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APRESENTACAO

O Colégio Brasileiro de Radiologia, na busca do fortalecimento da radioprotecéo em sua estrutura
de Comissdes, no ano de 2019, reestabeleceu sua Comissdo de Protecdo Radioldgica (CPR/CBR). O
objetivo principal da Comissao é melhorar a protecédo radiolégica de pacientes, profissionais de salde e
populacdo no Brasil. Atualmente, os esforcos da CPR/CBR estdo concentrados em promover atividades
educativas e em desenvolver ferramentas educacionais e informativas para os diferentes profissionais de
salde visando disponibilizar, em portugués, materiais informativos elaborados por organizagdes
internacionais. Contando com uma equipe multidisciplinar, a CPR/CBR tem promovido e participado de
eventos e congressos nacionais e internacionais, desenvolvido projetos cientificos, estabelecido importantes
parcerias com organizages internacionais, como a Organiza¢do Mundial de Salde, Agéncia Internacional
de Energia Atdmica, Comissdo Internacional de Protecdo Radioldgica e Sociedade Latino-americana de
Radiologia Pediatrica, bem como participado em campanhas como Image Gently, Image Wisely e Latin
Safe. Como entidade integrante da CPR/CBR, a Associagéo Brasileira de Fisica Médica (ABFM) tem como
missdo desenvolver a pratica da Fisica em Medicina e ciéncias correlatas, incentivando a pesquisa € 0
desenvolvimento, disseminando informagao técnico-cientifica e promovendo o aprimoramento profissional
para que os pacientes sejam atendidos com servi¢os médicos de alta qualidade. Nos ultimos anos a ABFM
vem se empenhando no sentido de apoiar acdes para promover a formacdo de recursos humanos
qualificados; promover a formagdo de uma consciéncia critica voltada para a protecao radioldgica e controle

de qualidade entre profissionais que utilizam equipamentos emissores de radiagdes ionizantes.

O presente material didatico de fisica radioldgica destinado a médicos residentes sdo notas
resumidas produzidas pelos autores, ao longo de seus anos de exercicio profissional. Todos os autores
contribuiram de forma gratuita na produgao deste material de fisica aplicada a radiologia. Esta publicagdo
tem como objetivo estabelecer uma “ponte” entre os conceitos de fisica e as bases tecnoldgicas do
diagnostico por imagens. Desta forma pretende-se estimular os estudantes em relagdo ao ensino de fisica
radiolégica, o qual ndo requer memorizacdo de equacgdes, mas sim aplicagdo dos conceitos na formacéao das
imagens, e com isto tirar 0 maximo proveito do arsenal diagnéstico, na producdo de imagens de qualidade

diagndstica e com baixas doses de radiacdo nos pacientes.

As bases fisicas apresentadas neste material estdo relacionadas com tecnologias de radiologia digital,
fluoroscopia, mamografia e tomografia, medicina nuclear, ressonancia e ultrassonografia. Apds cada
capitulo sdo sugeridas leituras complementares, para o aprimoramento dos conceitos de fisica, contribuindo

assim com o futuro exercicio profissional do médico radiologista.

A publicacdo deste trabalho é fruto da cooperacdo cientifica e institucional entre o Colégio Brasileiro

de Radiologia e Associagdo Brasileira de Fisica Médica.
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CAPITULO I - BASES FISICAS E TECNOLOGICAS DOS RAIOS X

Radiacao

O conceito de radiagdo pode ser definido como uma forma de energia, emitida por uma fonte, que se propaga de

um ponto a outro sob a forma de onda eletromagnética, ou ainda, sob a forma de particulas carregadas ou neutras.

A radiag@o eletromagnética pode ser descrita como sendo um feixe de fotons ou “pacotes” de energia. O espectro
eletromagnético representa a unido de um conjunto de radiac@es, que inicia com as ondas de radio e termina com os raios
gama (Figura 1). Toda radiacéo eletromagnética transporta energia através do espaco com uma combinagdo de campos
elétricos e magnéticos. A radiacdo eletromagnética s6 pode ser produzida em um processo no qual exista o fornecimento

de energia. Radiagdes eletromagnéticas surgem em processos de aceleragdo de cargas.

Quando a radiagdo possui energia suficiente para arrancar um dos elétrons orbitais de &tomos neutros, diz-se que
ela é ionizante. Esta nomeagdo € usada para designar tanto um feixe de particulas carregadas (ou neutras), como também

um feixe de ondas eletromagnéticas.
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Figura 1: Comprimento de onda. Fonte: www.todamateria.com.br

O conceito de energia é a habilidade para se realizar um trabalho, como no caso da energia elétrica, mecanica,
quimica, nuclear ou térmica. A energia pode ser do tipo cinética, relacionada ao movimento, como por exemplo o
deslocamento de um trem, ou potencial, como a gerada em uma usina hidroelétrica. A unidade de energia medida é o

joule (J).
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A propagacéo de energia através de ondas eletromagnéticas é referida como radiagdo. A distancia entre os dois
picos da propagacéo de uma onda eletromagnética é chamada de comprimento de onda (X). A repeti¢do do numero de
oscilagdes por tempo (ciclos/s) é referida como frequéncia. A frequéncia é inversamente proporcional ao comprimento

de onda (X). Quanto menor o comprimento de onda, maior a frequéncia e, portanto, maior serd energia de propagagédo

A radiacdo eletromagnética esta presente em um grande intervalo de frequéncia de aproximadamente 10 a 10%* Hz
(Hertz). O comprimento de onda associado as estas radiacdes podem variar de 107 a 101 m. As radiagGes com menores
frequéncias, tais como luz, micro-ondas, laser etc. sdo consideradas ndo ionizantes ou excitantes. As de maior energia,

como raios X e raios gama séo classificadas como radia¢des ionizantes.

A poténcia é uma grandeza relativa a capacidade de se realizar um trabalho por tempo, e sua unidade é expressa
em watt (W). A relacdo entre a poténcia e a energia € que 1 W = 1 joule por segundo (J/s). A poténcia dissipada pela

energia é o produto da tensdo aplicada em volt (V) pela corrente elétrica em ampere (A), sendo P = V.I

A corrente elétrica representa a passagem de carga por tempo, em termos de coulomb (C) por segundo, ou seja, 1
A =C/s. A carga de um elétron é de 1,6 x 10"1°C, e, portanto, quando um elétron ¢ acelerado por uma tensdo de 1 V,
referimos a esta unidade como elétron-volt (eV). Isto é importante pois, em radiologia, a unidade de energia mais utilizada

é eV, e que equivale a 1,6 x 10°2° J.

Para contextualizar os conceitos fisicos e suas unidades de medidas em termos das bases fisicas aplicadas a
radiologia, vamos dar o exemplo de um equipamento de raios X. A frequéncia de oscilacdo da rede elétrica de um
equipamento instalado em um centro diagndstico é 60 Hz, e para se realizar um exame, € necessario que seja aplicado
uma tensdo no tubo de raios X com 80 kV (quilo volts), com uma corrente elétrica de 200 mA (miliampere), a partir de

um gerador de 80 kW (quilo watts). A energia maxima da radiacdo produzida é de 80 keV (Figura 2).
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Figura 2: Producdo de raios X. Fonte: Walter Huda, W Review of Radiologic Physics Ed Wilkins
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Emissao de raios X

Para a produgdo de raios X é necessario que seja aplicada uma diferenca de potencial entre um filamento emissor
(catodo) e um alvo (anodo), os quais estdo inseridos em um tubo a vacuo. A corrente de elétrons é emitida pelo catodo
em direcdo anodo, em decorréncia da tensdo na ampola. Desta forma o feixe de elétrons é desacelerado pelo anodo. Como
resultado da desaceleracéo da corrente elétrica serdo emitidos fotons. Esta radiacdo produzida pelo frenamento é chamada

de Breemstralung (Figura 2).

O feixe de elétrons emitido pelo filamento é desacelerado em diferentes regides do alvo. Os elétrons que passam
muito préximo ao nucleo do alvo irdo produziram uma energia maxima. A energia dos raios X diminuird & medida que a

corrente de elétrons incidentes se afaste do campo de acéo do ndcleo, conforme ilustrado na Figura 3.

A energia méaxima dos f6tons de raios X é determinada pelo valor da tensdo (V), que é aplicada ao tubo. Quando
a corrente de elétrons é acelerada com energia méxima, por exemplo de 100 keV, os fétons emitidos pelo tubo terdo
energia média de 1/3 a %2 da energia maxima. Isto é importante, pois neste processo ocorre a emissdo fotons de diversas

energias, e, portanto, escrever a palavra ‘raio X’ ¢ um erro conceitual, pois os fotons constituem um espectro com diversas

energias.
e-2
Elétrons e-3
Incidentes
Nucleus
1
z e . 2
3 e 1 Energia
“Loy .. Moderada
2
.—ﬂi‘ RX
RX i 3
T \BX Energia
Energia { Baixa
Maxima 3

Figura 3: Energia dos raios X. Fonte: Dimenstein e Hornos: Manual de Prote¢do Radiologica — Ed SENAC

INTERACAO DA RADIACAO COM A MATERIA

Efeito Fotoelétrico

Quando os fotons que sdo emitidos pelo tubo de raios X interagem com os elétrons das camadas mais internas do
atomo, como por exemplo da camada k, prevalece a absorcdo. Neste caso, a energia do foton incidente é totalmente
absorvida e o elétron da camada k é ejetado de sua Orbita, ou seja, 0 atomo fica ionizado. Este mecanismo de absorcéo é
chamado de Efeito Fotoelétrico, que dependera da energia da radiacdo e do nimero atémico (Z) do meio absorvedor. Este
processo de absorcao da radiagdo € maior para os tecidos mais densos e mais provavel de ocorrer para menores energias
(Figura 4).
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Figura 4: Representacdo do efeito fotoelétrico. Fonte: CEFET/SC

Efeito Compton

Com o aumento da energia da radiagdo emitida, via incremento do valor de kV (quilo volt) aplicado ao tubo de
raios X, a capacidade de penetracdo do feixe no tecido serd maior. Neste tipo de interacdo, os fotons apenas transferem
parte de sua energia para elétrons das camadas mais periféricas. O espalhamento da radiagdo independe de Z, mas apenas
da energia da radiacdo emitida O resultado é o espalhamento do f6ton e do elétron, sendo referido como Efeito Compton
(Figura 5).
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Figura 5: Representacdo do efeito compton. Fonte: CEFET/SC

A prevaléncia do tipo de interacdo de absor¢do e/ou espalhamento esta associada a energia das radiagdes. Nos
exames de raios X de extremidades, por exemplo, prevalece o Efeito Fotoelétrico. Para exames de raios X de joelho,
partes dos fétons incidentes no tecido absorvem, e outra parte sofrem o espalhamento Compton. Para os exames de raios
de torax, é necessario empregar uma maior tensdo de operacdo, para que os fétons possam atravessar 0 paciente e,

portanto, a prevaléncia € do espalhamento por Efeito Compton.

Espectro de Radiacdo

A representacdo grafica da intensidade de fétons emitidos, em funcdo de sua energia (keV), é referida como
espectro. O espectro dos raios X é constituido por fétons de diversas energias. A distribuicdo continua da energia dos

fétons € devido a radiacdo de freamento da corrente elétrica pelo alvo, o que € referido como Bremsstralung.
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Quando da passagem da corrente elétrica emitida pelo filamento dentro do tubo, também pode ocorrer a remogéo
do elétron da camada k, que é mais interna do material do alvo. Isto resultara na ionizagéo do &tomo do alvo pela vacancia
na camada k, a qual sera preenchida pelo elétron da camada I. A diferenca de energia de ligacdo dos elétrons entre as
camadas serd emitida na forma de um pico, a que chamamos de radiacédo caracteristica. O espectro de radiacdo é ilustrado
na Figura 6, com valores continuos para os fotons de raios X Breemstralung e valores das linhas de radiacdo

caracteristicas.

Linhas do Espectro
Caracteristico

Bremsstrahiuna

Espectro Cﬂtfnuo

Intensidade

0 10 20 30 40 5 60 70 80 980 100
Energia (keV)

Figura 6: Espectro de raios X Fonte: Walter Huda, W Review of Radiologic Physics Ed Wilkins

Para alvos de tungsténio por exemplo, a radiag8o caracteristica da camada k emitida € com uma energia de 69.5
keV. Para anodo de molibdénio (Mo) utilizado em mamografia, o pico de radiacdo caracteristica é de 20 keV (figura 7).
Em equipamentos de mamografia, também é possivel alterar a trilha do alvo para rédio (Rh) e produzir uma radiacéo
caracteristica mais penetrante, o que pode ser Gtil em exames de pacientes com mais de 6,0 cm de espessura de compressao
mamaria. Os fatores que afetam o espectro de raios X serdo indicados ao final deste capitulo, apds a apresentacdo das
bases tecnoldgicas.

25

20

15

101

Contagem por canal (10?)

A et

0 10 20 30
Energia do féton (keV)

Figura 7: Radiacdo caracteristica alvo de molibdénio. Fonte Annibal T. B. Neto CDTN
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Atenuacéo da Radiacéo

A representacdo da atenuacdo dos fotons pelo objeto irradiado dependera da densidade, espessura do objeto, e da
energia da radiacdo. Em termos fisicos, isto é expresso pelo coeficiente de atenuacao linear (u). Este coeficiente indica a
porcentagem dos fotons, que sdo removidos do feixe de radiagdo ao atravessarem um centimetro de um determinado
tecido. Por esta razéo, este coeficiente é expresso em termos de cm™. O valor do coeficiente p varia de acordo com a
energia da radiacdo e densidade do tecido. Para a energia de 50 keV, por exemplo, a fragao dos fotons que séo absorvidos
por 1,0 cm de gordura é de 19,3%, portanto, o valor de p é 0,193 cm™L. Entretanto, o valor de p para o 0sso é de 0,573
para esta mesma faixa de energia. Para a energia de 20 keV, o valor para o tecido fibroglandular de p é de 0,80 e para o
carcinoma p=0,85, e, portanto, esta pequena diferenca de atenuagdo impacta no baixo contraste da imagem. A intensidade

dos fdtons que conseguem atravessar os tecidos é descrita pela equacdo de Lambert-Beer.

I=1lpe™

onde a (lo) ¢ a intensidade emitida pelo tubo, (x) a espessura do paciente (ou colimagdo), (1) coeficiente de atenuagéo

linear e (1) é a intensidade da radiacdo que atravessa o paciente (Figura 8).

A selecdo do pardmetro kV do equipamento radioldgico influenciard a capacidade de atenuacdo da radiagcdo nos
tecidos e quantidade dos fétons emitidos. A quantidade de fétons absorvida por cada tecido é em funcdo da densidade e
da energia dos fétons (Figura 8). Quanto menor o valor de kV, menor é a energia média dos fétons, maior a probabilidade
de Efeito Fotoelétrico. Isto produz uma menor fracdo de espalhamento, com maior absorcdo da radiagdo pelos tecidos e
maior a transmissdo da radiacdo. Este mecanismo de atenuacdo diferencial, em fungdo da energia e da densidade

influenciara o contraste da imagem radioldgica.

A guantidade de radiagdo absorvida ao longo de sua trajetoria € chamada de transferéncia linear de energia (LET).
Esta grandeza é expressa em termos de energia por comprimento (keV/um). A transferéncia dependera da energia da
radiacdo e da densidade do tecido. Portanto, para fotons de raios X, o valor da LET ir4 variar de 0,2 a 3 keV a cada
micrometro (um). O LET é (til para convertermos valores de exposi¢do em dose absorvida de radiacéo para os diferentes
tecidos. O principio fisico da atenuacdo é importante para descrever a formagdo da imagem radiografica. Quanto menor
da energia da radiacdo, maior é atenuacdo e menor da radiacdo detectada. A Figura 9 ilustra algumas simulagdes
radiogréaficas de uma escada de alumino, dentro de um balde, para as diferentes situagdes de atenuagdo com e sem agua.

O mecanismo de atenuacéo ird influenciar o contraste radiol6gico da imagem.

Wl Wl Wl W
T ] o | [

DENSIDADE 1.7 g/em® 1.0 g/em® 0.1 g/lem®

[ Wy

74% 84% 98% 21% 68% 96%
PORCENTAGEM TRANSMITIDA

Figura. 8: Contraste da imagem. Fonte: Walter Huda
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Figura 9: Simulacéo de escada de aluminio com 11 degraus com 50 kV e 4 mAs. a) sem atenuacdo de agua b) 8 cm ¢) 12 cm.
Fonte: Dimenstein e Ghilardi — Bases Fisicas dos Raios X — Ed SENAC

BASES TECNOLOGICAS

Tubo de Raios X

Para ocorrer a producdo de raios X é necessario um gerador para acelerar os elétrons, os quais sdo emitidos por
um filamento de tungsténio. Os elétrons emitidos termoionicamente sdo acelerados a partir de uma diferenca de potencial
na ampola. A desaceleragdo do feixe pelo &nodo produzira os fotons de raios X. Para que a corrente de elétrons no tubo
de raios X ndo sofra reducdo de sua velocidade durante a trajetéria em dire¢do ao alvo, € necessario que a ampola seja

mantida & vacuo. Desta maneira é possivel manter a eficiéncia na producéo de raios X.

A ampola fornece um suporte estrutural para o catodo (-) e anodo (+) e facilita a dissipacdo do calor, com o
proposito de se evitar o dano térmico no tubo. A espessura da ampola deve suportar o intenso aguecimento e ser resistente

a pressdo, ao ser criado o vacuo em seu interior (Figura 10).

Os raios X, ap6s serem produzidos, atravessam uma fina janela de quartzo ou berilio inseridos na saida do tubo
sendo direcionados ao paciente. Para evitar os fétons de baixa energia, 0s quais ndo contribuem com a formagdo da

imagem e apenas irradiam o paciente, s&o adicionados a saida da janela filtros de aluminio.

