detectados por pixel também pode ser
referido como relagao sinal/ruido (RSR). Valores de referéncia encontrados na litera-
tura variam de 3 a 5 para imagens diagndésticas médicas (HENDEE, 2002, p. 184).
No entanto, os valores encontrados neste trabalho variariam de 2,1 a 5,2. Os valores
mais altos foram encontrados nas sec¢des mais espessas. Dois protocolos ficaram

fora da faixa de 3 a 5.

Outro teste de qualidade importante a se considerar € a REAC. Neste teste a
quantidade de ruido aceitavel é maior, devido a uma maior diferenca de densidades
das estruturas a serem visualizadas. A quantidade de pares de linhas encontrados
foi de 14 para todos os protocolos. Calculou-se o desvio padrdo no conjunto de bar-
ras de 0,6 mm, porque nesse conjunto a espessura das barras e a distancia entre as
mesmas € menor, logo o ruido causa um efeito prejudicial maior, porém, nao com-

promete a visualizacdo e interpretacdo das imagens.

Muitos trabalhos publicados recentemente, sobre otimizagdo de protocolos de
TC, utilizam os valores de dose, IDTC, teoéricos, fornecidos pelos equipamentos
para cada protocolo de imagem. No entanto, neste trabalho optou-se pela utilizacao
dos valores medidos experimentalmente, pois refletem realmente a quantidade de
radiacdo que o equipamento fornece de acordo com seu rendimento. Os valores
porcentuais experimentais do IDTC,, dos protocolos originais e otimizados encon-
trados variaram de 3% a 9%. Nao houve uma variagdo muito grande, pois 0s proto-

colos ja encontravam-se com as técnicas de exposicao baixas.
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A permanente preocupacao e os cuidados com as doses em TC devem ser
evidentes e constantes por todos os profissionais que utilizam essa tecnologia, prin-
cipalmente com o avanco dos equipamentos de TC de multiplas seccoes. Outro fator
que pode ser citado é a produtividade maxima almejada pelos administradores e
proprietarios dos servigos. Protocolos otimizados, processos bem definidos, pessoal
treinado e disciplinado levam a uma melhor utilizacdo desta tecnologia, o que au-

menta a produtividade, reduz gastos e fornece exames de alta qualidade.



7 CONSIDERACOES FINAIS

Ao término deste trabalho pdde-se tirar as seguintes constatacoes:

A técnica utilizada para encontrar os valores do mAs otimizado é mais apro-
priada para protocolos com altas doses, ou seja, altos valores de mAs. Para protoco-
los com baixos valores de mAs, a utilizacdo desta técnica nao é aconselhavel, pois
os valores podem ser muito baixos o que prejudicara a qualidade da imagem pelo
excesso de ruido. Esta técnica de otimizacao foi utilizada para exames de cranio,
pois sdo 0s mais realizados, porém, pode ser utilizada para outros tipos de exames
que possuem altos valores de mAs e para qualquer tipo de equipamento médico di-
gital que utiliza radia¢des ionizantes para obter imagens do corpo humano.

Observou-se que ndao ha uma maior preocupacao da classe médica em rela-
cao a reducado de dose nos pacientes. A falta de controle e de justificativas claras
nas indicagcées de exames de TC é um problema a ser solucionado. Os protocolos
de TC atuais encontram-se disponiveis para criancas e adultos. Nos equipamentos
mais antigos esta separacédo nao era observada e, protocolos de adultos, com altas
doses de radiagao, eram empregados para criancgas.

Uma questao positiva observada foi a preocupacao dos Técnicos em Radio-
logia com a quantidade de exames solicitados, constatando-se muitos pedidos de
exames de TC por profissionais de outras areas, principalmente médicos residentes.

Os valores de mAs otimizados propostos ndo prejudicaram a qualidade da
imagem em relagdo aos valores do protocolo original utilizado. Embora haja um au-
mento natural do ruido com a diminuicdo do mAs, uma certa quantidade considera-

vel de ruido ndo atrapalhou visualmente a interpretacdo das imagens médicas.

Os valores das grandezas obtidas com o protocolo original e otimizado estao
expostos a seguir.

Para o protocolo 1A original, mAs de 250, a média dos NTC foi de -0,04, com
a média do DP de 4,18, 0 IDTCyol,exp foi de 33,19, 0 IDTCyoi 160 fOi de 45,57, a RSR
variou de 4,7, a REBC visualizada no phantom foi de 4 orificios, a REAC foi de
12pl/cm, o DPREAC foi de 7,2, a UC foi de 55,68kJ. Para o protocolo 1A otimizado,
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mAs de 235, a média dos NTC foi de 0,50, a média do DP foi de 4,48, 0 IDTCyoiExp
foi de 31,37, 0 IDTCyo 10 foi de 42,82, a RSR foi de 4,2, a REBC visualizada no
phantom foi de 4 orificios, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC foi de 7,1, a UC foi de
52,34kd. Para o protocolo 2A original, mAs de 250, a média dos NTC foi de 0,66, a
média do DP foi de 2,66, 0 IDTCyol,exp fOi de 33,96, 0 IDTCol,7e0 fOi de 45,57, a RSR
foi de 3,8, a REBC visualizada no phantom foi de 4 orificios, a REAC foi de 12pl/cm,
o DPREAC foi de 5,8, a UC foi de 55,68kJ. Para o protocolo otimizado, mAs de 235,
a média dos NTC foi de 0,86, a média do DP foi de 2,76, 0 IDTC,q1,ex foi de 32,96, o
IDTCyol,7eo fOi de 40,35, a RSR foi de 3,6, a REBC visualizada no phantom foi de 4
orificios, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC foi de 5,9, a UC foi de 52,34kJ. Para o
protocolo 3A original, mAs de 150, a média dos NTC foi de 0,48, a média do DP foi
de 4,64, o IDTCyexp foi de 18,28, o IDTCyo 760 fOi de 14,36, a RSR foi de 5,2, a
REBC visualizada no phantom foi de 5 orificios, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC
foi de 11,2, a UC foi de 39,48kdJ. Para o protocolo 3A otimizado, mAs de 143, a mé-
dia dos NTC foi de 0,66, a média do DP foi de 4,66, o IDTCy.Ex foi de 16,63, 0
IDTCyoi1e0 fOi de 12,93, a RSR foi de 4,8, a REBC visualizada no phantom foi de 5
orificios, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC foi de 12,2, a UC foi de 37,38kJ. Para o
protocolo 4A original, mAs de 150, a média dos NTC foi de 0,38, a média do DP foi
de 2,52, 0 IDTCyoiexp foi de 39,48, o IDTCyo 160 fOi de 39,90, a RSR foi de 2,3, a
REBC visualizada no phantom foi de 4 orificos, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC
foi de 6,8, a UC foi de 39,48kJ. Para o protocolo 4A otimizado, mAs de 135, a média
dos NTC foi de 0,62, a média do DP foi de 2,66, 0 IDTCylex foi de 28,29, o IDTC-
vol,Teo fOi de 35,91, a RSR foi de 2,1, a REBC visualizada no phantom foi de 4 orifi-
cios, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC foi 8,4, a UC foi de 35,53kJ. Para o proto-
colo 5A original, mAs de 380, a média dos NTC foi de 2,84, a média do DP foi de
3,46, 0 IDTCyoiexp fOi de 40,97, o IDTCyo1exp fOi de 46,25, a RSR foi de 4,0, a REBC
visualizada no phantom foi de 4 orificios, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC foi de
9,7, a UC foi de 61,56. Para o protocolo 5A otimizado, mAs de 367, a média dos
NTC foi de 3,02, a média do DP foi de 3,52, 0 IDTCo1,exp fOi de 38,57, 0 IDTCyo).1eo fOI
de 44,66, a RSR foi de 4,0, a REBC visualizada no phantom foi de 4 orificios, a RE-
AC foi de 12pl/cm, o DPREAC foi de 9,8, a UC foi de 59,45.Para o protocolo 6A ori-
ginal, mAs de 190, a média dos NTC foi de 1,66, a média do DP foi de 5,48, o IDTC-
vol,Exp fOi de 20,04, o IDTC,1,7eo foi de 23,12, a RSR foi de 2,4, a REBC visualizada no
phantom foi de 4 orificios, a REAC foi de 12pl/cm, o DPREAC foi de 12,3, a UC foi
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de 30,78. Para o protocolo 6A otimizado, mAs de 178, a média dos NTC foi de 2,34,
a média do DP foi de 5,80, 0 IDTCylex foi de 18,66, 0 IDTCyl7e0 foi de 21,66, a
RSR foi de 2,5, a REBC visualizada no phantom foi de 4 orificios, a REAC foi de
12pl/cm, o DPREAC foi de 12,8, a UC foi de 28,84. Os protocolos ja encontravam-
se com valores baixos de mAs, a técnica utilizada para encontrar o mAs otimizado
forneceu valores de ruido que nao prejudicaram a qualidade da imagem, houve um
aumento natural do ruido com a diminuicdo do mAs, porém, essa quantidade encon-

trada foi aceitavel, como pode ser visualizado pelas imagens obtidas.






8 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

A técnica utilizada (correlacao entre mAs e IDTCyq) para otimizacao de proto-
colos de cranio em TC pode ser utilizada para outros protocolos, tais como, térax,
abdome, pelve, etc.

Outras grandezas de dose usadas em TC também podem ser utilizadas, tais
como, |DTC1oo,pM|\/|A,ar, |DTCpe DMMS

Pode-se também correlacionar o tempo de rotacdo (s) versus as grandezas
de dose citadas anteriormente ja que tempo versus dose variam de forma linear (I-
CRP 87, 2000, p.18), porém, as opcdes técnicas, existentes nos equipamentos de
TC, para variacao do tempo de rotagdo é mais limitado (no maximo 5 unidades) do
que o mA.

Pode-se também correlacionar as grandezas energia (kVp) e tempo de rota-
cao (s), pela seguinte relacao (kV = %) (KALENDER, 2006) e, entre dose e kVp pela
seguinte relagdo Dose = (kVp)? (MAHESH, 2009, p. 51).

Esta técnica também pode ser expandida para outras modalidades de ima-
gem radiodiagnostica digitais, tais como, mamografia, raios X convencional, etc.
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ANEXO A —Relacdo dos Testes de Controle de Qualidade realizados nos
equipamentos de TC, conforme RE 1016.

Procedimentos para tomografos computadorizados

5.2.1. S1sTEMA DE COLIMACAO

Objetivo Avaliar a coincidéncia dos indicadores luminosos in-

terno e externos e do indicador luminoso interno, com
o teixe de radiacao.

ISEhEeERinERE Semestral.

Excepcionalmente Apds de reparos.

INSTRUMENTAL

(1) Filme dentro de envelope opaco.
(2) Suporte retangular plano.

(3) Agiilha ou outro objeto perfurante.
(4) Fita crepe.

(5) Trena.

(6) Régua.
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MeTOoDOLOCGIA

1) Fixar o envelope no suporte.
2) Tracar uma reta sobre o envelope.