A ampola é envolvida em ferro e aluminio, com uma carcaca de chumbo de 3 a 4 mm de espessura. Esta blindagem
é requerida para se evitar a fuga de radiagdo, permitindo-se, assim, que somente os fétons que passem pela saida da janela
atinjam o paciente. A blindagem da ampola deve também fornecer suficiente insuflacéo elétrica para minimizar riscos de

potenciais choques, 0s quais seriam letais aos operadores, bem como reduzir a geragéo de arcos voltaicos dentro do tubo.

Ao redor da ampola, 6leo é inserido para fornecer insuflacéo adicional e remover o calor gerador dentro do tubo.
Expansores em formato de foles séo requeridos para permitir a expansao térmica do 6leo, o qual é aquecido durante a

operacdo do tubo, garantindo-se relativamente uma pressao constante entre o tubo e a blindagem.

Os equipamentos sdo dotados de sensor microprocessador, que quando ativado pela compressdo dos foles,
automaticamente bloqueia o uso do equipamento, se niveis inseguros de calor sdo gerados, de forma a garantir a seguranga

do tubo de raios X.
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Para a melhor durabilidade do tubo, uma sugestédo é de se realizar o pré-aquecimento do tubo (warm-up) antes do
inicio das atividades do equipamento, o que prolonga a vida Util do tubo. Recomenda-se também que as de técnicas
radiograficas devem ser limitadas quanto a capacidade térmica de acordo com as curvas de aquecimento, as quais sao

fornecidas pelo fabricante do equipamento.

. l ._ Rotor

Catodo

Figura 10: Esquema da ampola de raios X. Fonte: rle.dainf.ct.utfpr.edu.br

Filamento Emissor (Catodo)

Em sua maioria, 0s tubos de raios X contém dois filamentos, porém com diferentes dimensdes, os quais sdo montados
lado a lado na capa focalizadora (Figura 11). O filamento possui uma forma helicoidal de aproximadamente 0,2 mm e
cerca de 1,0 cm de comprimento. A escolha do filamento a ser utilizado é determinada automaticamente pela corrente de
tubo selecionada. O filamento de menor dimensdo faz com que os elétrons atinjam apenas uma pequena regido da segéo
de choque no anodo. Com isso, diz-se que os fotons de raios X emergem de um ponto focal pequeno ou “fino”> Em geral, 0s
filamentos menores sdo utilizados quando ha necessidade de imagens de maior resolugdo. Entretanto, o filamento menor

pode fornecer um ndmero limitado de elétrons, e seu uso ficara restrito as pequenas correntes de tubo.

Quando ha necessidade de correntes de tubo mais altas e tempos de exposicdo mais curtos, deve ser utilizado o
filamento maior, ainda que este forneca pontos focais maiores, com menores possibilidades de visualizacdo de detalhes na
imagem. O filamento “grosso” é empregado para visibilizar grandes estruturas, como o abdémen, ou quando é importante manter
0 mAs com o menor tempo de exposicdo possivel, como em pediatria ou com estruturas que ndo sejam totalmente iméveis. Os
elétrons emitidos pelo catodo sdo carregados negativamente. Eles se repelem entre si quando sdo acelerados do cétodo até o
anodo, e, portanto, a corrente de elétrons sofre uma dispersao nas proximidades do anodo. Essa dispersao é indesejavel pelo fato
de aumentar o tamanho do ponto focal. Para reduzir a dispersdo do feixe de elétrons, o filamento é colocado na parte interna de
uma capa focalizadora usualmente constituida de molibdénio. Essa capa focaliza os elétrons sobre uma area do anodo na forma

e no tamanho desejados.

FILAMENTOS DISPOSITIVO DO CATODO
\ /

e

1L~

\
COPOS DE FOCO

-

Foco grossd Foco Capa
fino focakzadora

Figura 11: Filamento emissor fino e grosso. Fonte: M. Thompson: Principles of Science and Protection: Ed Sanduers
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Alvo (Anodo)

O anodo é constituido por placas incorporadas a um bloco de cobre. As éreas de interacdo do feixe de elétrons com o
alvo séo denominadas trilhas, as quais ttm de 1,0 a 1,5 cm de comprimento e poucos milimetros de espessura. Os alvos fixos

sdo utilizados em alguns sistemas odontoldgicos, os demais equipamentos utilizam alvos rotatorios.

O anodo é referido como o alvo de interacdo do feixe de elétrons, onde pela “colisdo" ocorre a desaceleracéo do
feixe com a producdo de raios X e calor. Aproximadamente 99% da energia cinética dos elétrons emitidos pelo filamento é
dissipada na forma de calor, portanto, o ponto de fuséo do material constituinte do alvo deve ser alto. Por esta razédo, a escolha
pelos de alvos de tungsténio.

O éanodo rotatério gira durante a exposicdo radiografica oferecendo uma nova superficie de impacto para os
elétrons, assim a &rea de interagdo ndo se concentra somente em um ponto, permitindo também uma melhor dissipacao
térmica e minimizando-se o dano térmico. Sao empregados sistemas rotatdrios com capacidade giratoria de 3000 a 10000
rotagBes por minuto (rpm), dependendo do tipo de tubo e de sua aplicagéo.

Como grandes quantidades de calor sdo geradas devido ao resultado de técnicas com elevado valor de mA e
exposi¢des radiograficas sequenciais, 0s métodos com refrigeracdo a 6leo sdo empregados para a remogao do calor
decorrentes ao processo de desaceleracéo do feixe com o alvo. No entanto, 0 &nodo somente tem uma capacidade finita
de sustentar o aquecimento gerado, antes de ocorrer o dano térmico. Por esta razdo € necessario a utilizacdo da carta de

aquecimento dos tubos (Figura 12).

700 :
Tubo de raios X A

1¢, retificagdo de 1/2 onda
3.000 rpm

600 1,0 mm ponto focal efetivo

500

400

Inaceitavel

30— —>g——————— s i
I
|

Corrente no tubo (mA)

200

100

| .
0,01 0,05 0,1 0,5 1,0 5,0 10,0

Tempo de exposi¢éo (segundos)

Figura 12: Curva de aquecimento dos tubos de raios X.
Fonte: Dimenstein e Ghilardi — Bases Fisicas dos Raios X — Ed SENAC
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Principio da Linha de Foco

A regido do anodo onde o feixe de elétrons colide com alvo é chamada de ponto focal. A geometria entre a
superficie do anodo e o feixe de elétrons ndo sdo perpendiculares. A angulagdo do anodo pode variar de 7 a 20°, em

relacdo ao feixe de elétrons, caracterizando o principio da linha de foco (Figura 13).

A interacdo do feixe de elétrons no ponto focal, produz os raios X divergentes e, portanto, quanto menor tamanho
do ponto focal, melhor o detalhe da imagem radiogréfica a ser visualizada na radiografia, porém, maior aquecimento do

alvo.

Os aparelhos de raios X apresentam tamanhos de ponto focal que podem variar de 0,6 mm (foco fino) a 2,0 mm
(foco grosso). Utilizando-se menores correntes de filamento (mA), menor sera a &rea de interagcdo, maior a resolucéo.
Entretanto, pode ser requerido um maior tempo de exposi¢do. Para mamografia, devido a necessidade de maior poder
resolutivo, emprega-se trilhas de 0,1 a 0,3 mm. Imagens de rastreamento mamografico empregam foco grosso com curtos
tempo de exposicao (Figura 14).

6 o Angulo
x® g
" i

‘) &
N\ Anodo

c
Feixe incidente P

vy v

<» Ponto focal aparente

Figura 13: Principio da linha de foco. Fonte: Dimenstein e Ghilardi — Bases Fisicas dos Raios X — Ed SENAC

Angulo do anodo
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Figura 14: Ponto focal. Fonte: Dimenstein e Ghilardi
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Efeito Anddico

A intensidade do feixe de que deixa ndo é uniforme, devido ao angulo, no qual os raios sdo emitidos no ponto
focal. Os elétrons penetram uma certa espessura na superficie do anodo e os f6tons de raios X sdo liberados a uma certa
profundidade. Os fétons emergindo a angulos extremamente pequenos em relacdo a superficie do anodo sofrem uma

maior atenuacdo, por percorrer uma maior trajetéria no material do anodo.

Em funcédo da maior filtragem, a distribuicdo espectral desta radiacdo apresenta uma menor intensidade e maior
energia efetiva do que a radiacdo que emerge a angulos maiores. A exposi¢do do lado do &nodo é menor do que sobre o
lado do catodo. Este fator pode ser utilizado para se obter densidades balanceadas em radiografias de partes do corpo de

espessuras ou densidades diferentes. Este fendmeno é chamado Efeito Anddico (Figura 15).

O efeito anddico é menos pronunciado quando se usam maiores distancias foco-detector. Pode-se tirar vantagens
do efeito anddico, posicionando-se a parte mais densa do paciente voltada para o catodo e das partes mais finas para o
anodo. Se considerarmos a parte central do feixe de raios X com 100% da intensidade, no lado do anodo tera 73% da

radiacéo.
Area do Profundidade da
anodo --—I—-‘— penetracéo do elétron
Figura 15: Efeito anddico. Fonte: Dimenstein e Ghilardi
Filtros

A adicdo de filtros de aluminio (Z=13) ou de cobre (Z=29) na saida da janela da ampola de raios X desloca o
espectro de raios X para a faixa de maior energia, tornando-o mais monoenergético. Isto é referido como endurecimento
do feixe, com redu¢do do nimero de fétons. Outra possibilidade de filtragdo é a inser¢do no trilho do colimador de placas
metalicas de espessura adequada colocadas propositadamente diante do feixe de raios X para que parte da radiacdo seja

absorvida, funcionado como um filtro de compensacédo (Figura 16).

Fisica Médica para Residentes 18/184



Figura 16: Filtro adicional. Fonte: Dimenstein e Ghilardi

Sistemas Geradores

O gerador fornece a poténcia necessaria ao tubo para a emissdo de raios X. Este componente permite selecionar a
tensdo de operagdo, a quantidade fétons produzidos e o tempo de exposicao (Figuras 17 e 18). Os geradores sdo compostos
de transformadores, diodos e circuitos retificadores, filamento e circuito extrator, timeres, medidores de kVp e mA,
circuitos de controle automatico de exposicao e seletor de ponto focal. A maior tarefa do gerador é fornecer uma voltagem
extremamente alta para produzir raios X com suficiente energia e adequada quantidade de radiacdo. Por exemplo, para
um exame de raios X, pode-se utilizar 100 kV (100.000 V), portanto, é necessario ocorrer um significativo aumento na
tensdo de entrada a qual pode ser fornecida dependendo do equipamento com tensdo de 127, 220 ou 380 volts (V), com

corrente alternada (AC).

Transformador de
alta voltagem
Auto- z +50 kV
N P
transformador Anodo o —
\ estagdo mA
e o Catodo
Forité da gl" Retificadores
forga principal = / 1€
Transformador
Primario J[<Iﬁ de filamento
f -50 kV
Secundario

Figura 17: Esquema do sistema gerador de raios X. Fonte: ebah.com.br

Os equipamentos radioldgicos tém diferentes configuracdes, tais como geradores monofasico, trifasico, alta
frequéncia e de potencial constante. Os mais comercializados utilizam sistemas de alta frequéncia (HF). As principais
vantagens na utilizagdo dos HF sdo a sua preciséo e facilidade de controle na escolha dos parametros técnicos a serem

utilizados em um determinado estudo radiolégico.
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O gerador pode dispor de mecanismos de acionamento manual pelo operador ou através de parametros técnicos ja

programados para 0 modo automatico de exposicdo (AEC). A eletronica associada ao controle automatico de tempo de
exposicao permite o ajuste do pardmetro de mAs para cada os diferentes exames e espessuras do paciente. Os sistemas
de AEC com camara de ionizacdo vém sendo substituidos por detectores de estado s6lido, no controle automatico do
tempo. E possivel aos operadores a selecdo de diferentes células fotoelétricas, com graus de enegrecimento da imagem

(Figura 19).

99 ©:°® ©:°90 ©:-9

- /

lonization chamber measures lonization chamber
radiation exposure before it
Image receptor

reaches the image receptor. @

Figura 19: Sistema automatico de exposicao e a direita as indicagdes das posi¢des do AEC. Fonte: radiologykey.com

SISTEMAS DE RESTRICAO DE FEIXE

Colimador

O colimador é um diafragma de abertura que restringe o feixe e que é colocado entre o tubo de raios X e o paciente,
e tem como finalidade limitar o feixe de radiacdo. Este sistema é um restritor de feixe e consiste de folhas de chumbo
com um orificio retangular ou circular de tamanho adequado, podendo também ser constituido de quatro laminas que
podem se mover uma em relacdo a outra. O emprego do colimador permite minimizar a radiagdo secundaria devido ao
Efeito Compton a qual afetard o contraste da imagem radiol6gica bem como de reduzir a dose no paciente nas areas

adjacentes do paciente que esta sendo examinado com raios X (Figura 20).

Fisica Médica para Residentes 20/184



Os colimadores sdo acompanhados de dispositivos épticos, os quais utilizam um campo de luz para simular o
campo de raios X. Este campo de luz pode ser projetado sobre o paciente e, com isto, permitir o melhor posicionamento
da parte do corpo a ser irradiado. Para o exame radioldgico, deve-se ajustar o0 menor campo de luz possivel. Com isto, a
dose no paciente sera mais baixa e a radiacdo espalhada que alcanca o plano da imagem sera menor. Desta forma aumenta-
se 0 contraste da imagem, pois a radiacdo espalhada produz uma iluminacéo difusa e um obscurecimento da imagem sem

contribuir para o volume de informacéo.

Figura 20: Colimador de raios X. Fonte: Dimenstein e Hornos Manual de Protecdo Radioldgica Ed Senac

Grade Antidifusora

As grades estacionarias foram criadas por Gustaf Bucky em 1913 e as grades em movimento foram desenvolvidas
em 1920 por Hollis Potter. Estes controles de restricdo de feixe sdo constituidos por finas laminas de chumbo e separado
por um material de baixo poder de atenuacdo. Elas sdo inseridas entre o paciente e o receptor de imagens (analdgicos ou
digitais).

As grades tém o objetivo de se reduzir as perdas de contraste devido a radiacdo secundaria. As laminas de chumbo
formam um angulo de convergéncia com o ponto focal do tubo, tal que, a radiagdo priméria proveniente do foco possa

atingir o detector com alta eficiéncia, enquanto a radiagdo espalhada pelo objeto é atenuada (Figura 21).

Uma caracteristica importante na hora da aquisicdo da grade € quanto a sua resolugdo em termos pares por linhas
por polegada. As mais comercializadas sdo de 103 linhas por polegadas (ou 40 I/cm), no entanto, existem modelos de até

200 linhas/polegadas (ou 80l/cm). Quanto maior o nimero de linhas, melhor menor a degradagéo da imagem.

A razdo de grade é outra caracteristica a ser considerada e que relaciona a espessura altura da tira da (h), e a
distancia entre as barras (D), ou seja: r = h/D. Na aquisi¢cdo do equipamento radiol6gico recomenda-se razdes de grades

de 12:1 para o mural e 10:1 para a mesa, pois quanto maior a razdo de grade, melhor a qualidade da imagem.
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Figura 21: a) Remocé&o da radiacdo espalhada e b): Razdo da grade. Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br

As grades que removem a radiacdo secundaria que atravessa o0 paciente proporcionam uma melhoria no contraste
da imagem. Contudo, as grades também retiram até 40% dos fotons que constituem a radiagéo primaria. Para compensar
esta perda de informac&o, é necessario introduzir o aumento do mAs (fator de Bucky), que dependera da razdo da grade
e do kVp. Por exemplo, para uma técnica 80 kVp e uma grade com razdo 12:1, o parametro de mAs devera ser aumentado

em 5 vezes maior. Neste caso apenas 5% % dos f6tons espalhados serdo transmitidos pela grade (Tabela 1).

Tabela 1: Relagdo da razéo da grade e radiacdo espalhada. Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br

Aumento de mAs com Raio X Transmitido a 80 kVp
Razéo de Grade L
relacéo a sem grade Radiacao Secundéria Radiacao Primaria
05:01 X2 ~18% ~75%
06:01 X3 ~14 % ~72%
08:01 X4 ~10 % ~70 %
12:01 X5 ~5% ~68 %

Em radiologia, as linhas das grades sdo paralelas na posicéo central, e inclinadas a medida que se afastam do
centro. Portanto, existe uma distancia focal minima e méxima, e isto deve ser respeitado quando da aquisi¢do de imagens.
Por exemplo, se a distancia focal minima é de uma grade é 1,2m, e operador realizar um perfil de coluna com uma

distancia de 1,0 m, ocorrerd uma degradacgéo da qualidade de imagem.

As grades sdo utilizadas para partes do corpo maiores do que 12 cm de espessura ou técnicas superiores a 70 kVp.
Para exames de extremidades ndo sdo empregadas grades, pois para esta faixa de energia é pequena a quantidade de
radiacdo secundaria. Para os procedimentos de térax, aumenta-se a quantidade da radiagdo secundaria (espalhada), e para

se melhorar o contraste, recomendam-se grades com razdes de 12:1 e densidade de 60 pares/cm para o0 mural.
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As grades estacionarias com razfes mais baixas 6:1 e densidades de 45 pares/cm sédo utilizadas em unidades de
raios X portateis, sendo que este tipo de grade tolera melhora desalinhamentos do feixe. No caso de mamografia, as razdes

de grade mais empregadas sdo de 4:1ou 5:1.

O aumento da energia do feixe de raios X através do uso de maiores valores de kV tem como consequéncia uma
maior capacidade de penetracdo do feixe de raios X, porém, tem como o inconveniente a maior degradacdo da imagem
em termos de perda de contraste devido ao Espalhamento Compton. O uso da grade implica no aumento da dose de
radiacdo, pelo aumento do tempo de exposi¢cdo, para compensar a perda de radiacdo primaria, a qual grade também
remove. Portanto, a escolha cuidadosa da técnica radiologica deve ser programada para um compromisso satisfatorio
entre qualidade de imagens e dose de radiagdo no paciente. A figuran°22 compara o efeito da grade na imagem radioldgica

para uma simulagdo com phantom de térax com (e sem) o uso da grade antidifusora

Figura 22: Simulacdo com phantom de térax a esquerda com o uso da grade, a direita a sem grade.