(3) Colocar o suporte horizontalmente sobre a mesa.
(4) Posicionar o suporte de maneira que a reta coincida com o indicador lumi-
noso externo. Indicar essa posicao como posigio zero.

(5) Acionar o comando de movimento automatico da mesa para que a mesma
se desloque para a posicdo de exame.

(6) Ligar o indicador luminoso interno.

(7) Medir a distancia entre a posicao marcada pelo indicador luminoso inter-
no e a reta.

(8) Registrar o valor medido.

(9) Se necessario, ajustar a posigao do filme de maneira que a reta coincida
com o indicador luminoso interno.

(10) Fazer uma exposicdo utilizando a menor espessura de corte disponivel.

(11) Marcar a posigdo da reta no tilme, com perturac¢des ao longo da reta tra-
cada no envelope.

(12) Apods processar tilme, medir as distdncias entre os orificios e a linha do
campo de radiacao.

(13) Registrar o maior valor medido.

INTERPRETACAO DOS RESULTADOS

(1) Verificar se a distancia entre a reta de referéncia e a reta marcada pelo
indicador luminoso e < 2,0 mm.

(2) Verificar se a distancia entre os orificios do filme e a linha de densidade
(teixe de radiacao) e < 2 mm.



169

5.2.2. ALiNHAMENTO DA MEsA EM RELACAO A0 “GANTRY”

Objetivo Verificar se o eixo longitudinal da mesa coincide com
o plano vertical que passa pelo isocentro e com o indi-
cador lumineso sagital.

Freqiiéncia minima B w18

Excepcionalinente Apos de reparos.

INSTRUMENTAL

(1) Fita crepe.

(2) Trena.

(3) Régua.

(4) Pruino (opdonal).

MerTopoLOGIA

(1) Fixar uma tira longa de fita crepe sobre a linha média langituudinal da
mesa.

(2) lracar sobre a fita crepe uma reta coincicente com a linha media lengitu-
dinal da mesa.

(3) Fixar horizontalments uma tira de fita crepe no centro da abertura do ganfry.

(4) Marcar nessa tita a posicao central da abertura (utilizar o prumo, se pre-
ferir).

(5) Levantar a mesa até o nivel da fita.

(6) Mantendo o gantry com inclinacdo zero, deslocar a mesa para dentro do
gantry.

(7) Marcar na fita fixada a mesa a posicio do centro da abertura do gantryea
posicao do indicador luminoso sagital.

(8) Deslocar a mesa longitudinalmente e marcar a fita como no item (7).

(9) Repetir o item (8) em diferentes pontos, cobrindo o deslocamento total da
mesa.

(10) Medir as distidncias entre as marcas e a linha media da mesa, anotando os
valores na propria fita.

(11) Registrar a distdncia maxima obtida.
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INTERPRETACAO DOS RESULTADOS

(1) Verificar se a distandia maxima entre a indicacio do centro do guntry e do
indicador luminoso sagital em relacdao a linha média da mesa é < 5 mm.

(2) Registrar o valor obtido.

5.2.3. DesLocaMENTO LonGITUDINAL DA MESA

Objetivo Determinar a exatidao do deslocamento longitudinal
da mesa.

Freqiiéncia minima Semestral.

Excepcionalmente Apos de reparos.

INSTRUMENTAL

(1) Agulha.
(2) Fita crepe.

(3) Régua com comprimento de pelo menos 1 m.

METODOLOGIA
(1) Fixar a régua na lateral da supertficie flutuante da mesa.

(2) Fixar a agulhana base fixa da mesa, com a ponta voltada para a superficia
e posicdo correspondente a 50 an na regua. Indicar essa posicao como
posicio zero no gantry.

(3) Colocar sobre a mesa um objeto com massa de aproximadamente 70 kg.

(4) Observando a indicacdo no ganfry, deslocar a mesa 30 cm em uma das
direcdes.

(5) Regislrar o valor indicado na régua pela agulha.

(6) Voltar a mesa na posicic correspondente a 50 an, indicada pela agulha. Se
necessario, zerar o gantry novamente.

(7) Observando a indicacio no gantry, daslocar 2 mesa 30 cm na direcdo opos-
la a ulilizada no ilem (4).

(8) Registrar o valor indicado na régua pela agulha.
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INTERPRETACAO DOS RESULTADOS

(1) Verificar, para cada uina das dire¢Oes, se a diferenca entre as distancias
percorridas e as indicadas no ganfry encontram-se dentro de + 2 mm.

5.2.4. IncLINACAO DO “GANTRY”

Objetivo Determinar a exatidao dos indicadores de desloca-
mento angular.

ISVt RntiiiinEEll Semestral.

Excepcionalmente Apos de reparos.

INSTRUMENTAL

(1) Transferidor.

(2) Fita crepe.

(3) Filme dentro de envelope opaco.
(4) Suporte retangular plano.

(5) Trena.

MeTtopDOLOGIA

(1) Fixar o envelope sobre o suporte.

(2) Fixar o suporte sobre a mesa, de torma que o envelope, na posicao verti-
cal, tique alinhado com o eixo longitudinal da mesa.

(3) Deslocar a mesa para o centro do gantry.

(4) Centralizar o envelope com o auxilio dos indicadores luminosos do gantry.
(5) Ajustar a posicdao do gantry para o angulo de inclinagio zero.

(6) Anotar o valor do dngulo de inclinacdo indicado no comando.

(7) Expor o tilme, usando a menor espessura de corte disponuivel e escolhendo
a técnica adequada ao filme utilizado.
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(8] Inclinar o gantry para ¢ dngulo maximo disponivel, no sentido positive.
(9] Registrar o valor desse angulo ¢ repetir os itens (6) e (7).