Fatores que Afetam a Qualidade e Quantidade de Radiacdo

Na producdo de raios X, a selecdo do parametro de alta tensdo (kV) influenciara a capacidade de penetragdo da
radiacdo, bem como a quantidade dos fotons emitidos. Com o0 aumento do kV, maior serd a probabilidade de espalhamento
e degradacdo da imagem. Portanto, para minimizar esta questdo, o uso da colimagdo é obrigatorio. A influéncia do

parametro de kV no espectro de raios X em termos de energia e de sua intensidade é apresentada na Figura 23.

82 kVp

Numero de Fétons/Energia

25 50 75 100

Energia dos Fotons (keV)

Figura. 23: Influéncia do kV. Fonte: Bushong, J: Radiologic Science for Technologists Ed Elsevier
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Alterando-se, por exemplo, uma técnica de exames de 70 para 80 kV, a radiacdo tera maior capacidade de
penetragdo, e sdo emitidos 26% a mais de fotons. Isto ocorre porque a intensidade da radiacdo é proporcional ao valor do

kVp?. A Figura 24 ilustra a simulagdo com um phantom de joelho para diferentes valores de kV.

50 kV 60 kV 70 kV
Figura 24: Influéncia do kVp. Fonte: Dimenstein e Ghilardi Bases Fisicas dos raios X ed SENAC

O produto da corrente de filamento pelo tempo de exposi¢do € chamado de mAs, e determina a quantidade dos
fétons emitidos de raios X. Alterando-se o valor do mAs, modifica-se linearmente a quantidade de fétons produzidos,
porém, a energia da radiacdo sempre é a mesma. Na Figura 25 temos a representacdo da influéncia da mudanga do mA

no numero de fétons produzidos.

400 mA

Numero de FotonsiEnergia

25 50 75 100

Energia dos Fatons (keV)

Figura 25: Influéncia do mA Fonte: Huda, W Review of Radiologic Physics ed Wilkins

A corrente de elétrons emitida pelo filamento e que atinge o alvo pode variar de 50 mA a 500 até 1.000 mA
dependendo do tipo de equipamento e gerador utilizado para a producdo de raios X. Para a faixa entre 60 a 100 kVp a
cada 15% de incremento do valor kV pode-se reduzir o parametro de mAs em 50. Na Figura 26 € ilustrado simulagdes

com um phantom de joelho para diferentes valores de mAs.
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Figura 26: Influéncia do mAs. Fonte: Dimenstein e Ghilardi

No espectro de raios X também estdo presentes fotons de baixa energia, que ndo contribuem para a formacgéo da
imagem. Portanto, na saida do tubo de raios X é inserida uma filtrac&o adicional de aluminio e/ou cobre. Isto resulta em
um aumento da energia média com o endurecimento do feixe. Com o aumento da filtragdo, a intensidade da radiacdo é
reduzida e o espectro é deslocado para maior energia (Figura 27). Muitos equipamentos tém disponiveis filtragdes

adicionais em alumino e/ou cobre.

Filtragao adicional (2 mmAl)

Filtragao adicional (4 mmAl)

/

Numero de Fotons/Energia

1 1 L |
25 50 75 100

Energia dos Fotons (keV)

Figura 27: Influéncia da filtracdo. Fonte J. Bushong,

A espessura de material que reduz a intensidade do feixe & metade de seu valor inicial é chamada de camada
semirredutora (CSR). Por exemplo, o valor da CSR para o tecido abdominal é de 3 cm de espessura, para a energia de
50 keV. Com o0 aumento da energia, maior é a intensidade dos fotons, que conseguem atravessar os tecidos. Quanto menor
a densidade do tecido, menor sera a absorcao da radiacéo (Figura 28). A relacdo entre a CSR e o coeficiente de atenuacéo
(1) é CSR = 0,693/ .
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Figura 28: Producdo de raios X. Fonte: Dimenstein e Hornos, Manual de protecdo radioldgica ed SENAC

O material do alvo contribui diretamente com a forma do espectro de emissao dos raios X. Aumentando o nimero
atémico (Z) do material do alvo, aumenta-se a eficiéncia na producéo de radiacéo de freamento, sendo que fotons de alta

energia sdo produzidos com mais intensidade que os de baixa energia.

Aumentando o valor do Z do material do alvo, o espectro discreto é desviado para direita devido a influéncia da
radiacdo caracteristica de energia mais alta, como pode ser visto na Figura 29. Este efeito fisico é o resultado direto da
maior energia de ligacio dos elétrons dos elementos com nimero atdmico maior. Normalmente, o material utilizado no
alvo é o tungsténio, sendo que alguns tubos especiais empregam ouro e molibdénio. Os nimeros atdbmicos do tungsténio,

do ouro e molibdénio séo 74, 79 e 42, respectivamente.
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Figura 29: Espectro para diferentes alvos. Fonte J. Bushong,

Podemos trabalhar com cinco tipos principais de formas de onda da tensdo produzidos pelos modernos geradores
de raios X: retificacdo de onda média, retificacdo de onda completa, trifasica de seis pulsos, trifasica de doze pulsos e alta
frequéncia. As formas de onda de tensdo retificada em meia onda e onda completa sdo iguais, exceto pela frequéncia de
repeti¢do. A diferenca entre poténcia trifasica de seis pulsos e de doze pulsos é simplesmente 0 menor ruido obtido com

a geracdo de doze pulsos (Figura 30).

O espectro de emissao de raios X resultante da operagdo em alta frequéncia é evidentemente mais eficaz que o
obtido com um equipamento monofésico ou com um trifasico. A &rea abaixo da curva é consideravelmente maior e o

espectro esta desviado para o lado das energias mais altas (Figura 31).
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Monofasico 100% ripple

Trifésico seis pulsos j i: i; : : ; i; 3 j i \ 13% ripple

Trifésico doze pulsos

4% ripple

Alta frequéncia < 1% ripple

Figura 30: Variacao de ripple para os Geradores. Fonte: Walter Huda

Trifasico

/\/ Monofasico
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Figura 31: Influéncia do tipo gerador. Fonte: Walter Huda
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CAPITULO Il - FUNDAMENTOS DA RADIOLOGIA DIGITAL

Introducéo

A radiologia digital ¢ o ramo do diagnéstico por imagem que emprega sistemas computacionais nos diversos
métodos para a aquisicdo, transferéncia, armazenamento, ou simplesmente tratamento das imagens digitais adquiridas.
Nesta modalidade as imagens sdo obtidas a partir da conversao do feixe de raios X atenuado (apds interagdo com o objeto)

em sinais elétricos e sua transformacdo em dados digitais.

A tecnologia digital na radiologia geral, teve inicio na década de 1980 com o primeiro sistema de imagem de
radiografia computadorizada, realizada por meio do escaneamento das telas de fosforo desenvolvidos pela empresa Fuji.
Seguindo a evolugdo, nos anos 1990 surgiu o primeiro sistema de radiografia digital direta, com a imagem radiogréafica

digital gerada por detectores acoplados diretamente a um equipamento de raios X.

Dentre as principais vantagens da radiologia digital em rela¢do ao sistema tela/filme convencional, destacam-se a
eliminacdo do processamento quimico de revelacdo, a reducdo da repeticdo de exames, a visualizagdo instantanea da
imagem, a transmissdo dos dados e a possibilidade de manipulacdo das imagens e reducdo das doses de radiagdo
utilizadas. A evolucdo dos sistemas computacionais desenvolvidos em plataformas apropriadas para tratamento grafico
tornou possivel uma gama de aplicagdes que véo, desde uma simples medida linear, até um complexo modelo de

apresentacdo tridimensional.

— b)

Figura 1: a) Primeiros prototipos de radiologia digital. b) Primeiras imagens geradas neste sistema com qualidade muito

inferior aos padrdes obtidos em sistema analdgicos da época. Fonte AAPM Summer School.

Imagem Digital

A imagem digital apresentada em uma tela de computador é o resultado de um conjunto de opera¢des matematicas
(algoritmos) aplicadas na conversdao de um sinal analdgico em digital. Consiste de um arranjo de células individuais
organizadas na forma de uma matriz, formada pelo arranjo de linhas e colunas. Na intersec¢do destas linhas com as

colunas forma-se a unidade basica da imagem digital, o pixel (do inglés “picture element”).
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Cada pixel tera um valor correspondente a intensidade média dos fétons que atingiram a area correspondente. Os
valores numéricos que estes elementos apresentam corresponderdo ao tom de cinza e a posicao na qual o pixel aparecera

no monitor, conforme mostra a Figura 2.

0012?&5678... ... M-1 x= 1 pixel
: |
2 |
3 _—¥ Ay
4 7l !
5 - Al
6
7 — AXx
8
|
| | M= Numero de pixels
| | em uma coluna
| N = Numero de pixels
em uma linha
N-1 ; : | Ax x Ay = Area do pixel
| |
y
v a) b)

Figura 2: a) O tamanho da matriz corresponde ao nimero total de pixels de uma imagem, que é o produto do nimero de
pixels na dimensdo horizontal com o nimero de pixels na dimensdo vertical. b) Imagem digital representando os tons de

cinza e a posi¢do na qual o pixel apresentard os valores numéricos que estes elementos representam. Fonte Sannomiya.

A imagem digital € armazenada através de digitos bin&rios denominados bits, que podem assumir os valores 0 ou
1. A um conjunto de bits chamamos byte. Os bits e bytes sdo usados para representar os pixels da imagem digital.
Diferentes configuracfes de bytes representam as diversas tonalidades de grau de cinza nos pixels. A Figura 3 apresenta
o relacionamento entre as configuragdes de bytes, valores de pixel e tonalidades de cinza. O tamanho numérico de uma
imagem (ndmero de bytes) determina o espago no disco ou computador utilizado para guarda-la. A maior parte dos

sistemas de aquisicdo de imagens digitais trabalha com bytes de 8 bits.
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Figura 3: Representacéo dos valores de pixels e tons de cinza. Fonte: Correa.

Durante a aquisi¢cdo da imagem digital, o tamanho do pixel e a profundidade do bit sdo fatores importantes na
determinacdo das resolugdes espacial e do contraste. O tamanho do pixel esta relacionado diretamente a resolucéo espacial

da imagem, sendo que quanto menor o tamanho do pixel, maior a resolugéo.
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Func¢do Resposta dos Receptores de Imagem

A determinacdo da gama de sinais Uteis de uma imagem se da através da construgdo de um histograma em tons de
cinza. Todos os sistemas digitais de imagens radiogréaficas utilizam a avaliacdo dos dados da imagem original pela analise
do histograma. Um histograma é representado por um grafico de valores discretos, sendo este uma funcéo estatistica da
imagem que para cada nivel de tonalidade, calcula quantos pixels existem naquela tonalidade. Muitas operac@es pontuais
usam o histograma como parametro de decisdo para fornecer resultados diferentes para o pixel da imagem processada. A

Figura 4 apresenta um exemplo de histograma de uma imagem monocromatica.

Histograma

Baixa Atenuagio Alta Atenuagio
(Pulmées) (Mediastino)
12,000 —f
10,000
8,000
6,000
4,000
2,000
0
I 0 200 400 600 800 1,000
N Niimero Digital

Figura 4: Exemplo de um histograma com perfil de atenuacdo para um exame de térax representando a frequéncia de

ocorréncia dos valores de pixel correspondentes a estas variagdes anatdmicas. Fonte AAPM Report N° 93.

Em sistemas tela/filme convencionais esta determinacdo de sinais € feita pela curva caracteristica da imagem,
obtida pela relacdo entre densidade 6tica e a exposi¢do a radiacdo no filme. A Figura 5 apresenta a ilustracdo de uma
radiografia de térax onde cada parte identificada da imagem aparece na curva caracteristica para sistemas tela/filme. A
porcao colimada é branca sem contraste, e a por¢do completamente exposta é preta, também sem contraste. Essas duas

porcdes de toda radiografia estabelecem limites na porcdo Gtil da imagem analégica.

Feixe de raios X bruto

Densidade Optica

2) Log da exposi¢do relativa b)

Figura 5: a) Radiografia de térax simulada mostrando areas do pulmao e de tecidos que estdo sem exposi¢do (colimados)
ou totalmente expostos (feixe de raios X direto); b) Curva caracteristica para sistemas tela/filme em fun¢do da densidade
Gtica representando em tons de cinza 0s pontos onde as regiGes anatdmicas estariam indicadas. Fonte J Bushong.

Radiologic Science for Technologists Editora Salvier

Quando a radiografia de térax é digital, cada regido da imagem pode ser representada pela distribui¢do de
frequéncia dos valores digitais de cada pixel (Figura 6B). A localizacdo dessas regides na curva de resposta do receptor

de imagem digital e a forma relativa desse histograma sdo mostrados na Figura 6C.

Fisica Médica para Residentes 30/184



Bases Fisicas e Tecnoldgicas em Diagnostico por Imagem ‘

Ndmero de pixels

Colimodo

c)

Figura 6: a) Regido de uma radiografia digital simulada do térax; b) Imagem correspondente ao histograma de uma

(=)}
Resposta do receptor de Imagem

a)

radiografia de térax postero-anterior (PA); ¢) Curva resposta do receptor de imagem digital representando em tons de

cinza os pontos onde as regiGes anatdbmicas estariam representadas. Fonte: Bushong.

Determinag&o dos Sinais Uteis da Imagem Digital

A forma da curva caracteristica para a imagem convencional bem como a funcéo resposta do receptor de imagem
digital sdo comparados na Figura 7. Observe que a imagem digital tem uma resposta linear entre a dose de radiacéo e a
intensidade relativa do receptor de imagem, ampla resposta a variacdo de exposi¢do e a alta sensibilidade a radiacéo.
Logo, conclui-se que com o uso de detectores digitais, 0 contraste da imagem agora é independente da exposi¢do aos

raios X no receptor de imagem, sendo esta caracterizada por sua latitude (escala de tons de cinza) extremamente ampla.

A resposta caracteristica dos detectores Figura 7 apresenta algumas diferengas fundamentais entre receptores
digitais e analdgicos. A resposta do filme convencional se estende apenas por uma faixa de densidade otica de 0 & 3 DO,
podendo apresentar 30 tons de cinza sobre um negatoscdpio. Para sistemas tela/filme, que servem tanto como meio de
aquisicdo de imagem como também para a visualizagdo, € necessario sintonizar o contraste do filme com a faixa de
exposicdo para adquirir uma imagem com contraste 6timo e o minimo de ruido. J4 com detectores digitais isso ndo é
necessario, devido ao fato da aquisicao e a visualizagdo da imagem serem eventos que ocorrem separadamente, a resposta
apresentada para o detector digital mostra que os quatro diferentes grupos de exposicédo a radiagéo resultam em 10.000

niveis de cinza, cada um podendo ser observado com atributos de pos-processamento de imagem diferentes.

Resposta Caracteristica dos Detectores
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Figura 7: Diferentes respostas dos receptores de imagem analdgico e digital. Fonte: adaptado de Bushong.
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A técnica radiografica adequada e a correta exposicdo sao essenciais para a radiografia com filme. ExposicGes
excessivas ou abaixo do nivel aceitavel resultam em imagens sem qualidade diagndstica (Figura 8). A abordagem
convencional de que “0 kVp controla o contraste” e o “mAs controla a densidade 6tica”, ndo se aplica a radiologia digital.
O contraste da imagem da radiologia digital é constante, indiferentemente da exposicdo a radiacdo, as imagens podem ser

feitas com elevado kVp e 0 mAs baixo, podendo causar assim uma reducao complementar da dose de radiacdo no paciente.

Com a imagem digital, a selecdo da técnica radiografica ndo é tdo critica, devido ao contraste ndo mudar com a
variacdo da exposic¢do a radiacdo (Figura 9). Logo, compensacdes para sub e sobre exposi¢des sdo possiveis por meio de
algoritmos aplicados aos dados digitais. O fato de os detectores de imagens digitais terem um amplo intervalo de resposta
a exposicdo, torna possivel a visualizagdo de objetos com densidades distintas em uma mesma imagem (borda de pele e

tecido 6sseo em uma radiografia do joelho por exemplo).

1,6 mAs/70kVp 3,2 mAs/70kVp 6,4 mAs/70kVp 12,5 mAs/70kVp 25 mAs/70kVp

i

25mAs/70kVp 5 mAs/70kVp 10mAs/70kVp 40 mAs/70kVp 80 mAs/70kVp

b)

Figura 8 a) e b): Radiografias do joelho representando técnicas imprdprias com receptor de imagem convencional que
resultam em imagens sem qualidade diagndstica. Para as imagens digitais com as diferentes técnicas radiograficas, o
contraste ndo muda com a variagao da exposicao a radiacdo. Fonte: Bushong.

Transformacg6es da Imagem Digital

O histograma da uma ideia global da dindmica e tem aplica¢Ges em inimeras transformaces de imagens, tais como
filtragem, segmentacéo, reconhecimento de bordas e padrdes, etc. Os sistemas digitais empregam um algoritmo de analise
de histograma para identificar e classificar os valores que correspondem aos 0ssos, tecidos moles, pele, meios de contraste,
colimacdo, raios X ndo atenuados, dentre outros sinais. Isto permite a discriminacéo das areas Uteis da imagem, de modo

que o alcance da imagem em tons de cinza pode ser aplicado para a informacéo anatdbmica necessaria (Figuras 10 e 11).
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Figura 10: a) Imagem e histograma linearizado da Carestream Healthcare correspondentes aos dados brutos (raw data)

adquiridos no detector de imagem CR; b) Imagem e histograma obtidos apés aplicacdo do filtro e janela de imagem para
a incidéncia postero-anterior de torax; ¢) Mesma imagem obtida agora com aplicacdo do filtro e janela de imagem para a

incidéncia de arcos costais. Fonte: Marcel Zago Botelho.

d)

Figura 11: Exemplos de imagens tordcicas demonstrando a disponibilidade de varia¢éo do contraste em sistemas digitais.
a) Imagem original do térax sem realce do contraste. b) Melhoria do contraste aplicado. c) “osso preto” ou contraste

invertido d) Melhoria na defini¢do devido a aplicacéo de filtro de bordas na imagem Fonte: AAPM Report N° 93.
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TECNOLOGIAS DIGITAIS

Radiologia Computadorizada (CR)

A radiografia computadorizada (CR do inglés “Computed Radiography’’) é a técnica que utiliza placas de imagem
(IP doinglés “image plate”), para a detec¢do bidimensional dos raios X. A placa acumula a radia¢do ionizante utilizando
o fosforo foto estimuldvel para a formagdo da imagem latente. Apds a exposi¢do, o IP é inserido em um scanner
radioldgico que ira converter a imagem latente em um sinal digital, para que este posteriormente seja transferido a um
computador e seja formada a imagem. O ponto de partida de desenvolvimento do IP e posterior uso em sistemas de
radiografia computadorizada, foi descrito como “processamento de imagem” em um projeto de pesquisa da Fuji em 1971.
Esse projeto foi proposto como um desenvolvimento na técnica de radiografia médica para o futuro. No ano de 1975, a
Kodak patenteou o primeiro sistema de fosforo de armazenamento escaneado, dando origem & radiografia
computadorizada. Essas descobertas e a inven¢do de um sistema de radiografia computadorizada foram anunciadas pela
primeira vez no Congresso Internacional de Radiologia em 1981. Dois anos ap0s, 0 primeiro sistema que empregava a

tecnologia de fosforo de armazenamento foi comercializado pela Fuji.

Devido ao fato de a imagem obtida no sistema CR ser uma imagem digital, é de grande praticidade no que diz
respeito ao armazenamento, transmisséo e processamento de imagem. Uma das principais vantagens da implantacéo do
sistema de radiologia computadorizada esta em se utilizar do mesmo equipamento de radiologia utilizado em sistemas

tela/filme convencionais.

Figura 12: Placas de imagem disponiveis nos sistemas de radiologia computadorizada atuais.

A placa de imagem é colocada em um cassete semelhante ao chassi utilizado na radiologia convencional. A
estrutura do IP consiste em um suporte de poliéster, uma camada de fésforo, uma camada protetora e outros componentes
que podem variar de acordo com o fabricante (Figuras 12 e 13). A camada do fosforo foto estimulavel é comumente
constituida de cristais de BaFBr:Eu?*, com grios de aproximadamente 5 um, este elemento possui uma resposta de
luminescéncia foto estimulada altamente linear quando exposto a energia dos raios X. O elemento de detecgdo possui
uma resposta muito rdpida, com um tempo de vida muito curto, possibilitando a sua utilizacdo em sistema de
escaneamento de alta velocidade. A placa de imagem também possui uma camada protetora que reduz o retro

espalhamento dos raios X, aumentando a resolugdo de contraste do receptor de imagem (Figura 14).

Quando o fosforo é exposto a radiacdo ionizante, pares elétron-buraco sao criados na rede cristalina. A quantidade
de pares € proporcional a energia da radiagdo. Os centros e seus correspondentes buracos armazenam a energia absorvida
da radiagdo ionizante e quando irradiado pelo laser, no processo de leitura do IP, os centros absorvem fétons, elevando

os elétrons a um estado excitado para que se recombinem e emitam luz correspondente a essa transi¢do. O leitor do CR €
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um dispositivo eletromecanico que incorpora todas as funcfes necessarias para a extracdo da imagem latente e

reconstrucdo/exibicdo da radiografia final.

Em termos de recursos e design, existe certa variacao de fabricante para fabricante, mas todos os leitores realizam
as seguintes funcdes basicas: um sistema de alimentacdo aceita a placa de fosforo, numa velocidade uniforme, um sistema
de transporte conduz a placa de imagem através de um scanner com feixe de laser estimulador; a luminescéncia foto
estimulada, pixel por pixel, é coletada por um filtro que faz a separacdo da foto estimulacdo contra o espectro da
luminescéncia. A variacdo da intensidade de luz corresponde a variagdo na exposicao, ou seja, quanto maior a exposicao
da placa de fésforo maior serd& o nimero de fétons emitidos no processo de luminescéncia. Em seguida, um
fotomultiplicador/detector amplifica o sinal. O sinal analdgico é convertido em digital e 0 computador armazena a matriz
em um buffer de imagem para as operacfes subsequentes, como exibicao, inser¢do de anotacfes, analise, medigéo,
armazenamento etc. Durante a leitura, nem toda a energia armazenada na tela é liberada. Para garantir a remocéo completa
de toda imagem latente, a placa de fésforo de armazenamento é apagada com uma luz de alta intensidade, que a ilumina
por um curto periodo, permitindo assim que ela seja reutilizada em outras exposi¢des (Figura 15). Diferentemente dos
filmes convencionais, 0s IP’s podem ser reutilizados por milhares de vezes, desde que sua manipulacdo seja adequada

para que ndo haja desgaste fisico do mesmo.

O pardmetro de resolucdo espacial é determinado pela maxima frequéncia espacial, ou seja, placas de fésforos
menores irdo oferecer melhor limite de resolugdo do que placas maiores, uma vez que o tamanho do pixel esta relacionado
com a dimenséo a ser realizada a varredura. Comparando-se os sistemas CR com os sistemas tela/filme podemos dizer
que o sistema digital possui uma limitacdo em relacdo a resolucdo espacial devido ao tamanho do cristal de fosforo e do
pixel da imagem em radiologia convencional. Contudo sua resolucdo de contraste pode ser amplamente manipulada,
tornando-se uma ferramenta muito Gtil para a observacdo de estruturas de diferentes densidades na mesma imagem

radiografica.

<+— Camada Protetora

<«— Camada de Fésforo
(BaFBr:Eu?*)

<«+— Camada Condutora

Suporte Flexivel

Camada de Blindagem

Identificagdo Cdédigo de Barras a)

5

) 7 : »\.‘)&4 s
Figura 13: a) Disposicdo fisica das camadas do IP utilizados em CR, b) Representacao dos cristais de fésforo em formato
padrdo c) Placa de imagem baseada em cristais com formato de agulhas, mantém a luminescéncia gerada dentro do fosforo

permitindo aumento na absorcéao de raios X com menor perda na definicdo da imagem. Fonte o autor e AGFA Healthcare.

Fisica Médica para Residentes 35/184



Bases Fisicas e Tecnoldgicas em Diagnostico por Imagem ‘

Figura 14: Chassis contendo IP’s em trés tamanhos distintos. Percebe-se que ha uma regido com codigo de barras onde

as imagens sdo identificadas e podem ser associados aos dados do paciente.
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Figura 15: Diagrama funcional de um sistema tipico de leitura da placa de imagem em radiologia computadorizada. A
geracao de imagens é separada em duas etapas. Primeiro, o IP é exposto a energia dos raios X, parte da qual € armazenada
dentro da camada detectora da placa. Em seguida, a placa de imagem é digitalizada com um feixe de laser, de modo que
a energia armazenada seja liberada e a luz seja emitida. Uma matriz de fotomultiplicadores coleta a luz, que € convertida

em cargas elétricas por um conversor analdgico-digital (A/D). Fonte RadioGraphics, 2007.

Radiologia Digital (DR)

Os sistemas de radiografia digital (DR do inglés “Digital Radiography ) foram introduzidos em meados da década
de 1990. Séo caracterizados por um método de conversdo das intensidades de radiacdo transmitidas através do paciente,
transformados diretamente em um sinal eletrénico, sem a necessidade de uso de scanners de imagem. Para descrevermos
os sistemas de imagem DR devemos identificar o que sdo elemento de captura, elemento de acoplamento e elemento de

deteccdo:

(a) elemento de captura é aquele em que os raios X sdo capturados. Na radiografia computadorizada (CR), o
elemento de captura é o fésforo foto estimulavel. Nos outros modos de radiologia digital, o elemento de captura

pode ser o iodeto de césio (Csl), o oxissulfeto de gadolinio (GdOS) ou o selénio amorfo (a-Se).

(b) elemento de acoplamento é aquele que transfere o sinal gerado pelos raios X para o elemento de detec¢do. O
elemento de acoplamento pode ser uma lente, uma montagem com fibra dptica, uma camada de contato ou o

a-Se.
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(c) elemento de deteccdo pode ser um fotodiodo, um dispositivo de carga acoplada (DCA), ou um transistor de
filme fino (TFT do inglés “Thin Film Transistors ). O fotodiodo e 0 DCA sdo dispositivos sensiveis a luz que

detectam fétons. O TFT é um dispositivo sensivel a carga, que coleta elétrons.

Basicamente dois tipos de detectores foram desenvolvidos: de silicio amorfo (a-Si) e de selénio amorfo (a-Se).
Esses detectores podem ser classificados de acordo com o tipo de processo de conversdo da energia de raios X em cargas

elétricas.

Sistemas Digitais Indiretos

Os sistemas digitais indiretos sdo assim chamados por utilizar um material cintilador que converte os fotons de
raios X incidentes em luz antes que sejam convertidos em cargas elétricas e formem a imagem. A radiacdo ao atingir um
material cintilador excita 4&tomos/moléculas que devido a absorcdo de energia, posteriormente este material sofre
desexcitacdo emitindo energia na forma de luz visivel. Assim, esta luz é captada por uma matriz de fotodiodos e convertida

em cargas elétricas, que sdo coletadas pelos capacitores de armazenamento da matriz de TFT (Figura 16).

I Cintilador I

LUZ

/ \ A A '*"VVV \
| |
y B,
| |

Fotodiodo (Silicio Amorfo)

Matriz TFT

Figura 16: Diagrama ilustrando um sistema DR de conversdo indireta baseado em silicio amorfo. A energia dos raios X
sdo convertidas em luz visivel em uma camada cintiladora. A luz emitida é entdo convertida em cargas elétricas por uma

matriz de fotodiodos baseados em silicio e lidos por uma matriz TFT. Fonte: RadioGraphics, 2007.

Os cintiladores utilizados nos detectores de conversao indireta podem ser estruturados, como os cristais de iodeto

de césio com talio ativado, e ndo estruturados, como o 6xido sulfito de gadolinio térbio ativado.

Figura 17: Fotomicrografia dos cristais na camada do cintilador a) Cintiladores ndo estruturados, devido as caracteristicas
geométricas do cristal, ocorre um espalhamento da luz que reduz a resolucdo espacial (Gadolinio); b) Cintiladores
estruturados tém a vantagem de serem moldados na forma de finas colunas (Csl) que faz a matriz comportar-se como um

feixe de fibra 6tica, reduzindo a difusdo da luz, aumentando a resolucéo consequentemente a qualidade da imagem.
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A pequena espessura dos detectores de tela plana de conversdo indireta com cintiladores formados por cristais de
iodeto de césio talio ativados, possibilita sua utilizacdo tanto em instalagfes fixas, como mesa bucky ou bucky vertical,
quanto em sistemas portateis (Figura 18). Atualmente, sistemas portateis que utilizam detectores de tela plana de
conversdo indireta estdo disponiveis para utilizacdo em leitos hospitalares, salas de recuperacdo anestésica e unidades de
tratamento intensivo, equipados com sistema de transmissdo de imagens sem fio que, por meio de ondas de radio, torna
possivel a conexdo entre varios dispositivos. Os detectores de tela plana de conversdo indireta tm uma area Gtil de 43 x
43cm.

Figura 18: Sistemas DR indiretos disponiveis comercialmente. a) Utilizacdo em instala¢fes fixas b) Utilizacdo em

equipamentos de radiologia mével. Fonte: Carestream Healthcare.

Sistemas Digitais Diretos

A conversao direta requer um fotocondutor que converta os fétons de raios X diretamente em cargas elétricas.
Materiais fotocondutores tipicos incluem selénio amorfo, iodeto de chumbo, 6xido de chumbo, brometo de télio e
compostos de gadolinio. O elemento mais comumente utilizado como elemento detector é o selénio. Todos esses
elementos tém uma alta resolucéo espacial intrinseca. Como resultado, o tamanho do pixel, a matriz e a resolucéo espacial
dos detectores de conversdo direta ndo sdo limitados pelo préprio material do detector, mas apenas pelos dispositivos de
gravacdo e leitura utilizados.

Os sistemas DR de conversao direta baseados em selénio sdo equipados com um cilindro de selénio ou com um
detector de tela plana. No primeiro caso, um tambor rotativo com ponto de selénio, que tem uma carga elétrica de
superficie positiva, € exposto a radiagdo. Durante a exposi¢do, um padrdo de carga proporcional ao raio X incidente é
gerado na superficie do tambor e é gravado durante a rotacdo por um conversor analdgico-digital. Varios estudos clinicos
confirmaram que os detectores de tambor de selénio fornecem uma boa qualidade de imagem que é superior aquela
fornecida pelos sistemas de tela/filme ou de radiologia computadorizada. No entanto, devido ao seu projeto mecéanico, 0s
detectores de tambor de selénio s&o sistemas dedicados sem nenhuma mobilidade. As principais vantagens desse sistema
sdo um processamento mais rapido da imagem, altos valores de funcdo de transferéncia modular (MTF do inglés
“Modulation Transfer Function”) e eficiéncia de detec¢do quéntica (EDQ). As desvantagens sdo o alto custo de aquisi¢édo

da tecnologia e custo de manutengdo do equipamento.
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Fotocondutor (Selénio Amorfo)
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Figura 19: Sistemas DR de conversdo direta baseados em selénio amorfo: a) Um tambor rotativo com ponto de selénio
com uma carga de superficie elétrica positiva € exposto a raios X. A alteracdo do padrédo de carga da superficie do tambor
é proporcional as radiografias incidentes. O padrdo de carga é entdo convertido em uma imagem digital por um conversor
analogico-digital; b) O desenho ilustra um sistema de detector de painel plano baseado em selénio. A energia do raios X
incidentes é diretamente convertida em cargas elétricas dentro da camada foto-condutora fixa e lida por um TFT conectado

abaixo da camada detetora. Fonte: RadioGraphics, 2007.

Radiografia de Proje¢do por Varredura (RPV)

Trata-se do exame de escanometria digital utilizando o equipamento de tomografia computadorizada. Logo ap6s
a introducdo da terceira geragcdo dos equipamentos de tomografia computadorizada, a radiografia de projecdo por
varredura foi desenvolvida pelos fabricantes de TC para facilitar o posicionamento de pacientes. Isto permanece em uso
em todos os seguimentos de sistemas espirais multicores de imagem da TC (Figura 20). Atualmente a RPV esta

reaparecendo com algumas modificagfes como promessa auxiliar para a tomossintese mamaria.

Tubo de raios X fixo

Arranjo de detector fixo

Figura 20: Radiografia de projecdo por varredura obtida na tomografia computadorizada através da do arranjo fixo do

tubo de raios X e detectores, enquanto o paciente é transladado através do gantry. Fonte: Bushong.

Eficiéncia de Absorcdo de Raios X

A eficiéncia de absorcéo dos fotons de raios X pode influenciar diretamente no ruido quéntico da imagem. Na
Figura 21 pode ser observado o gréfico que apresenta a curva de eficiéncia de absor¢do em funcdo da energia dos fotons
incidentes para os diferentes receptores de imagem: sistema de radiologia digital (Csl), sistema tela/filme convencional

(Gd,0,S) e sistemas de radiologia computadorizada (fésforo fotoestimulavel BaFBR).
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Eficiéncia de Absorc¢ao dos Fétons de Raios-X
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Figura 21: FracBes de absorcdo dos raios X em fungdo da energia do féton para os diferentes sistemas de aquisicéo de
imagem: Radiologia Digital Direta (DR), Sistema Tela/Filme (TF) e Radiologia Computadorizada (CR). Fonte: AAPM
Report N° 93.

Observa-se que os sistemas digitais representados no gréfico, apresentam uma alta eficiéncia de absor¢do para
fétons de baixas energias, aproximadamente 10 keV, indicando que uma imagem radiografica pode perder qualidade
(presenca de ruido) devido a radiacdo ambiental. Sendo assim, apds um periodo de tempo sem usar as placas de imagem,
¢ aconselhado que esta seja “apagada” antes do proximo uso, eliminando assim a influéncia dessas radiagdes. A alta
probabilidade de absorcéo de raios X abaixo de 50 keV em sistemas digitais, torna as placas de imagem de radiologia
computadorizada altamente vulneréaveis a radia¢@es espalhadas, que contribuem negativamente na qualidade da imagem

resultando em diminui¢do do contraste.

Os sistemas atuais de radiologia computadorizada tendem a exigir maiores doses de radiacdo para produzir
imagens com qualidade equivalente a sistemas tela/filme convencionais e sistemas digitais diretos. Esses indices diferem
entre os fabricantes e sdo muito afetados pelas caracteristicas de leitura, processamento e exibi¢do das imagens em CR.
Atencéo particular deve ser dada ao desgaste das placas de imagem, a redugéo da poténcia do laser e ao desempenho da
fotomultiplicadora do scanner em sistemas de CR que causam um aumento significativo das doses para aquisicdo de
imagens. Num prospecto de gerenciamento de doses em radiologia digital, € fundamental o0 acompanhamento “indice de

exposi¢do” apresentado com a qualidade de imagem diagnostica necesséria na pratica clinica.