(10) Inclinar o gantry para o angulo maximo disporivel, no sentido negativo.
(11) Registrar o valor desse &ngulo e repetir os itens (6) e (7).

(12) Processar o filme.

(13) Meadir os angulos formados entre as imagens das linhas no filme e a posi-
Cido zero.

INTERPRETACAO DOS RESULTADOS

(1) Verificar se o desvio entre o angulo medido e o angulo nominal encontra-
se dentro de = 3°. As indicacdes de angulo no comando e no gantry devem
ser exalamenle iguais.

5.2.5. Rumno, Exatinia £ UnrrorMinane nE Numero ne CT

Objetivo AMwvaliar o nivel de ruido, a uniformidade ¢ a exatidio
do valor medio do numero CT.

Freqliéndia minimma Semestral.

CExcepcionalmente Apos de reparos.

INSTRUMENTAL

(1) Cilindro de acrilico preenchido com agua, com didmetro de pelo menos
20 an.

MEeTopoLocia

(1} Alinhar o cilindro de acrilico no centro do ganfry, se possivel sem a pre-
senca da mesa no teixe.

(2] Efetuar um corte utilizando parametros tipicos para exame de abdémen.

(3] Registrar o valor mcdio do numero de CT ¢ o desvio padrdo para uma
regido de interesse (ROI) de aproximeadainente 500 mur®, nia zona central
da imagem.
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(4) Selecionar quatro ROI's na periteria da imagem (posi¢fes corresponden-
tesa 3, 6,9 ¢ 12 horas, a pelo menos 1,0 em de distanda da borda).

(5) Registrar os valores médios dos numeros de CT para cada uma das
ROI's.

(6) Repetir os procedimentos de (1) a (4), utilizando pardmetros tipicos para
exame de cabeca.

(7) Retirar o dlindro e efetuar umn corte 110 ar, utilizando os parametros tipi-
cos para exames de abdomen e cabeca.

(8) Registrar o valor medio do niumero de CT para uma RCI de aproximada-
mente 500 mm? na zona central da imagem.

CAaLcuLos
Fuido

(1) Caleular o rinido (N), usando a expressao:

Or0i
N —

=——x100
1000

vnide:

1000 = é a diferenca entre os valores nominais de mimeros CT para aguae ar*.
gROI = desvic padrio dos mimeros de CT na ROI da regiio central.

Exatiddo do nitmero de CT

(1) Calcular a diferenca entre ¢ valor medido e o valor nominal do numero de
CT (ACT), para a agua e para o ar:

ACT=C1 Cl

ceretral Mot

onde:

= valor meédin do ntimero de CT na ROT central.
= (zero) para a agua.

= 1000 para o ar.

=o 1§

|—]§-—'|

Mo

SN RS

Mo

* Normalmente, a diferenca entre os numeros CT para agua e ar € 1000; entretanto, em certos casos,
particularments com o uso de algoritmos de alta resolugio espacial, esta diferenca pode ser reduzida
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Uniformidade do niimero de CT

(1) Calcular a unitormidade do niimero CT (1) dada por:

onde:
CT_, .= valor médio do numero de CT na ROI central,
CTPF = walor médio do nimero de CT de cada uma das ROI's na periferia do dispositive
de testes.

INTERPRETACAO DOS RESULTADOS

Ruido

(1) Em caso de ensaio de aceitagdo ou levantamento de informacées para li-
nha de base, verificar se o valor do ruido e menor ou igual ao valor espe-
citicado pelo fabricante.

(2) Em caso de teste de constancia, veriticar se sua variacdao em relacdo a linha
de base esta dentro de +10% ou 0,2 HU, o que for maior.
Exatidio do niimero CT

(1) Verificar se a diferenca entre o valor médio do numero de CT na ROI cen-
tral e o valor nominal encontra-se dentro de + 5 HU.

Uniformidade do niimero de CT

(1) Em caso de ensaio de aceitacdo ou levantamento de informacées para li-
nha de base, verificar se a unitormidade do nimero de CT encontra-se
dentro de + 5 HU.

(2) Em caso de teste de constdndcia, verificar se o desvio em relacdo ao valor de
referéncia esta dentro de + 2 HU.



175

5.2.6. RrsoLucio EsraciaL br ALTo CONTRASTE

Objetivo Deterininar a resolugdo de alto contraste sob diferen-
tes condigdes.

Fregiiéncia minima geEulEc1n

Excepcionalmente ApOs de reparos.

INSTRUMENTAL

(1) Dispositivo de teste para avaliacao de resolucdo espacial (padrdo de bar-
ras ou de orificios).

MEeTopoLOCGIA
(1) Centralizar e alinhar o dispositivo de teste no eixo de rotacio do gantry.
(2) Fazer uma aquisi¢do com paramestros tipicos para exame de cabeca.
(3) Registrar os parametros utilizados.

-‘-1 A'ustar s 331'&]:[1@'[‘1‘05 d.E' il:na 2111, dE forma a Ui.S'Llﬁ]iZEII O ma_'i-::rr nfuneru
r
pOSSiVEl d.'E estruturas.

(5) Registrar os parametros de imagem selecionados.
(6) Identificar e registrar o menor grupo de estruturas visualizadas na imagem.

(7) Repetir o procedimeanto para técnica tipica de abdamen.

INTERPRETACAO DOS RESULTADOS

Padrdes de barras

(1) Determinar a maior freqiiéncia de pares de linhas que pode ser identifica-
da nas imagens.

(2) Registrar o valor encontrado para comparacio com os resultados de testes
futuros.