Indicadores de Exposicéo

Em termos simples, o indice de exposicéo é obtido a partir do valor de pixel nas &reas da imagem utilizadas pelo
algoritmo de processamento para calcular o tom ideal da escala de cinza. Em outras palavras, depois que os dados da
imagem sdo coletados, mas antes que qualquer renderizagao ocorra, as regides anatdbmicas sdo identificadas pelo algoritmo
de processamento de imagem. O valor médio é calculado a partir dos pixels contido dentro destes limites anatémicos e
apresentado como o indice de exposi¢do. Portanto, o indice de exposicao esta correlacionado com a exposicédo do receptor
de imagem digital na regido clinica de interesse. A maioria dos fabricantes de equipamentos de radiografia digital fornece
um método para relacionar exposicao no plano do receptor de imagem a um conjunto de valores de pixels da imagem
(Figura 22).
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Kerma no Ar

Figura 22: Os diferentes sistemas utilizam a variagao na regido Gtil da imagem e as regides anatdmicas para determinar

o indicador de exposi¢do a partir da andlise do histograma. Fonte: Shepard & Flynn.

Como o processamento da imagem digital exibe a imagem de maneira ideal, independentemente da exposicao, a
renderizacdo de uma imagem ndo ird mudar devido a diferentes niveis de exposicdo como seria para sistemas analégicos.
E, portanto, muito importante seguir os principios de ALARA (doses tdo baixas quanto razoavelmente exequiveis), bem

como manter boas tabelas de técnicas radiogréficas. Uma superexposi¢do da imagem nao a fara aparecer mais escura.

A colimacdo adequada e o correto posicionamento da estrutura a ser examinada sdo fundamentais para o célculo
do valor médio do indice de exposicéo. Este parametro pode servir como um indicador da exposi¢do a radiacdo bem como

tornar-se parte de um programa de garantia da qualidade e de gestdo das doses em pacientes.

a)

Figura 23: a) Presenca de ruido devido a subexposicao da imagem, b) definicdo de bordas das estruturas comprometidas

b)

devido a exposicdo extremamente alta da imagem ao ponto de saturar o detector. Fonte Seibert, 2013.

Cada fabricante de sistemas de radiologia digital possui um método especifico para fornecer essa informacgéo. Por
exemplo, sistemas fabricados pela Fuji relatam um ndmero de “Sensibilidade”, que é inversamente proporcional a
exposicao incidente. Os sistemas da Carestream fornecem um “Indice de Exposi¢cdo”, que é diretamente proporcional ao
logaritmo da exposi¢do. Os produtos da Agfa fornecem um indicador chamado “IgM”, cujo valor também varia em
proporcdo ao logaritmo da exposi¢do. As recomendacfes de alguns fabricantes para a exposi¢do adequada de uma

radiografia sdo apresentadas na Tabela 1.
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Tabela 1: Indicadores de exposicéo baseados nas estimativas de exposic¢do para diferentes fabricantes e agbes sugeridas

para o controle de qualidade da imagem radiografica. *

Fuji Agfa Carestream Exposi¢do do L
o Indicacéo
(Sensibilidade) (LgM) (1IE) Detector (mR)
> 1,000 <1.45 < 1,250 <0,2 Subexposicdo: repeticdo necessaria
Subexposi¢do: baixa qualidade,
1000 - 601 1.45-1.74 1.250 — 1.549 0,2-0,3 . .
imagem ruidosa
Subexposi¢do: analise de
600 - 301 1.75-2.04 1.550 - 1.849 0,3-0,7 . N
qualidade necessaria
300 - 150 2.05-2.35 1.850 — 2.150 0,7-13 Faixa Aceitavel
Superexposicdo: Analise de
149 -75 2.36 - 2.65 2.151-2.450 1,3-2,7 . .
qualidade necessaria
74 - 50 2.66 - 2.95 2.451 - 2.750 2,7-4,0 Superexposi¢do: revise seus parametros
<50 >2.95 > 2.750 >4.0 Superexposi¢ao: repita se necessario

*Valores determinados para sistemas de radiologia computadorizada convencional com velocidade "equivalente™ & 200.
Estes valores podem sofrer alteragdes com a evolugéo das placas de imagens e softwares de processamento. Fonte Journal
of the American College of Radiology.

IMPORTANTE: Devem ser mantidos os melhores valores de indice de exposicéo a partir dos critérios de qualidade de
imagens clinicas e consequentemente devem ser acompanhados os melhores valores das técnicas radiograficas
empregadas pelo tecndlogo em radiologia.

Qualidade da Imagem Digital

As quatro principais caracteristicas de qualquer imagem médica consistem em resolucdo espacial, resolucéo de
contraste, ruido e artefatos. Tais caracteristicas sdo particularmente diferentes na radiologia digital conforme ilustra a
Figura 24.

Figura 24: Objetivos do processamento da imagem digital: reduzir o ruido; ajustar e otimizar as caracteristicas de

contraste; extrair caracteristicas de regifes de interesse; aumentar a visibilidade de detalhes. Fonte: www.perrysprawls.org
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Ruido da Imagem

O ruido pode ser definido como a incerteza ou imprecisdo com que o sinal é gravado. Uma imagem que é gravada
com poucos fétons de raios X geralmente tem um alto grau de incerteza e é muito ruidosa, enquanto que muitos foétons
tornam a imagem mais precisa. Porém, muitos fétons podem estar associados com altas doses de radiacdo X. Em imagens
digitais, o ruido pode ser quantificado de forma simples em termos do desvio padrdo da quantidade de fétons que séo

gravados em uma area do receptor de imagem ou o desvio padrdo do sinal da imagem.

Como o contraste na imagem digital é dinamico devido a recursos de pds-processamento de imagem, a visualizacéo
de detalhes em baixo contraste fica limitada a quantidade de ruido. A Figura 25 mostra como a informagdo pode ser

perdida conforme a relacéo sinal/ruido na imagem diminui.
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Figura 25: Representacdo gréafica do ruido e respectivas resolucdo de imagens obtidas. Fonte Bushberg.

Felizmente, as fontes de ruido na radiologia computadorizada sdo incobmodas apenas para o receptor de imagem
com baixo nivel de exposi¢do. Os novos sistemas prometem diminuir os niveis de ruido através de placas de imagens
mais sensiveis e algoritmos de processamento mais efetivos, resultando em menores doses de radiagdo no paciente. Um
excelente indicador do nivel de ruido toleravel na imagem digital pode ser obtido através do acompanhamento dos valores
do indicador de exposi¢do conforme ilustra a Figura 26.

Dectibito b)

Figura 26: a) Nivel de exposi¢do baixo EI = 701; b) Nivel de exposi¢do adequado El = 1.973. Fonte M.Z.B.
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Resolucéo de Contraste

A funcdo do contraste na imagem € tornar a imagem anatdmica mais visivel. O contraste é a diferenca na
representacdo das densidades entre duas estruturas anatdmicas adjacentes ou a variacdo nos tons de cinza de uma
radiografia. A escala cinza de contraste é estabelecida a partir da parte mais clara para a parte mais escura da radiografia.
Radiografias de alto contraste produzem pequena escala de cinza. Elas exibem tons de cinza claros e escuros somente em
poucos trechos aparentes. Radiografias de baixo contraste produzem longa escala de cinza e possuem a aparéncia de

varias tonalidades de cinza (Figura 27).

a) b)
Figura 27: Radiografia da méo direita mostrada em a) com baixo nivel de contraste da imagem (nimero grande tons de

cinza) e em b) com alto nivel de contraste (poucos tons de cinza): Fonte: Marcel Zago Botelho.

A resolucdo de contraste na imagem digital é a capacidade que o sistema tem de distinguir muitos tons de cinza
do preto para o branco. Todos os sistemas digitais tém resolucéo de contraste superior aos de imagem convencional. O
principal descritor para resolucdo de contraste é a escala de cinza, também chamada de faixa dindmica. Na faixa dindmica
de uma radiografia convencional o observador s6 pode identificar, aproximadamente, 30 tons de cinza, enquanto a faixa
dindmica de sistemas de imagens digitais € identificada pela capacidade de bit de cada pixel, resultando na apresentacao
de um nimero muito superior de tons de cinza na imagem. Esta caracteristica da imagem digital deve-se principalmente
a funcdo resposta dos detectores, aos algoritmos de processamento de imagem utilizados e as diferentes possibilidades de

exibicéo da imagem em diferentes niveis e janelas de visualizagao (Figuras 28 e 29).

a)
Figura 28: a) Radiografia anal6gica para uma incidéncia lateral de joelho; b) Imagem digital obtida em sistema de
radiologia computadorizada para a mesma incidéncia radiografica apresentando maior latitude de imagem, permitindo a

visualizagdo de um nimero maior de estruturas com diferentes densidades. Fonte: De Paula, Valnir.
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Figura 29: a) Mamografia anal6gica de incidéncia médio lateral esquerda b) Mamografia digital obtida em sistema de

b)

radiologia computadorizada apresentando maior latitude de imagem, podem ser visualizados na mesma imagem o

musculo grande peitoral e borda de pele. Fonte: De Paula, Valnir.

Conceitualmente, uma maior resolucdo de contraste € fundamental para se distinguir estruturas anatdmicas com
densidades muito similares, como figado e bago por exemplo, 0 que nos leva a concluir que a resolucédo de contraste dos
sistemas digitais é fundamental para o estudo de tecidos moles. Considerando que, quanto maior for o contraste aplicado
durante o processamento de uma imagem digital maior sera o ruido apresentado na imagem, o aumento do contraste em
imagens digitais esta intrinsicamente ligado a perda de resolucédo espacial devido ao aumento do ruido. Logo, a resolugéo
de contraste esta intrinsicamente limitada ao nivel de ruido na imagem, e este por fim esta ligado diretamente a dose de

radiacdo utilizada. Alta resolugdo espacial e alta resolucdo de contraste requerem baixo ruido.

a)

Figura 30: Relacdo de Contraste/ruido. Analisando as imagens evidenciasse que 0 aumento do contraste da imagem em
b) esta limitado ao aumento do ruido. Conceitualmente a resolugdo de contraste é mais importante do que a resolugdo

espacial para radiografia de tecidos moles; Fonte: Marcel Zago Botelho.
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Resolucéo Espacial

A resolugdo espacial é a capacidade de um sistema de imagem em determinar e mostrar na imagem um pequeno
objeto de alto contraste (microcalcificages mamarias e calcificagdes no pulmao por exemplo) e também pode ser definida
como o tamanho de um objeto que pode ser visto. Em imagem médica digital, resolucdo espacial é descrita pela frequéncia
espacial (definida em namero de pares de linha por milimetro) e estd limitada pelo tamanho do pixel. Uma forma de
quantificar a resolucdo espacial é utilizar um padréo de barras, onde estruturas radiopacas e radiotransparentes se alternam
de tal forma que a imagem apresenta pares de linhas (onde um par de linhas é uma sequéncia de uma linha preta e uma
linha branca).

11

|
|

1l

Il

Figura 31: A frequéncia espacial é expressa em pares de linhas por milimetro (pl/mm). Um par de linhas é uma linha de

alto contraste que esta separada por um interespaco de mesma largura. Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br/hipermidia.

O borramento da imagem prejudica a identificacdo dos pares de linha, fazendo com que se reduza a resolugédo
espacial, isso ocorre devido a falta de definicdo da borda da estrutura de interesse e sua vizinhanca. A medida que o
espacamento de linha diminui (isto é, a frequéncia aumenta), torna-se cada vez mais dificil transferir eficientemente essa

diminuigdo no contraste.
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Figura 32: Comparacdo e representacdo dos valores de contraste para diferentes frequéncias espaciais.
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Uma medigao mais sofisticada da resolucdo espacial € a funcao de transferéncia de modulagdo (MTF do inglés
“Modulation Transfer Function”), que descreve a capacidade do detector em transferir a modulacéo do sinal de entrada
em uma frequéncia espacial no sinal de saida. Em outras palavras, o MTF é uma medida de sua capacidade de transferir
contraste em uma resolucdo especifica do objeto para a imagem. Assim, os objetos de diferentes tamanhos e opacidades

sdo mostrados na imagem com diferentes valores de tons de cinza (Figura 33).
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Figura 33: Contraste expresso como uma onda quadrada. Fonte: Edmund Optics.
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A perda de definicdo da imagem radiogréfica pode ser causada principalmente por: movimento, fatores
caracteristicos do objeto, tamanho do ponto focal do tubo de raios X, radiagdo espalhada e limitagdes do receptor. A

Figura 34 apresenta, a partir de uma imagem normal a variacdo de borramento devido a perda de resolugdo em uma

imagem.

d)

Figura 34: a) Imagem normal, b) Borramento por movimento; c) Borramento devido as limitacdes do detector;

d) Imagem com muito borramento Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br/hipermidia.
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A resolucgdo espacial de uma imagem pode sofrer melhorias a partir do uso de filtros de imagem para realce de
bordas (Figura 35) bem como da correta utilizacdo de dispositivos de exibi¢do de imagem digitais de muitos megapixels
(Figura 36).

Figura 35: Da esquerda para direita observasse a melhoria da qualidade de imagem a partir da aplicacdo de uma gama
na escala de tons de cinza e filtros de restauracdo de bordas. Fonte: Flynn M, 2008.

Figura 36: Monitores digitais de tela plana para uso médico sdo identificados pelo nimero de pixel. Um monitor de 3
megapixel terd um arranjo aproximado de 1.500 x 2.000 pixels, atencdo particular deve ser dada com relagdo a distancia

do monitor, angulo e campo de visdo. Fonte: Flynn M, 2008.
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Artefatos na Imagem Digital

Artefatos em imagens digitais podem ter origem tanto nos equipamentos de aquisicao (por exemplo, sistema de
raios X, grade ante espalhamento, leitor de placas de imagem, etc.) como também no software de processamento da
imagem (por exemplo, falhas em algoritmos) ou ainda os ja& conhecido artefatos convencionais como movimento,
posicionamento, objetos radiopacos, dentre outros. Os artefatos em radiologia computadorizada podem surgir
principalmente pela manipulacéo irregular das placas de imagem ou pelo do scanner digitalizador de imagens. Os mais
comuns sdo os defeitos nas placas de imagens (arranhdes), artefatos temporarios que provavelmente sdo causados por
poeira, sujeira ou imagens fantasmas (néo apagadas), conforme Figuras 37 e 38.

a2

b)

Figura 37: Fissuras geradas devido ao encurvamento das placas de imagem ao passarem pelo scanner digitalizador. Este
artefato poderia ser confundido como uma lesdo se estivessem sobre a estrutura 6ssea. A placa de imagem deve ser

substituida quando ocorrerem rachaduras em areas clinicamente Uteis. Fonte The British Journal of Radiology.

Avrtefatos produzidos por poeira podem ser corrigidos facilmente com limpeza adequada, a menos que a poeira
esteja no sistema Optico do scanner de radiologia computadorizada, neste caso deve ser solicitada manutencéo técnica
especializada.

Figura 38: Artefato gerado por sujeira no conjunto éptico do scanner de imagem. Realizar limpeza do guia de luz do tubo
fotomultiplicador. Fonte AAPM Report 151.
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O aparecimento de imagens fantasmas em radiologia digital ocorre devido a eliminagcdo incompleta de uma
imagem anterior no detector de imagem (Figura 39). Ela pode ocorrer devido ao desgaste das placas de imagem ou devido
a problemas nas lampadas de apagamento em sistemas de radiologia computadorizada bem como esse artefato pode ser
apresentado devido ao excesso de dose no exame anterior.

b)
Figura 39: Imagem bilateral de joelho. a) Erro de apagamento da placa de imagem; b) Excesso de dose no exame anterior.
Fonte The British Journal of Radiology e AAPM Summer School.

As imagens digitais sdo obtidas como um conjunto de dados brutos. No processamento, as imagens sdo
manipuladas “para a apresentagdo” da imagem. Antes de uma imagem estar preparada “para o processamento”, Varias
manipula¢des na saida do receptor de imagem podem ser necessérias para corrigir possiveis artefatos. Estes artefatos
podem ocorrer em fungdo linhas e colunas de pixels danificados. Um tnico pixel, uma linha ou uma coluna normalmente
ndo ird interferir com o diagnostico. No entanto, muitos destes defeitos devem ser corrigidos. Algoritmos especificos de
corre¢do para cada tipo de receptor de imagem digital empregam técnicas de interpolagdo para atribuir valores digitais
para cada pixel, linha ou coluna danificados (Figura 40).

Figura 40: Linha de pixel morto em um detector de tela plana. Adquirir um novo mapa de corre¢éo de pixel morto resolve
este artefato. Fonte AAPM Report 151.
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A presenca de objetos radiopacos também pode contribuir para o erro de processamento da imagem conforme

apresenta a Figura 41.

a) c)
Figura 41: a) e b) Imagens com falha no algoritmo de identificacdo de valores de interesse ou reconhecimento de dados
de exposicdo; ¢) Imagem reprocessada. O algoritmo de processamento identificou que o formato linear da prétese indicava

fim da area de exposicao e aplicou a ferramenta de mascaramento. Fonte AAPM Report 151 e AAPM Summer School.

a) b)
Figura 42: a) Linhas da grade antiespalhamento presentes na imagem e b) Visualizagdo detalhada das linhas de grade.
Fonte AAPM Report 151.

Figura 43: As linhas de grade também podem causar interferéncias no processamento da imagem (Efeito Moiré). Fonte:
AAPM Report 151.
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a)

Figura 44: a) Saturacdo de imagem resultante da aplicacdo excessiva de filtro de pds-processamento; b) O ajuste das
configuracGes de processamento da imagem eliminou o artefato. Fonte: AAPM Report 151.
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CAPITULO 11l - BASES TECNOLOGICAS DA FLUOROSCOPIA

Introducéo

Neste capitulo serdo apresentadas as bases fisicas relativas a fluoroscopia, os processos de formacédo de imagens,
mecanismos de deteccao e controle de exposicdo. A principal funcdo da fluoroscopia é gerar imagens em tempo real para
avaliacdo de processos dinamicos a medida que eles ocorrem. Existem trés concepgdes de equipamentos que fazem uso

do principio de fluoroscopia, sendo eles o telecomandado, o arco cirrgico e o angidgrafo.