Pudrio de orificios

(1) Determinar o didametro dos menores orificios que podem ser identificados
individualmente.

(2) Registrar o valor encontrado para comparacio com os resultados de testes
tuturos.
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Obs.: Em caso de teste de aceitacdo, devem ser reproduzidas as condi¢des de aquisicio e
devisualizacio de imagens estabelecidas pelo fabricante. Os resultados devem ser compa-
rados com as especificacdes técnicas do aparelho.

5.2.7. EsressurA DE CORTE

Objetivo Determinar a espessura do corte tomogratico.

IFERE et Rl Semestral.

Excepcionalmente Apos de reparos.

INSTRUMENTAL

(1) Dispositivo de teste com rampa inclinada em 45°.

(2) Lente graduada (opcional).

MEeTODOLOGIA

(1) Alinhar o dispositivo de teste de maneira que seu eixo coincida com o eixo
de rotacao do equipamento.

(2) Selecionar uma espessura de corle lipica e [azer uma aquisicdo ulilizando
técnica de baixo ruido.

(3) Registrar os parametros selecionados.

(4) Ampliar a imagem, de forma a evidenciar a regido com a imagem da ram-
pa.

(5) Identificar o nivel de janela, de forma que a imagem da rampa correspon-
da a largura da meia altura do pertil de sensibilidade da imagem.

(6) Estabelecer a largura da imagem da rampa, utilizando o recurso de medi-
da de distancia disponivel no equinpamento.

Obs.: se esse tipo de recurso nio for disponivel no equipamento testado, imprimir a
imagem e medir a largura da imagem da rampa com a lente graduaaa, reglizando as
corregoes geomeELricas necessarias.

(7) Registrar o valor encontrado.
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INTERPRETACAO DOS RESULTADOS

(1) A diferenca entre a espessura da imagem da rampa e a espessura nominal
sclecionada deve estar dentro de:

® = ] mun para espessuras nominais maiores que 2 mm;

¢ + 50% da espessura nominal para espessuras nominais menores ou
iguais a 2 mm.

5.2.8. Dost Mepia EM CoRTES MULTIPLOS (MSAD)

Objetivo Determinar as doses absorvidas representativas dos
procedimentos clinicos em pacientes adultos tipicos.

Freqiiéncda minima [@izaE1N

Excepcionalmente Apds reparos ou mudanga de procedimentos.

INSTRUMENTAL

(1) Dispositivos de teste para dosimetria em CT, em acrilico, com didmetros
representativos ce cabeca (16 amn) e de corpo (32 cm).

2) Camara de ionizacdo tipo lapis e eletrometro®.

Meroporocia
(1) Alinhar o dispositivo de cabeca no eixo de rotacio do gantry.

(2) Posicionar a camara de ionizacdo no centro do dispositivo de teste e ali-
nhar o centro da mesma com auxilio do indicador luminosc interno do

gantry.
(3) Selecionar pardmetros tipicos para exame de cabeca.

(4) Realizar um corte no centro do volume sensivel da camara.

(5) Registrar a leitura.

* Para esta medicio podem ser usados dosimetros fermeoluminescentes, utilizando metodologia
adequada.
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(6) Repetir os itens de (1) a (5) com o dispositivo de teste para corpo, selecio
nando pardmetros tipicos para exames de coluna e de abdomen.
CArcuros

(1) Indice de Dose para Tomogratia Computadorizada (CTDI), no meio, é
dado por:

N
CTDIZLXN*X"‘ZK(E

n I,
onde:
R = leitura em unidades de kerma no ar.
W, = fator de calibragio da cimara em un:dades de kerma, na qualidade de feixe
apropriada,
f. = fator de conversio de kermano ar para dose absorvida no meio (acrilico).
n = mmmero de corles Wwmogralicos para cada varedura do sistema.
L = comprimenio alive da ciinara.
T

espessura nominal do corte tomografico.

(2) O valor do MSAD é dado por:

MSAD - % CTDI

undes:

I = mcremento entre cortes consecutivos.

INTERPRETACAO DOs RESULTADOS

(1) Os resultados obtidos deverdo ser comparados com os niveis de referén-

cia do Quadro 5.5.

Quadro 5.5. Niveis de referéncia de radiodiagnastico em CT para paciente
adulto tipico

Exame Dose média em cortes miiltiplos (mGy)

Cabeca 50

Coluna lombar 35

Abdomen 25




PROPOSTA PARA OTIMIZACAO DE PROTOCOLOS DE TOMOGRAFIA
COMPUTADORIZADA EM UM EQUIPAMENTO DE MULTIPLAS SECCOES,
VISANDO A REDUCAO DE DOSE EM PACIENTES

Da Cas, E.V. Lopes, L. F. D. Schuch, L. A., Weis, G. L.

1 Introducao

A intensidade de radiacio que um exame de tomografia computadorizada (TC)
proporciona pode ser considerada elevada comparativamente as outras modalidades de
exames envolvendo raios X. Entretanto, em termos de Protecdo Radioldgica, a TC fornece
doses de radiacdo de baixo nivel, onde ndo estd claramente estabelecida a relagdo entre dose
de radiagdo e dano. A relacdo de causa e efeito entre radiagdes de baixo nivel, como em TC, e
o cancer nao é bem conhecida mas, especialistas sugerem que existe um pequeno risco que
aumenta proporcionalmente com o aumento da dose. Os fabricantes de equipamentos de TC
normalmente fornecem protocolos de exames padronizados, incluindo a escolha de
parametros para se obter a qualidade da imagem para satisfazer critérios de diagnoéstico.
Embora as doses empregadas estejam dentro dos limites preconizados pela Legislacdo, este
ndo é um aspecto fundamental considerado pelos fabricantes e sim a qualidade da imagem. A
escolha dos parametros de exposi¢ao deve levar em conta requerimentos bésicos de protecao
radioldgica e limitacOes técnicas dos tubos de raios X. Neste trabalho, a otimizacdo fez-se
pela reducdo do mAs (miliamperagem versus segundo), denominados de mAs otimizados, a
partir dos valores de mAs originais fornecidos pelos fabricantes de equipamentos de TC para
cada protocolo de exame do cranio.