Historico
A fluoroscopia foi desenvolvida por Thomas A. Edison, em 1896, um ano ap6s a descoberta dos raios X por

Wilhelm Konrad Réentgen e, desde entdo, tem sido muito utilizado em procedimentos cirdrgicos e de diagndstico, pois

fornece um suporte dindmico e visual durante os procedimentos de imagem.

Nos primeiros equipamentos utilizados, a tela fluoroscopica ficava atrds do paciente, sendo segurada e manipulada
pelo médico, o qual ficava exposto ao feixe primério de raios X, pois ndo dispunha de qualquer protecdo. O médico usava
apenas um capuz, cobrindo-Ihe o rosto, com o objetivo de melhorar a visualizagdo da imagem fluoroscpica, evitando a
interferéncia da luz externa. O procedimento era executado em uma sala escura ja que uma imagem produzida desse modo
possui menos brilho que um objeto visto sob a luz do dia. A imagem obtida era gerada através do feixe de raios X que

passava pelo paciente e era detectado na tela fluorescente.

Mais tarde, passou-se a utilizar a tela presa a mesa, porém os medicos continuavam expostos ao feixe primario,
ja que continuavam permanecendo junto ao paciente durante o procedimento, sem qualquer protecdo. A partir do
conhecimento dos efeitos bioldgicos causados pela radiacdo ionizante, o equipamento de aquisicdo de imagens foi
modificado para a reducdo de exposicdo de radiacdo. A imagem fluoroscOpica era obtida pelos médicos através de
espelhos, fato este que os protegia do feixe primario. Este tipo de fluoroscopia com o passar dos anos foi sendo
gradualmente substituida pela fluoroscopia de imagem intensificada. Com a criag&o dos tubos intensificadores de imagem,
em 1948, as imagens passaram a ser vistas por meio de um monitor de televisdo, o que permite aos usuarios visualizar
com maior facilidade, além de evitar a exposi¢do ao feixe priméario. Na década de 70, uma iniciativa de um grupo de
pesquisa de Fisicos em Medicina da Universidade de Wisconsin e da Universidade do Arizona iniciaram,
independentemente, estudos sobre fluoroscopia digital. A ideia consistiu em substituir a cAmera de video por um CCD
(do inglés, charge-coupled device, dispositivo de carga acoplada). Isso evoluiu junto aos fabricantes da modalidade. A
melhoria mais recente ocorreu na década de 90, com os receptores de imagem de placa plana (flat detector), seguindo a

tendéncia da radiografia digital e fazendo uso de compostos de iodeto de césio (Csl)/amorfo e detectores de silicio.

A facilidade da era digital faz a atenc&o das pesquisas se voltarem aos critérios de seguranca do trabalhador e do

paciente, além do cuidado diferenciado quanto a qualidade da imagem diagndstica.
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BASES TECNOLOGICAS

Principio de Formacéo da Imagem

Os equipamentos de fluoroscopia sdo dotados de um tubo de raios X, normalmente localizado abaixo da mesa, e
um intensificador de imagens localizado acima, porém, em alguns destes equipamentos esta disposicdo é invertida. Os
tubos que fazem parte dos equipamentos de fluoroscopia sdo similares aos de radiografia, entretanto, existem algumas
particularidades importantes a serem salientadas. Na fluoroscopia, o tubo de raios X é projetado para operar por longos
periodos de tempo, funcionando com correntes que variam de 0,1 mA a 1000 mA. Em ambas as técnicas, o controle da
tensdo aplicada (kVp) depende da espessura (e densidade) da parte do corpo a ser radiografada, sendo que esse controle
€ mantido automaticamente.

A selecéo das caracteristicas do tubo emissor de radiagdo varia, dependendo da aplicacgdo clinica especifica. Para
sistemas de radiografia e fluoroscopia, temos um tamanho de ponto focal fino (0,3-0,6 mm). O foco grosso (1,0-1,2 mm)
é empregado quando altas correntes de tubo sdo necessarias para o registro de imagens. Existem casos especificos de
alguns equipamentos que trabalham com até trés focos. Para aplicagdes clinicas envolvendo angiografia e procedimentos
intervencionistas, caracteristicas adicionais do tubo de raios X tornam-se importantes. Devido aos requisitos de registro
de imagem (modo cine), os tubos precisam de um sistema de arrefecimento mais efetivo para dissipac¢do do calor gerado
em funcéo da alta carga transportavel utilizada. Para melhorar a dissipagdo de calor, pode ser usada a rotacéo do anodo
de alta velocidade, acima de 10.000 rpm. Além disso, um trocador de calor de agua ou 6leo com ventiladores de

resfriamento é comumente instalado.

As antigas telas fluoroscdpicas, bem como os tubos intensificadores de imagem, convertem a imagem dos raios
X em luz visivel. Entretanto, este Gltimo dispositivo o faz por intermédio de um complexo sistema eletrénico, que amplia

o sinal, e que é referido como intensificador de imagem.

Intensificacdo de Imagem

O tubo intensificador de imagem, ilustrado na Figura 1, tem seus componentes contidos em um invélucro de vidro
e metal, que assegura a resisténcia mecénica e onde é mantido vacuo. Este componente tem a funcéo de converter os raios
X de baixa intensidade, provenientes do paciente, em luz visivel de alta intensidade. O tubo intensificador de imagem
pode ter didmetro de 23 cm, os quais sdo utilizados para visualizacéo de regides menores como 0 coragao, até didmetro

de 57 cm, usados para cobrir grandes areas como o abdémen.

Figura 1: Tubo intensificador de imagem de alta resolucdo Fonte: Woobarst Physics of Radiology Ed. Boston 1993
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A radiacdo proveniente do tubo de raios X atravessa o paciente, passa pela grade antidifusora e incide sobre o tubo
intensificador. Quando isso ocorre, os fétons sdo transmitidos através da estrutura do tubo intensificador (tela de entrada),
incidindo no fésforo de entrada, geralmente composto por iodeto de césio (Csl) com uma espessura entre 200 a 400 um.
Os cristais de Csl sao distribuidos em forma de pequenas agulhas orientadas verticalmente ao campo de radia¢do, com
intuito de reduzir a dispersao do feixe de raios X e melhorar a resolugdo espacial. Ao interagir com o fosforo de entrada,
os raios X sdo convertidos em luz visivel em um processo similar ao que ocorre nas telas intensificadoras (écran) dos

sistemas tela filme em radiografia.

Os fotons de luz emitidos séo absorvidos pelo fotocatodo, que € uma fina camada adesiva transparente unida ao
fosforo de entrada, composta de césio e antimdnio (Figura 2). A incidéncia da luz emitida pelo fésforo de entrada no

fotocatodo faz com que este libere elétrons em quantidade proporcional a intensidade da luz incidente.

) Elétrons
Fotocdtodo \ o

Suporte —> &8 L

Protecdo/Vacuo ’] Emissdo de luz
3 através da agulha Csl
raios X

Figura 2: Diagrama da conversdo dos fotons de raios X em fétons de luz visivel e em elétrons, através da estrutura fosforo

de entrada-fotocatodo. Fonte: Bushberg, The Essential Physics of Medical Imaging.

Para acelerar os elétrons emitidos do fotocatodo em dire¢do ao anodo (positivo) junto ao fésforo de saida é aplicada
uma diferenca de potencial através do tubo intensificador, entre o fotocatodo do fésforo de entrada e o0 anodo do fdsforo

de saida, de aproximadamente 25.000 V.

O fosforo de saida € composto de cristais de sulfeto de zinco-cadmio (ZnCdS) de dimensBes menores dos que 0s
utilizados no fésforo de entrada (Csl), e &rea total também menor. Desta forma, além da superficie curva da extensa tela
de entrada do tubo intensificador, existem lentes de foco eletrostatico ao longo do comprimento desse tubo, de forma a
manter o padrao dos elétrons emitidos pelo fotocatodo concentrado no pequeno fésforo de saida. Neste processo, a energia
cinética dos elétrons é ampliada ao chegarem ao fosforo de saida. A interacéo entre os elétrons acelerados com o fésforo

de saida produz uma grande quantidade de fétons de luz (Figura 3).

A emissdo de luz no fosforo de saida tem um brilho milhes de vezes maior do que no fésforo de entrada. Isto,
ocorre em parte por causa de seu pequeno tamanho e em parte pela a energia adicional liberada aos elétrons acelerados

no tubo intensificador de imagem.
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Apbs o fosforo de saida, a luz (imagem Optica) ainda passa por uma lente para colimar a luz divergente do fosforo
de saida em um feixe quase paralelo que passard por um diafragma para restringir o campo de luz, e finalmente passara
através de outra lente responsavel por focalizar a imagem para o sistema de video ou CCD/CMOS. Na Figura 3 esta
representada a conversdo dos raios X em luz visivel, bem como seus componentes em um tubo intensificador de imagens.

Fasforo de Entrada Invalucro de vidro
I E— _____\f_acuu A Wideo ou
g Fosforo cch
Anodo (+)  deSaida
B —
- ’ Diafragma

Fotocatodo (-)

— .+ =
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—_— =
— = Lentes de foco
= eletrostatico
— =
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— =\ "/
— =\ —_—
—_— = H
— = N\ 1\
= - Protecio .
raios ¥ re ili o
metalica
I Tela de entrada
Grade antidifusora o Elétrons = Luz
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Figura 3: Diagrama de funcionamento de um tubo intensificador de imagem. Fonte: Bushberg

Visualiza¢éo da Imagem

Para a visualizacdo da imagem, é preciso que uma cadmera sensivel a luz, como um sistema de video ou sistema de
estado s6lido como CCD seja acoplado ao fosforo de saida do tubo intensificador de imagem. Entretanto, é importante
observar que a superficie sensivel dessa cdmera deve ter o0 mesmo tamanho do fésforo de saida ao qual sera conectado,
que varia, em geral, de 2,5 cm a 5 cm. A cdmera de video ou 0 CCD serve para converter o sinal luminoso em sinal

elétrico, que sera enviado para um ou mais monitores de televisdo (Figura 3).
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Figura 3: Visualizacdo da imagem e o monitor de televisdo. Fonte: Adaptado de WOLBARST
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Flat Panel Detector (FPD)

Os sistemas de fluoroscopia com receptor de imagem FPD (do inglés Flat Panel Detector, Detector em
Painel/Placa Plano) estdo em crescente maioria nos laboratorios de cateterismo. O sistema é composto de iodeto de césio
(Csl)/amorfo e detectores de silicio, similar aos sistemas utilizados em radiografia digital. O tamanho menor da cadeia de
imagem em sistemas com receptor de imagem FPD permite movimentos mais flexiveis durante os procedimentos. Além
disso, os sistemas FPD ndo requerem uma camera de video para produzir um sinal eletrdnico para 0 monitor. Por seu
desenho, o FPD produz um sinal eletr6nico digital, que representa a intensidade dos raios X que atingem cada elemento
detector no FPD de estado sélido. Além disso, todo o processo € digital, o que reduz o ruido da imagem causado por

componentes eletrénicos.

Sistemas de Geragéo e Controle de Intensidade (CAI)

Os sistemas em fluoroscopia dispdem de controle automatico de intensidade para fornecer uma intensidade de
sinal constante no receptor de imagem, independente da espessura/densidade do paciente, energia do tubo de raios X,
distancia ponto focal-receptor de imagem ou qualquer outro fator que ofereca variagdo na taxa de kerma que chega no
receptor de imagem. O controle automatico de intensidade, como denominado o controle automatico de exposi¢do em
fluoroscopia e radiologia intervencionista, pode fazer uso de um sensor especifico (Figura 3) para determinar os
parametros técnicos do equipamento para execucdo do procedimento - tipo fotodiodo ou um tubo fotomultiplicador ou,
mais comumente, o sinal da cdmera de video ou o préprio FPD. O ajuste automético dos parametros técnicos € baseado
em curvas de rendimento preestabelecidas para manter a relacdo sinal-ruido (SNR) da imagem constante quando possivel.
Nos atuais equipamentos 0 ajuste automatico ndo se limita ao kVp ou mA. Incluem filtragdo adicional de aluminio ou

cobre, largura de pulso, entre outros.

O projeto do gerador em equipamentos de fluoroscopia é semelhante ao dos geradores usados para radiografia,
porém com baixa corrente continua do tubo ou exposicao rapida pulsada. Os tipos de geradores que podem ser usados
para fluoroscopia incluem monofasico, trifasico e alta frequéncia. Para alguns geradores que fornecem exposi¢do

radiografica e fluoroscépica, a operacao trifasica pode ser usada para radiografia e operacdo monofésica para fluoroscopia.

Critérios que devem ser considerados ao selecionar um tipo de gerador para equipamento fluoroscépico incluem
tempo de exposicao e reprodutibilidade, tamanho do gerador e custo. Para sistemas com fluoroscopia pulsada ou aquisi¢do
em cine (gravagdo), um pulso de curta exposi¢do € essencial para minimizar o borramento da imagem em funcdo do
movimento da estrutura estudada. A reprodutibilidade da exposicdo € critica para sistemas fluoroscépicos com DSA (do
inglés Digital Subtraction Angiography, angiografia por subtracdo digital), pois diferengas na tensdo do tubo entre a

mascara e as imagens com contraste podem causar prejuizo na imagem de subtragdo.

Os geradores de alta frequéncia fornecem reprodutibilidade de exposicdo superior, além de serem mais compactos,
menor preco de compra e baixos custos de manutengdo. Como resultado, os geradores de alta frequéncia sdo mais
comercializados atualmente. O sistema CAI esté4 diretamente ligado ao gerador de raios X fluoroscépico, que atua para
manter a relagdo sinal-ruido geral da imagem em um nivel constante, obtido ajustando automaticamente as configuracdes

de kVp e mA conforme necessario para manter o nivel de exposicéo aos raios X na entrada do receptor de imagem.
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Sistemas de Colimacao

O colimador contém varios conjuntos de laminas radiopacas, compondo um obturador (Figura 4), que define a
forma do feixe de raios X. Dois conjuntos de ldminas estdo geralmente presentes dentro do colimador: redondo e
retangular. A iris (colimador redondo) conforma o feixe de raios X ao FOV (do inglés Field of View, campo de visdo ou
tamanho de campo), e as laminas retangulares podem ser adicionadas ao campo para reduzir ainda mais o campo irradiado
do feixe de raios X. O colimador possui um sistema para limitar automaticamente o campo irradiado a um valor ndo
superior ao FOV, em funcdo do modo de ampliacdo ou distancia entre a fonte e a imagem. No entanto, pode ser benéfico

para o operador colimar ainda mais o feixe para a area de interesse clinico.

A colimacdo reduz o volume de tecido exposto, resultando em reducgéo da radiagdo espalhada e melhor contraste
da imagem. Também contribui para o controle automatico de intensidade em regi6es de alto contraste, reduzindo o brilho
de regides de baixa atenuacdo, como perto da borda do corpo do paciente. Além disso, a restricdo dos raios X para a area
de interesse clinico reduzira a dose total do paciente, minimizando a exposi¢ao direta e a exposi¢do dispersa a 6rgaos

sensiveis que possam estar adjacentes ao feixe.

Figura 4: Imagem dos sistemas colimadores de angidgrafos. Fonte: O Autor (esquerda); RPOP IAEA (direita)

Tamanho de Campo (FOV) e Ampliacéo

Os sistemas de fluoroscopia oferecem a aquisicdo de imagens em multicampo, variando de 10 cm a mais de 40 cm
de diagonal ou didametro de FOV, dependendo da configuracdo do equipamento. Em um sistema com intensificador de
imagem tipico, podemos trabalhar com FOV de 17/23/31 cm.

O maior FOV disponivel em um equipamento esta relacionado ao tamanho fisico do fosforo de entrada (diametro)
ou FPD (diagonal). Ao alterar a operacdo de um equipamento de um FOV maior para um FOV menor, é perceptivel a
ampliacdo da imagem.
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Para sistemas com intensificador de imagem esta ampliacao é produzida aumentando as tensdes aplicadas as lentes
de foco eletrostatico do intensificador de imagem, resultando na focalizagdo dos elétrons acelerados do fosforo de entrada
em uma area menor e centralizada no fésforo de saida. Quanto mais ampliada é a imagem, menor é a area no fésforo de
entrada. Desta forma, poucos fotoelétrons incidem no fésforo de saida (Figura 5). O resultado é uma imagem mais escura.
Para manter a mesma intensidade, 0 mA do tubo de raios X sera aumentado pelo controle automatico de intensidade do
sistema, que elevara entdo a dose no paciente e a fluéncia de elétrons do intensificador de imagem. Para sistemas FPD,
os niveis de dose de radiacdo para o paciente poderiam ser potencialmente os mesmos para todos os FOVs, uma vez que
a eletronica do receptor de imagem ¢ totalmente digital. No entanto, a ampliacdo da area de superficie torna o ruido da
imagem mais aparente aos olhos do observador. Com isto, a maioria dos fornecedores de sistemas FPD aumenta a taxa

de dose no receptor de imagem conforme reduz o FOVS, para reduzir esse ruido da imagem.

Em ambos os sistemas, FDP ou intensificador de imagem, o colimador ajusta automaticamente o tamanho da area
irradiada ao FOV, considerando ainda as possiveis alteracdes na distancia entre a fonte e o receptor de imagem (em inglés
source-to-image-receptor-distance, SID). J& a colimacdo dentro do FOV ativo é funcdo do operador durante os

procedimentos/exames.

Aumento da
—

——
— - ~ '
ensdo aplicada
«<— naslentes de
foco eletrostatico
'. fluéncia dos raios X _

Ajuste dos
= oy Colimadores = =
; e
Sem Ampliagao Com Ampliagdo

Figura 5: Modos sem ampliacdo (esquerda) e com ampliacéo (direita). Fonte: Bushberg.