Resumo

O desafio para os profissionais fisicos, médicos e técnicos € identificar os limites
aceitdveis de qualidade de imagem dos procedimentos de modo a minimizar a dose de
radiacdo submetida aos pacientes. Neste trabalho, a proposta de otimizacdo dos protocolos
fornecidos pelos fabricantes de equipamentos de Tomografia Computadorizada (TC), fez-se
pela reducdo das cargas transportdveis (mAs) sugeridas pelos fabricantes. Os novos mAs
propostos, ou seja, otimizados, foram encontrados pela intersec¢io de duas curvas, que
correlacionam niveis relativos de dose (NRIDTCvy,gxp) € média do desvio padrao(NRMDP),
plotados no eixo y, com o mAs, eixo x. Foram otimizados dois protocolos de cranio,
denominados 1||'= e 2|'f Para o protocolo 1|'f original, mAs de 380, a MDP foi de 3,46; o
IDTC,o1Exp foi de 40,97; a RSR foi de 4,0. Para o protocolo 1|'f otimizado, mAs de 367, a
MDP foi de 3,52; o IDTC,q1xp foi de 38,57; a RSR foi de 4,0. Para o protocolo 2 |'f original,
mAs de 190, a MDP foi de 5,48; o IDTC,qkxp foi de 20,04; a RSR foi de 2,4. Para o
protocolo 2 |'f otimizado, mAs de 178, a MDP foi de 5,80; o IDTC,,1 g« foi de 18,66; a RSR
foi de 2,5. A REBC visualizada no phantom foi de 4 orificios e a REAC foi de 12pl/cm,
ambas, para todas as imagens. Para cada protocolo, conseguiu-se uma reducdo de dose
considerdvel sem a perda de qualidade da imagem.

Palavras chaves: Dose, Otimizagdo e Qualidade de Imagem.



ABSTRACT

The challenge for professional physicists, doctors and technicians is to identify the
limits of acceptable image quality of the procedures to minimize the radiation dose to patients
subjected. In this paper, the proposed optimization of the protocols provided by manufacturers
of equipment for computed tomography (CT), was made by reducing the transportable load
(mAs) suggested by the manufacturers. The proposed new mAs, or optimized, were found by
the intersection of two curves, which correlate dose levels (CTDly,, gxp) and average standard
deviation (ASD), plotted on the y axis, with the mAs, the x-axis. Two protocols were
optimized skull, named 1 |'f and 2 |'f For protocol 1 |'f original, but 380, the ASD was 3.46, the
CTDly,, 5xp Was 40.97, the SNR was 4.0. For protocol 1 [k optimized for 367 mAs, the ASD
was 3.52, the CTDly,, gxp Was 38.57, the SNR was 4.0. For protocol 2 |'f original, but 190, the
ASD was 5.48, the CTDlyq,, gxp Was 20.04, the SNR was 2.4. For protocol 2 |k optimized for
178 mAs, the ASD was 5.80, the CTDIyogx, was 18.66, the SNR was 2.5. The SRLC
phantom was displayed on four holes and was 12pl/cm HCSR, both for all images. For each
protocol, could be a considerable dose reduction without loss of image quality.

Keyword: Dose, Otimization and Image Quality.



2 Metodologia
Parte 1: Especificacdo dos equipamentos e materiais.
A Tabela 1 apresenta os dispositivos empregados na realizacdo do controle de

qualidade dos equipamentos e medidas de dose de radiagao.

Tabela 1: Equipamentos e materiais utilizados para as medi¢des das grandezas e verificagdo da qualidade da

imagem.
Especificacao Marca Modelo Material Finalidade
Phantom de cranio - - PMMA** Dosimetria
Phantom de corpo - - PMMA** Dosimetria
Phantom* GE - poliestireno | Qualidade da imagem
Phantom de dgua*** Siemens - - Qualidade da imagem
Camarg de 1onmzagao Radca! 10X5-3CT - Coleta de fons negativos
(tipo 1apis) Corporation
Eletrometro Radca% 9015 ) Obtencdo quantitativa dos valores
Corporation das grandezas.

Fonte: Manual especifico de cada material.

* Este phantom foi usado para avaliar a REBC, REAC e RSR para os dois equipamentos de TC.
** Polimetil-Metacrilato, um polimero de plastico comercialmente disponivel.

**% Cada equipamento possui o seu “phantom” de dgua.

Parte 2: Especificacdes dos protocolos originais do equipamento de multiplas seccoes.

A Tabela 2 apresenta, para o equipamento de multiplas seccdes estudado, os
protocolos originais estabelecidos pelo fabricante para exames de cranio.

Tabela 2: Informacdes dos protocolos originais disponibilizados pelo equipamento.