Um FOV maior é apropriado para estudos diagnosticos do sistema digestivo e urinario (regido abdominal), bem
como para procedimentos endovasculares (abdominal ou membros inferiores). Para procedimentos em cardiologia
intervencionista ja é comum o uso de FOV até 23 cm, uma vez que a regido de interesse (coracdo) é menor e possibilita

maior mobilidade do arco para incidéncias obliquas ou quando é utilizado sistemas biplanos.
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Filtros

A maioria dos sistemas de fluoroscopia usados para angiografia e aplica¢@es de intervencao também contém filtros
de equalizagdo. Esses filtros, também chamados de filtros de contornos ou de cunha, sdo laminas parcialmente
radioluscentes usadas para fornecer maior ajuste de feixes além da colimacdo. Os filtros de equalizagdo reduzem o brilho
da radiacdo ndo atenuada perto da borda do paciente e igualam a exposicdo da luz a cdmera de video ou CCD. Como
resultado, eles melhoram a operacgéo do sistema de controle automatico de intensidade. Os filtros de contorno sdo feitos
de folhas de chumbo-borracha ou de acrilico. As bordas das laminas podem ser retas ou moldadas para se adaptarem as

partes anatdmicas. O material de filtracdo é adicionado para atenuar os raios X de baixa energia do feixe.

Figura 6: Filtro de equalizagdo em cunha na saida do colimador de um angiografo (esquerda). Imagem sem uso de filtro

de equalizacdo (centro). Imagem com uso de filtro de equalizacdo (direita). Fonte: RPOP IAEA

Os raios X de baixa energia sdo absorvidos no tecido do paciente sem serem transmitidos ao receptor de imagem,
ndo contribuindo na formacdo da imagem e somente aumentando a dose do paciente. Para atenuar a radiacdo que néo
contribuird com a formacéo da imagem é utilizada a filtragdo adicional. O aluminio e o cobre séo os materiais de filtragdo
adicional mais comumente utilizados. O uso de material de filtracdo adicional de cobre tornou-se prevalente em sistemas

de fluoroscopia usados para procedimentos de alta dose, como angiografia e aplicagdes intervencionistas.

Grades Antidifusoras

As grades antidifusoras sdo usadas para melhorar o contraste da imagem, reduzindo os raios X espalhados que
atingem o receptor de imagem. No entanto, o uso de grades requer um aumento na exposicao a radiagdo. As razdes de
grade para fluoroscopia variam de 6: 1 a 10: 1, que é geralmente menor do que as propor¢des comuns da grade em
radiografia (8: 1 a 16: 1). Para fluoroscopia, a remocao da grade pode ser desejavel para reduzir a dose do paciente quando
a quantidade de dispersdo produzida é baixa. A perda de contraste da imagem serd minima quando o tamanho de campo
for reduzido ou o paciente ou parte do corpo examinada for pequena, podendo ser bastante aplicado a pediatria. Além
disso, uma grade nao é necessaria se um grande espaco de ar entre o paciente e o intensificador de imagem for necessario
para ampliacdo geométrica, acesso ao paciente ou acesso a dispositivos intervencionistas. Com a grade removida, a
exposicdo do paciente pode ser reduzida em cerca de 50%. Embora alguns sistemas de fluoroscopia permitam a facil

remocdo da grade, a retirada da grade pode ndo ser simples ou mesmo impossivel.
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Modos de Operacdo

O controle por computadores dos geradores de raios X mais modernos trouxe grandes vantagens e flexibilidade

para os sistemas de fluoroscopia, que podem trabalhar em diferentes modos de operagéo.

Fluoroscopia Continua: O modo continuo é o mais simples dos modos de operacéo e bastante utilizado em sistemas com
intensificador de imagem. O feixe de raios X é acionado continuamente e a cAmera de video captura imagens a uma taxa
de 25 a 30 quadros/s, de modo que cada quadro € exibido por 40 ou 33 ms (1/25 ou 1/30 s). Uma das desvantagens deste

sistema é que qualquer movimento que ocorra do objeto imageado pode desfocar/borrar a imagem fluoroscépica.

Fluoroscopia Pulsada: No modo de fluoroscopia pulsada o gerador de raios X produz pulsos curtos de radiagdo por
segundo. Com isso, 0 tempo de raios X acionado passa de 33 ms para um intervalo entre 3 a 10 m, reduzindo o borramento
da imagem e a exposicéo do paciente a radiacdo. Em procedimentos em que o movimento da regido anatdmica ou 6rgédo
a ser imageado é significativo, como angiografia da cardtida, a fluoroscopia pulsada oferece melhor qualidade de imagem
reduzindo o artefato de movimento do 6rgdo. Porém, baixas taxas de quadros podem ser prejudiciais para 6rgdos em
movimento muito rapido, como em cardiologia intervencionista pediatrica. E preciso atencéo a cada caso desta aplicag&o.
Os equipamentos de fluoroscopia atuais podem oferecer taxas de quadros selecionaveis em 30, 15, 7,5, 3,75 até 0,5

quadros por segundo.

Cine ou Aquisi¢do Digital: Este modo refere-se a operacdo do equipamento no qual gera-se imagens de alta qualidade
para serem gravadas para posterior avaliacdo. A alta qualidade é garantida com o aumento dos pardmetros técnicos e,
portanto, o aumento da dose. Enquanto em modo fluoroscopia a corrente pode ser de 80 a 100 mA, em modo cine essa
corrente pode alcancar 800 mA, por exemplo. Os equipamentos modernos oferecem a gravacao de imagens também em

modo fluoroscopia, o que possibilita a otimizacdo da dose nos procedimentos intervencionistas.

CONFIGURACAO DOS EQUIPAMENTOS DE FLUOROSCOPIA

O equipamento de fluoroscopia evoluiu ao longo dos anos para se tornar mais adaptado para diferentes aplicacbes
clinicas. As configuracGes basicas incluem mesas de radiografia / fluoroscopia (R/F) com um tubo de raios X sob ou
sobre a mesma e arco-C fixo, arco-C mével e mini arco-C. Cada configuracdo inclui os componentes basicos da cadeia

de imagem fluoroscopica analisados acima, com algumas varia¢@es que abordaremos na sequéncia.

Unidade Radiografia e Fluoroscopia com Tubo de Raios X Sob a Mesa

E utilizado para uma ampla gama de procedimentos diagnosticos e intervencionistas, incluindo procedimentos
gastrointestinais, geniturinario, artroplastia, mielografia e implantacdo de dispositivos diversos. O tubo de raios X e 0
colimador sdo montados abaixo da mesa com o tubo intensificador de imagem montado acima da mesa, em um sistema
que pode ser deslocado sobre o paciente. Além da corrente de imagem fluoroscopica padréo, os sistemas R/F incluem um
tubo de raio X que pode ser usado para radiografias regulares com um bucky incorporado na mesa. Outras caracteristicas

comuns incluem uma mesa basculante e dispositivos de gravacdo de imagens (modo cine).
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Figura 7: Equipamento de fluoroscopia com tubo de raios X sob a mesa de exames.

Fonte: General Eletric Healthcare

Unidade Radiografia e Fluoroscopia com Tubo de Raios X Sobre a Mesa

As aplicagdes clinicas deste sistema sdo semelhantes as dos sistemas R/F de tubo de raios X abaixo da mesa, com
alguma flexibilidade adicional. A radiografia pode ser realizada com o mesmo tubo de raios X e um bucky incorporado

na mesa. O tubo de raios X pode ser inclinado para adquirir proje¢des anguladas (Figura 8).

As configuracBes do tubo acima da mesa resultam em aumento da exposicao a radiagdo para a equipe em sala de
procedimentos, em comparag¢do com o0s sistemas de tubos sob a mesa, uma vez que a radiagao dispersa do paciente é mais
concentrada na direcdo do tubo de raios X. Alguns sistemas de tubo sobre a mesa também séo equipados para operacao

remota (telecomandada), de modo que o operador possa realizar o exame por tras de uma barreira fisica.

pHILIPS

‘b)

Figura 8: a) Equipamento de fluoroscopia com tubo de raios x sobre a mesa b) Comando para opera¢do remota

(telecomandado). Fonte: Philips Healthcare
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Equipamentos de Cinefluoroscopia (Angidgrafos)

Os sistemas com arco-C fixo permitem a angulagdo da cadeia de imagem fluoroscopica sobre o paciente em todas
as diregOes. Devido a sua flexibilidade, a configuragdo do brago C foi incorporada em vérios tipos diferentes de sistemas
de fluoroscopia. A Figura 9 é um exemplo de uma unidade fixa de braco C montada a partir do teto. Modelos montados
no piso também estdo disponiveis. O sistema inclui uma mesa de procedimentos com tampo flutuante, que permite ao

operador mover o paciente com facilidade enquanto o arco cirtrgico permanece fixo.

Aplicacbes comuns para unidades fixas de arco-C incluem procedimentos cardiacos, periféricos e
neuroangiogréaficos e intervencionistas. Varios dispositivos de registro de imagem podem ser incorporados, incluindo

aquisicdo de imagem por subtracdo digital.

Figura 9: Equipamento de cinefluoroscopia (Angiografia). Fonte: Philips Healthcare

Sistemas de fluoroscopia com dois arcos-C também estdo disponiveis. Os sistemas biplanos sdo usados
principalmente para salas dedicadas de procedimentos intervencionistas em cardiologia ou neurologia. Usando duas
cadeias de imagem separadas, é possivel visualizar projecdes frontais e laterais do paciente. Além disso, 0s sistemas
biplanos permitem o registro em duas proje¢fes durante uma Unica injecdo de meio de contraste iodado, o que €é
particularmente importante para pacientes pediatricos para os quais o volume de meio de contraste permitido é limitado.

Os sistemas sdo capazes de movimentar-se individualmente ou simultaneamente (Figura 10).

Figura 10: Equipamento de fluoroscopia com dois arcos-C (biplanos). Fonte: Siemens Healthineers
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Unidade de Arco-C Mével

Unidades moveis de arco-C fornecem imagens fluoroscopicas para procedimentos cirlrgicos ortopédicos e
vasculares, além da colocagdo de dispositivos como marca-passos, cateteres entre outros dispositivos. Alguns sistemas
moveis de arco-C também sdo configurados para procedimentos angiograficos e intervencionistas, com alta taxa de
exposicao e recursos de imagem de DSA. Como visto na Figura 11, as unidades de arco -C movel oferecem um design

compacto, angulacdo da cadeia de imagem e registro de imagem por filme ou aquisicdo de imagem digital.

Figura 11: Equipamento de fluoroscopia mével. Fonte: Siemens Healthineers.

As unidades moveis de fluoroscopia também foram configuradas com pequenos intensificadores de imagem, com
10 a 15 cm de didmetro. Esses minis sistemas de arco-C sdo projetados para obter a imagem de extremidades do corpo,

para as quais sdo necessarios apenas baixos niveis de exposicao.

Consideracdes de Dosimetria em Fluoroscopia e Radiologia Intervencionista

Tempo de Exposi¢do: O tempo de exposicdo (tempo de fluoroscopia) € comumente utilizado como um indicador de dose
do paciente em fluoroscopia, ja que é uma funcdo amplamente disponivel nestes equipamentos. No entanto, est longe de
ser ideal, j& que pode ndo considerar grandes contribuintes para a dose do paciente, incluindo o tempo de registro de
imagens digitais (modo cine). O tempo de exposic¢do para aquisi¢do digital de imagens em muitos equipamentos ndo é

incluido no tempo total de exposigdo.

Produto kerma-area (PKA): O PKA representa o produto da dose (em mGy, pGy, cGy ou Gy) no centro de um
determinado plano do feixe de raios X (por exemplo, a superficie do paciente) multiplicado pela area do campo de raios
X naguele plano (em cm? ou m?). O PKA pode ser aferido diretamente, por um medidor de radiacdo especifico instalado
na saida do tubo de raios X, ou pode ser calculado a partir de parametros operacionais conhecidos. A unidade de PKA é
Gy.cm?, podendo ser encontrado equipamentos com puGy.m? ou cGy.cm? e outras variagdes. Esta grandeza fornece um
bom indice para estimar o risco estocastico, mas ndo é diretamente Gtil para estimar reacdes teciduais. A lesdo da pele
esta relacionada com a dose maxima na pele (Peak Skin Dose - PSD). Ndo ha atualmente um método para medir ou

estimar o PSD em tempo real.
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O PKA néo depende da distancia do plano de medicdo da fonte de raios X porque a dose diminui de acordo com
a lei do inverso do quadrado da distancia e a area do campo irradiado aumenta com o quadrado da distancia. Isso mantém

o valor do PKA constante a qualquer distancia da fonte de raios X.

Kerma no Ponto de Referéncia de Intervencionista: O K, ou dose acumulada refere-se ao kerma no ar acumulado no
ponto de referéncia intervencionista durante todo o procedimento com uso de fluoroscopia. O ponto de referéncia
intervencionista localiza-se a 15 cm abaixo do isocentro do sistema tubo de raios X e receptor de imagem (em direcdo ao
ponto focal do tubo de raios X)8. O K, é a grandeza que melhor correlaciona a dose na pele do paciente em
procedimentos guiados por fluoroscopia, ja que todas as contribuicdes para a dose na pele (isto €, fluoroscopia e o registro

da imagem) estdo incluidas no K.

Otimizagdo em Fluoroscopia e Radiologia Intervencionista

Os procedimentos com uso de fluoroscopia, assim como os demais métodos que fazem uso de raios X, devem ser
planejados de forma a gerar a minima exposi¢do possivel tanto do paciente como da equipe de trabalho (principio da
otimizacdo). A formacéo dos profissionais envolvidos nos procedimentos de radiologia intervencionista deve contemplar
aspectos de protecdo radiolégica. Além disso, os equipamentos emissores de radiacdo ionizante devem ser submetidos a
programas de garantia da qualidade que possibilitem a melhoria continua dos processos e a reducdo da exposicdo as

radiacdes ionizantes a niveis tdo baixos quanto possivel, minimizando os riscos para o paciente e a equipe médica.

Os quadros abaixo descrevem as recomendacdes da Agéncia Internacional de Energia Atdmica (do inglés
International Atomic Energy Agency, IAEA), sobre protecdo radioldgica aplicaveis a radiologia intervencionista, para a

equipe de trabalho e pacientes.

Quadro 1: Dez recomendacdes para protecdo de pacientes em fluoroscopia. Fonte: AIEA

DEZ RECOMENDAGCOES PARA PROTECAO DE PACIENTES EM FLUOROSCOPIA

. Maximizar, na medida do possivel, a distancia entre o tubo de raios X e o paciente;
. Minimizar a distancia entre o paciente e o intensificador de imagem;
. Minimizar o tempo de fluoroscopia. Arquivar os dados de tempo de fluoroscopia, Kar € PKA para cada paciente;

. Usar fluoroscopia pulsada com a menor quantidade de pulsos possivel para obter imagens com qualidade aceitavel,

g B~ W N -

. Evitar expor a mesma regido da pele nas diferentes projecGes. Mude o ponto de entrada do feixe, girando o tubo em
torno do paciente;

. Pacientes com maior espessura tecidual requerem aumento da Ka,;

. Projeces obliguas também aumentam a K. Note que o aumento da Ka, eleva a probabilidade de dano na pele;

. Evitar o uso da amplia¢do. Diminuindo o campo visual para um fator 2, a dose é aumentada em um fator 4;

© 00 N o

. Minimizar o nimero de quadros e 0 nimero de séries a um nivel clinicamente aceitavel. Evitar usar o modo de aquisi¢do
se é possivel usar a fluoroscopia;

10. Usar colimacéo. Colimar o feixe de raios X na &rea de interesse.
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Quadro 2: Dez recomendacdes para a protecdo da equipe de trabalho em fluoroscopia. Fonte AIEA

DEZ RECOMENDAGOES PARA A PROTECAO DA EQUIPE DE TRABALHO EM FLUOROSCOPIA

1. Usar dispositivos de protecdo. Sdo recomendados aventais plumbiferos de 2 pecas para distribuir o peso. Com
0,25 mm de chumbo, a sobreposi¢do na parte da frente sera 0,5 mm e de 0,25 mm na parte de tras. (Representa

mais de 90% de protecdo). Faca uso de 6culos plumbiferos com protecéo lateral e protetor de tiredide;

2. Lembre-se dos principios tempo-distancia-blindagem: minimize o tempo, maximize a distancia o quanto seja

possivel clinicamente, e use a blindagem;

3. Usar os biombos de teto, as blindagens laterais e os saiotes plumbiferos abaixo da mesa. Eles proporcionam

uma reducdo da radiagéo espalhada em mais de 90%;

4. Mantenha suas maos fora do feixe primario de raios X em todo momento, a menos que seja estritamente
necessario. As mdos no campo do feixe priméario aumentard os parametros de exposi¢do (kV,mA) e a dose

ocupacional do paciente;

5. Somente 1 a 5% da radiacdo que incide na entrada do paciente vai para o detector de imagem. Portanto,

permanecer do lado oposto ao tubo de raios X pois menos que 1 a 5% da radiacdo incidente atinge este ponto;

6. Mantenha o tubo de raios X abaixo da mesa, e ndo sobre ela. Desta maneira a equipe do procedimento recebera

menor quantidade de radiacdo espalhada;

7. Usar dosimetro pessoal, conforme orientacdo do supervisor de protecdo radioldgica da instituicdo. Sao Uteis

0s sistemas de dosimetria pessoal em tempo real;
8. Atualize periodicamente seus conhecimentos em protec¢do radiolégica;
9. Exponha suas ddvidas sobre radioprotecdo aos supervisores de protecdo radiolégica;
10. Lembre:
- O controle de qualidade dos equipamentos de fluoroscopia permite trabalhar de forma segura;

- Conheca seu equipamento. Utilizar as caracteristicas do equipamento de maneira apropriada ajuda a

reduzir a dose ao paciente e a equipe;

- Use bombas injetoras de meio de contraste automaticas.
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Quadro 3: Dez recomendacdes para protecdo de pacientes em procedimentos de intervencdo em Pediatria. Fonte AIEA