Nomenclatura | Equipamento Protocolo
kV 120 Exame Adulto / cranio
Siemens | A 380 Filtro H31s médium
multiplas smooth +
L 3 _
1r seccoes (64) TR Is Janela Base 6rbita
Somatom
Sensation mAs 380 FOV 220
Esp. Rec. 5 mm Incremento 5 mm




Aquisicao Ix5mm Modo Sequencial
CareDose* - Rendimento 0,16 mGy/mAs
Nomenclatura | Equipamento Protocolo
kV 120 Exame Criancga / cranio
mA 190 Filtro C20s smooth
Siemens TR s Janela Baby Brain
multiplas
2 |'f seccoes (64) — | mAs 190 Incremento Smm
Somatom
Sensation Esp. Rec. 5 mm FOV 180
Aquisicao 1x5 Modo Sequencial
CareDose* - Rendimento 0,16 mGy/mAs

* O CareDose foi desabilitado durante as medidas.

Parte 3: Método utilizado para otimizar o mAs de cada protocolo.

Cada mAs original, de cada protocolo, foi diminuido 4 vezes a partir do valor original.
Por exemplo, 0 mA de um protocolo original de cranio é 380 e tempo de 1s, reduzindo este
valor 4 vezes em um intervalo de 10 em 10 unidades temos, (380, 370, 360, 350, 340). Para
cada valor de mAs diminuido, de cada protocolo, valores de indices de dose de TC
(IDTCjoopmmac, IDTCioopmmans, média de 5 leituras realizadas no “phantom” PMMA,
IDTCp e IDTC,o1Exp), Figura 1, € a média do desvio padrao (MDP), média de 5 leituras no
“phantom” de 4gua, Figura 2, foram obtidos. Para cada protocolo, original e otimizado, a
MDP foi obtida pela média de 5 valores de desvios padrdoes médios (R2, R3, R4, R5 e regido
central) no “phantom” de dgua especifico do equipamento, centralizado no isocentro. Cinco
(5) circulos, de aproximadamente 5cm2, foram posicionados no centro das imagens do
“phantom” de dgua para garantir uma amostra mais significativa do ruido em cada imagem e
ndo somente na regido central como prescreve a Norma RE 1016 da ANVISA. Niveis
Relativos de dose (IDTC,, experimentais) e Niveis Relativos da MDP foram calculados pela
divisdo de cada valor medido, de cada protocolo, pelo maior valor. Os valores, de ambos o0s
niveis, foram colocados no mesmo eixo (y) em fungdo do mAs, eixo (x). As duas curvas (com
aproximacdes linear e exponencial decrescente) obtidas, para cada protocolo, se
interceptavam em um ponto comum, tal ponto, foi considerado como mAs otimizado. Os
valores dos pontos experimentais foram aproximados por curvas lineares (correlacionando
mAsxIDTC,,) e exponencial decrescente (correlacionando mAsxruido) As imagens de cada
protocolo, com mAs originais € mAs otimizados, foram comparadas por andlises objetiva
(quantitativamente). O “phantom” de dose que simula a cabeca (cranio e face) de um
paciente foi posicionado sobre o mesmo suporte, de cada equipamento, utilizado
rotineiramente na realizacao de exames do cranio.
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Figura 2: Valores da Média do Desvio Padrao (MDP)
obtidos com um phantom de agua.

Parte 4: Valores experimentais da MDP, média dos nimeros de TC (MNTC) e niveis
relativos da média do desvio padrao (NRMDP).

Na tabela 3, estdo expostos os valores dos desvios padroes (DP), da MDP nas 5
posicdes sobre o “phantom” de dgua, a média dos nimeros de TC (MNTC), e os niveis
relativos da média do desvio padrao (NRMDP) encontrados nos protocolos de TC do cranio.

Tabela 3: Medidas experimentais realizadas no phantom de dgua.

Area = 5cm’ = 3276 pixels / FOV de aquisi¢do = 200 mm

* » » » » » » » » » *® ok ekt

mAS/E/I | Centro DP R2 DP R3 DP R4 DP RS DP MNTC MDP NRMDP

380/5/5 2,8 36 27 34 3 35 28 34 29 34 2,84 3,460924732 0,95000

370/5/5 3,1 37 28 35 2,8 34 28 37 29 34 2,88 3,542597917 0,97242
1 |'f 360/5/5 2,7 37 28 35 2,8 35 28 35 27 35 2,76 3,540903839 0,97195
350/5/5 2,8 36 28 37 2,5 35 27 37 28 35 2,72 3,60111094 0,98848
340/5/5 2,7 36 27 36 2,6 34 29 38 27 38 2,72 3,643075624 1,00000

Area=4,99 cm*= 4034 pixels / FOV= 180 mm

mASs/E/I | Centro DP R2 DP R3 DP R4 DP RS DP  MNTC MDP NRMDP

190/5/5 1.7 57 16 54 1.8 54 16 57 16 52 1,66 5,483429584 0,89009208

180/5/5 L5 6,1 15 58 1.4 56 14 57 14 58 1,44 5,802413291 0,94187078

170/5/5 1,5 58 1,7 57 1,7 57 16 57 13 5,7 1,56 5,720139858 0,96098063




L
2 |r 160/5/5 1.6 6 1,3 6 1,6 6 13 63 15 6,1 1,46 6,081118318 0,98712182

150/5/5 1,1 6,1 14 63 1,3 61 14 61 18 62 1,40 6,160519459 1,00000000

NTC médio; " média do NTC; ﬂmédia do desvio padrdo,

*NTC médio; > desvio padrio médio; ~

j— sk . L 4 . ~
T=_ - ;  nivel relativo da média do desvio padrdo.

Parte 5: Valores experimentais de dose , IDTC 0o pmma, IDTCp € IDTC 01, Exp-

Na tabela 4, estdo expostos os valores de dose experimentais encontrados nos
protocolos de TC do cranio.

Tabela 4: Valores experimentais das grandezas de dose utilizadas em TC.

& ek sestesk sesfestesk sheslesiestesk sesfestesiesiesk
mASs/E/l IDTC 90,pmmac IDTC p0,pmmaB IDTCyp IDTC,Exp NRIDTC,,5xp
380/5/5 39,23400 41,83920 40,97 40,97 1,00000
370/5/5 38,18880 40,79400 39,93 39,93 0,97462
| If 360/5/5 37,44000 39,70200 38,95 38,95 0,95070
350/5/5 36,27000 38,57100 37,80 37,80 0,92263
340/5/5 35,49000 37,67400 36,95 36,95 0,90188
* ek sesfesk sesfesiesk sesfesiestesk sesfesiesiesieske
mASs/E/l IDTC,00,pmma,c IDTC,00,pmma B IDTCp IDTC, 41 Exp NRIDTC,5xp
190/5/5 19,531200 19,77300 19,69 19,69 1,00000
180/5/5 18,53280 17,71770 17,98 17,99 0,91366
170/5/5 17,34720 15,82230 16,33 16,33 0,82936
o
160/5/5 16,52040 15,03840 15,53 15,53 0,78873
150/5/5 15,11172 13,74360 14,19 14,20 0,72118

* mAs, espessura e incremento; ** IDTC g pvma medido no centro do phantom PMMA; *** IDTC g0 pmma médio medidos nas bordas ( 3, 6,
9, 12 horas); **** IDTC ponderado; *****IDTC,, Experimental; ******Nivel relativo de IDTC,, Experimental .




Parte 6: Confec¢ao dos graficos.

Tabela 4: Graficos confeccionados a partir dos valores dos mAs reduzidos, dos NRMDP e NRIDTC,,,

Os graficos a seguir, Tabela 4, foram confeccionados a partir dos niveis relativos de
IDTCvoiexp € da MDP das Tabelas 2 e 3, respectivamente.
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Parte 7: Comparacdo dos valores quantitativos.

5eb6.

A partir dos graficos plotados (coluna da direita) encontrou-se 0 mAs otimizado. Tais
valores foram comparados em relagdo aos valores do mAs original, em termos da resolucao
espacial de baixo contraste (REBC), da MDP, da relacdo sinal ruido (RSR), da resolucao
espacial de alto contraste (REAC) e do indice de dose (IDTC,,Exp), respectivamente, Tabelas

Tabela 5: Comparagdo quantitativa dos

protocolos originais e otimizados.

mAs original

mAs otimizado

ekl ek skekeckskok

REBC MDP RSR REAC IDTCyg,gxp

skl ekl seskskoeck

REBC MDP RSR REAC IDTCyg, s




k] 4 346 40 12 46,25 4 352 4,0 12 44,66

2| 4 548 24 12 23,12 4 580 25 12 21,66

*Resolugdo Espacial de Baixo Contraste, ** Média do Desvio Padrao, *** Relacdo Sinal Ruido, **** Resolucdo
Espacial de Alto Contraste, ***** Indice de Dose Volumétrica em Tomografia Computadorizada.

ginal _ NTC __ NTcéguz_HTcp oliestireno

OBS: A RSR foi calculada pela seguinte férmula: RSE =

ruldo a 1. - o
T zgust T polisestitene

Parte 8: Comparacdo qualitativa.

Na Tabela 6, estdo expostas as imagens para fins de comparagao.

Tabela 6: Imagens representativas realizadas com os protocolos originais e otimizados.

mAs original mAs otimizado

P




2

3 Conclusao

Pode-se concluir que a técnica utilizada para a redugao de dose nos dois protocolos de
cranio de TC, através da otimizacdo do mAs, fornece valores satisfatorios e confidveis, como
comprovam as imagens realizadas. Embora haja um aumento normal no ruido da imagem,
com a diminui¢do do mAs, este pequeno aumento nao influencia a qualidade da imagem final.

Embora tais valores de reducdo de dose sejam pequenos, qualquer diminuicao da dose
¢ importante, tendo em vista que hd um crescente aumento, na maioria dos hospitais e
clinicas, das solicitacdes de exames de TC muitas vezes com justificativas ndo condizentes.
Os novos equipamentos de TC de mdltiplas sec¢des, por proporcionarem exames mais
rapidos e de melhor qualidade pela utilizacdo de sec¢des mais finas normalmente exigem uma
maior dose de radiagdo submetida aos pacientes.
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5 ANEXO A: Abreviaturas

DP = Desvio Padrao.

E = Espessura

FOV = Field of View (campo de visao)

MDP = Média do Desvio Padrio.

mAs = miliamperagem versus segundo.

NRIDTCyoexp = Nivel Relativo do Indice de Dose Volumétrico em Tomografia

Computadorizada medida Experimentalmente.

IDTCvolexp = Indice de Dose Volumétrica em Tomografia Computadorizada medida
experimentalmente.

IDTCi00pmma.c = Indice de Dose em Tomografia Computadorizada medida no centro de um
phantom de polimetilmetacrilato com uma camara de 100mm.
IDTCi00pmmAB = Indice de Dose em Tomografia Computadorizada medida na borda de um
phantom de polimetilmetacrilato com uma camara de 100mm.

IDTCp = Indice de Dose Ponderada em Tomografia Computadorizada.
REBC = Resolucio Espacial de Baixo Contraste.

REAC = Resolucdo Espacial de Alto Contraste.

RSR = Relag¢do Sinal Ruido.

Pl/ecm = Pares de Linha por centimetro.

TC = Tomografia Computadorizada.

TR = tempo de rotagao
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