DEZ RECOMENDACOES PARA PROTECAO DE PACIENTES
EM PROCEDIMENTOS DE INTERVENCAO EM PEDIATRIA
1. N&o esquecer:
- Os érgdos das criangas sdo mais sensiveis a radiacédo do que os dos adultos;
- As criancas tém um tempo de vida maior para os efeitos das radiacdes se manifestarem;
2. Discutir com os pais antes do exame:
- Exames radiol6gicos anteriores a que as criangas foram submetidas;
- Preocupacdes relativamente a seguranca radioldgica;

3. Aumentar o conhecimento das equipes de saude atraveés do uso de checklists e procedimentos de
seguranca;

4. Planejar os procedimentos detalhadamente e com antecedéncia para evitar exposicdes repetidas e
procedimentos inadequados;

5. Proteger a tire6ide, mama, olhos e gbnadas dos pacientes sempre que possivel;
6. Utilizar técnicas otimizadas:

- Diminuir o nimero de imagens adquiridas (frames/s ou quadros/s). Diminuir de 7,5 para 3 pulsos
por segundo sempre que possivel;

- Remover a grade antidifusora do equipamento em criancas com menos de 20 kg. Utilizar

preferencialmente a técnica de air-gap (maior distancia do receptor de imagem);
- Minimizar o tempo de exposi¢éo;
- Minimizar a sobreposicdo do campo irradiado em aquisicGes repetidas;
- Utilizar a menor colimag&o possivel para o procedimento;

7. Utilizar preferencialmente a técnica de registro e envio da ultima imagem adquirida (“last image hold”)

em vez de exposicGes adicionais, quando for apropriado;

8. Aumentar a distancia entre o paciente e o tubo de raios X e diminuir a distancia entre o paciente e 0

receptor de imagem, sempre que possivel;
9. Utilizar sistemas de registro e reducdo de dose dos equipamentos;

10. Apos o procedimento, verificar e registrar a dose de radiag&o.
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Reacgdo Tecidual em Pacientes em Procedimentos de Radiologia Intervencionista

Mesmo em servigos qualificados, com politica de melhoria continua de processos, podem ocorrer eventualmente
doses elevadas em procedimentos de intervencdo. Nestes casos, incluem-se as seguintes situagfes: Casos clinicos
complexos, que podem ser exigidos uma hora ou mais de exposicdo de fluoroscopia; Regido anatdmica do paciente a ser
avaliada ser muito espessa ou com densidade significativa; Necessidade de imagens de alta qualidade e baixo ruido;
Operador do equipamento ndo possui treinamento para aplicacdo e/ou treinamento em protecédo radioldgica; Equipamento
emissor de radiacdo sem controle de qualidade ou ndo otimizado (ajustado para trabalhar em menor dose possivel para o
diagndstico). Em 2006, Rehani e Ortiz-Lopez relataram que a cada seis semanas um caso de paciente com lesdo de pele
radioinduzida em procedimentos de radiologia intervencionista ingressa nos tribunais dos Estados Unidos. Em atencg&o a
esta situacdo, o Food and Drug Administration (FDA) publicou um documento para direcionar a atencéo para lesdes na
pele resultantes de intervengdes radioldgicas complexas e meios para minimizar ou prevenir tais lesdes. Neste mesmo
sentido, a Agéncia Internacional de Energia Atdmica (IAEA) formatou informagdes sobre os riscos em procedimentos de
intervencdo (acessivel em https://rpop.iaea.org/SAFRAD/About.aspx), bem como fornece material de treinamento com
orientacdo para intervencionistas (acessivel em https://www.iaea.org/resources/rpop/health-professionals/interventional-
procedures). De forma geral, recomenda-se fortemente a observacéo e registro em prontuério dos descritores de dose —
tempo, PKA e K, — ao final de todo procedimento que o paciente é submetido. Pacientes que recebem uma exposicao a
radiacdo ionizante significativa devem ser acompanhados por até seis semanas ap6s o procedimento. Considera-se uma
exposicdo significativa um valor limiar o qual pode desencadear acGes adicionais de gerenciamento de dose. Para
procedimentos de radiologia intervencionista em adultos, uma dose de radiac&o significativa é qualquer um dos descritos
na Tabela 1.

Tabela 1: Nivel de Acdo (Gatilho) para acompanhamento de paciente em radiologia intervencionista: Fonte: AIEA*

Grandeza Nivel de Acéo )
. ) Descricdo
(Sigla) (Unidade)
A dose maxima na pele (do inglés Peak Skin Dose,PSD) é o melhor
Dose Maxima indicador de uma potencial reagdo tecidual. Para sistemas que ndo
na Pele 3Gy exibem essa métrica, os outros niveis de agéo devem ser usados. Para
(Dskinmax) sistemas de fluoroscopia que relatam o PSD em mGy, o valor exibido

deve ser dividido por 1.000 para converter em Gy

Kerma no Ar de
Referéncia (Ka,r) 5 Gy

Para sistemas de fluoroscopia que relatam kerma no ar em mGy, o

valor exibido deve ser dividido por 1.000 para converter em Gy
(Dose Acumulada)

O tempo de fluoroscopia por si sé ndo € um bom indicador para a dose
Tempo de ) . - .
60 min na pele e deve ser registrado como um fator adicional junto com as

Fluoroscopia o .
métricas de dose acima
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Grandeza Nivel de Acéo )
. . Descricdo
(Sigla) (Unidade)
Para sistemas de fluoroscopia que relatam produto de area de kerma
Produto Kerma-Area usando unidades diferentes, os seguintes fatores devem ser aplicados
(Produto Dose-Area) 500 Gy.cm? para converter em Gy.cm2: Se exibido em cGy.cm? ou uGy.m?, deve
(PKA) dividir o valor exibido por 100. Se exibido em mGy.cm?, deve dividir
o valor exibido por 1.000.

) ) ) o Idealmente, deve-se levar em conta todos o0s procedimentos
Multiplos procedimentos intervencionistas | . L. . . . .
intervencionistas guiados por fluoroscopia realizados no paciente,

uiados por fluoroscopia em 1 més . S .
g P P independentemente da instituicdo médica em que foram realizados

* Fonte: Tabela traduzida de “Triger Levels for Follow-up of Patients to Detect Clinically Relevant Tissue Reactions
(update 2022)” da IAEA, disponivel em https://www.iaea.org/sites/default/files/22/02/iaea_trigger levels 2022 pdf

Né&o significa que uma dose inferior ao nivel de agéo descrito no quadro acima seja segura ou que uma dose acima
deste cause sempre uma lesdo. Os niveis de acdo sdo somente um indicador para sinalizar a necessidade de um

acompanhamento do paciente com relagéo ao risco do efeito deterministico.
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CAPITULO IV - BASES FISICAS E TECNOLOGICAS APLICADAS A MAMOGRAFIA

Introducéo

Neste capitulo serdo abordas as bases fisicas aplicada a mamografia, a fim de fornecer subsidios para a
compreensdo de suas bases tecnoldgicas. Serdo apresentadas as caracteristicas dos tubos de raios X, espectro das
radiacdes, combinagdes alvo/filtro, controle de exposi¢do automatico, compresséo, grades e técnicas de ampliagdo. Para
a compreensdo das bases tecnoldgicas serdo elencadas as questdes dos tipos de detectores analdgicos e digitais.
Recomenda-se aos estudantes uma prévia leitura dos capitulos 1 e 2, a fim de fornecer subsidios para o entendimento dos

aspectos de deteccdo da radiacdo caracteristica para a formagdo da imagem analdgica e digital.

Caracteristicas do Tecido Mamario

Detectar pequenas calcificagdes na mama é importante pois microcalcificacdes sdo em alguns casos, marcadores
precoces de cancer de mama. As diferencas de atenuacao entre os tecidos normais e a presenca de microcalcificacdes,
exige o uso de equipamentos de raios X projetados especificamente para otimizar a deteccdo do cancer de mama. As
diferencas de atenuacgdo entre tecido normal e o cancer sdo extremamente pequenas (Figura 1a). O pardmetro de contraste
da imagem é maior para menores faixas de energia dos fotons de raios X, em comparacao as energias superiores a 30 keV
(Figura 1b). Os raios X de menores energias fornecem uma melhor atenuacdo diferencial entre os tecidos, no entanto, a
alta absorcdo resulta em doses de radiagdo mais elevadas e longos tempos de exposicéo.

0.09 T
0.08 1 1.0r Infiltrating ductal carcinoma
— — =5 mm Tumour - .
— — Fibroglandular tissue
0.07 1 0.2 mm Calcification ibrog mf ular tissue
= S I S . O Adipose tissue
T 0.06 1
‘g ~
g 0.05 £
o 0.04 1 =
:g
2 0.03 1
0.02 1
0.01
0.00 —r ~— — — 0.1 .
0 10 20 30 40 50 10 100
3 Energy (keV
Energy (keV) a) ay { ) b)

Figura 1: a) Atenuacdo dos tecidos mamarios em funcdo da energia; b) Dependéncia do contraste com a energia dos
Raios-X Observe que para um carcinoma ductal em relacdo ao o tecido glandular tanto o coeficiente de atenuacdo como
o contraste declinam rapidamente com aumento da energia com respostas muito similares aos tecidos sadios. Fonte: IAEA

- Diagnostic radiology physics.
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Equipamento de Mamografia

A unidade de mamografia consiste em um tubo de raios X e um receptor de imagem montado em lados opostos de
um conjunto mecanico. Como a mama deve ser fotografada de diferentes aspectos, o conjunto pode ser girado em torno
de um eixo horizontal, conforme mostrado na Figura 2. Para acomodar pacientes de diferentes alturas, a elevacdo do

conjunto pode ser ajustada.

Painel
de comando

Tubo de Raios-X, Colimadores, Filtros

Sistema de compressdo
(bandeja e compressor)

Bucky (suporte para mama) — ——py

Grade

Receptor de imagens

Controle automatico
de exposicdo (CAE)

Figura 2: Esquema dos principais componentes de um mamaégrafo. Fonte: IAEA, Diagnostic radiology physics.

BASES FISICAS

Tubo de Raios X

O tubo de raios X dedicado a mamografia opera com tensdo de operacdo abaixo de 40 kV. O gerador permite o
ajuste da corrente de filamento (mA) e o tempo de exposicdo. A saida da janela do tubo é introduzida uma lamina de
Berilio (Be), que apresenta baixo nimero atdbmico (Z = 4) e a fina espessura da janela de 0,5 a 1mm, e desta forma permitir

a transmisséo dos fétons, barrando apenas os de menor energia abaixo de 5keV (quilo elétron-volt).

Os tubos tém anodos rotativos, com angulos anddicos que variam 16 a 0 graus, dependendo do fabricante com
uma distancia do receptor fonte-imagem (SID) de cerca de 65 cm. Para alcancar cobertura de campo adequada no lado
anterior do campo, o tubo de deve ser fisicamente inclinado. O angulo efetivo do anodo € de pelo menos 22° para a
cobertura da area de campo de 24 x 30 cm. A intensidade dos raios X emitidos a partir do ponto focal varia dentro do
feixe, com a maior intensidade no lado do catodo do campo projetado e menor intensidade no lado do &nodo, uma
consequéncia de um efeito chamado Efeito anddico (Heel Efect). Para uma melhor uniformidade da radiacdo transmitidas
através da mama, o tubo de raios X a a orientacdo do posicionamento do catodo € sobre a parede toréacica do paciente e 0

anodo sobre a porcao anterior do mamilo.
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Alvos

A corrente do filamento para o ponto focal grosso (0,3 mm) é tipicamente limitada a 100 mA. Para o ponto focal
fino (0,1 mm), a fim de para ndo superaquecer os alvos Molibdénio (Mo) ou Rodio (Rh) devido as pequenas areas de
interacdo emprega-se correntes 25 mA. No caso de equipamentos com tubos com anodos de tungsténio (W) é possivel
utilizar correntes de filamentos além de 200 mA para o foco grosso e 50 mA no caso de foco fino. A vantagem do alvo
de W é devido a um ponto de fusdo mais alto em comparacdo com anodos Mo e Rh. Os tamanhos nominais do ponto
focal de 0,3 a 0,4 mm para mamografias de contato contra a grade e o receptor de imagem e 0,10 a 0,15 mm para ampliacéo
imagem. Nestes casos da mama comprimida contra um suporte de ampliacdo, que suporta a mama a uma distancia do

receptor de imagem para fornecer ampliacdo de imagem geométrica.

Os equipamentos podem produzir um espectro de raios X com picos caracteristicos da camada k, com energias de
17,5 e 19,6 keV para alvos de Mo. No caso de alvos com o elemento Rh os picos de energia sdo de 20,2 e 22,7 keV. Os
alvos de W produzem uma grande fragdo de raios X caracteristicos da camada | indesejados, com energias entre 8 e 10
keV. A Figura 3 mostra uma a contribuicdo das radiacdes de freamento (Breemstralung), caracteristicas e as compostas

por espectros de um tubo de raios X com um alvo Mo e operado por janela a 30 kKV.

Molybdenum target Bremsstrahiung
30 kvp M
L
K
_ 1 1 1 1 1
l[ AV .|_ , r". Energy (keV)
| VAN
|
f Characteristic
'
Binding Energy
K =20 keV
L =25keV M e
M= 0.4 keV o1 2030
L - Energy (keV)
Composite
o
+ -
high dose
/wtrast
1 1 1 1 1
0 10 20 30
Energy (keV)

Figura 3: Os espectros de raios X utilizados em mamografia Fonte: Jerrold Bushberg

Filtros

A filtracdo adicional remove os fétons de menor e maior energia, transmitindo em grande parte as energias
desejadas para a detec¢do. 1sso é realizado usando elementos de absorcao para camada k entre 20 e 27 keV. Os elementos
que possuem essas energias de ligacdo camada k incluem Mo, Rh e Ag, os quais sdo moldados em folhas muito finas, da

ordem de micrometros, e uniformes para serem usadas como filtros adicionais a saida do tubo.
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Um tubo de raios X de anodo de molibdénio é comumente empregado com um filtro de Molibdénio com 30 a 35
um de espessura. Este filtro atua como uma janela de energia proporcionando maior atenuacdo dos raios X tanto em
baixas energias quanto acima da borda de absorcéo de K a 20 keV, enquanto permite que os raios X caracteristicos do
molibdénio do alvo e os raios X de energia similar produzidos por Bremsstrahlung passem pelo filtro com eficiéncia
relativamente alta.

Embora os espectros de Molibdénio sejam relativamente adequados para a imagem de uma mama de atenuacao
média, energias ligeiramente mais altas sdo desejaveis para imagens de mamas espessas e densas. Como o espectro alvo
de molibdénio é tdo fortemente influenciado pelos raios X caracteristicos, um aumento na voltagem do tubo por si s6 ndo
altera substancialmente a forma do espectro (Figura 4 a). A energia média do feixe pode ser aumentada, no entanto,
empregando filtros de nimero atbmico mais alto que o molibdénio. Por exemplo, o Rodio (nimero atdmico 45) tem uma
borda de absorcdo de K a 23 keV, proporcionando forte atenuagéo tanto para raios X acima dessa energia quanto para
aqueles com energias substancialmente mais baixas. Usado com um tubo de raios X alvo de molibdénio e kV ligeiramente
aumentados, fornece um espectro com penetracdo aumentada (dose reduzida) em comparagdo com o0 Mo/Mo combinacdo.
Um espectro de raios X Mo/Rh é ilustrado na (Figura 4 b). Melhoria adicional no desempenho de imagem pode ser obtida
ajustando a energia espectral efetiva usando outros materiais alvo em combinacdo com filtros de borda K apropriados.
Um exemplo € o uso de um tubo de raios X que incorpora um alvo de Rédio. Um filtro de R6dio de 25-35 um de espessura
é usado com este material alvo. A Figura 4 c) ilustra o espectro produzido com um alvo Rh e um filtro Rh. Da mesma
forma, particularmente para mamografia digital, filtracdo K edge de espectros de Tungsténio pode ser usado com
vantagem na falta de pronunciada K picos caracteristicos fornecem flexibilidade na modelagem espectral com filtros,
ilustrado na Figura 4 d). Normalmente, os filtros compostos de aluminio, rédio ou prata sdo usados para moldar o espectro
de Tungsténio.
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Figura 5: Exemplos de espectros de raios-X para mamografia Fonte: IAEA -Diagnostic radiology physics
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Combinacéo Alvo Filtro

E importante ressaltar que as energias caracteristicas dos raios X produzidos pelo alvo Mo ocorrem na menor

atenuacéo do filtro nesta faixa de energia. As combinac6es de alvos e filtros atualmente utilizados séo:

Tabela 1: Exemplos de espessuras de filtros adicionais comercializados em equipamentos de mamografia.

Alvo Filtro Espessura (mm)
Mo Mo 0,030
Rh Rh 0,025
W Rh 0,05
W Ag 0,05
W Al 0,7

BASES TECNOLOGICAS

Controle Automético de Exposi¢do (CAE)

Um gerador dedicado a mamografia € semelhante ao utilizado em radiologia convencional. As diferencas incluem
as tensGes menores fornecidas ao tubo, compensacéo de carga e circuitos de controle automatico de exposicéo, ao que
usamos a abreviacdo de CAE ou AEC (automatic expousure control). O CAE é empregado na maioria dos exames em
mamografia. No entanto, existem situa¢des em que o operador selecionard o modo manual para definir a corrente do tubo
e da duracdo da exposicdo (mAs). Os atuais sistemas utilizam geradores de alta frequéncia devido & onda da baixa tensao,
resposta rapida, calibragdo fécil, estabilidade a longo prazo e tamanho compacto. O CAE emprega sensores de radiacao,
amplificador de carga e um comparador de tensdo para controlar a exposi¢do. No jargao da radiologia chamamos estes
sensores como fotocélula (Figura 5).

Para os receptores de imagem analdgicos e radiologia computadorizada, a fotocélula esta localizada embaixo do
detector, e consiste de uma Unica camara de ionizagdo ou uma matriz de trés ou mais semicondutores diodos, que podem
ser mecanicamente movimentados para uma regido de interesse conforme o tecido mamario a ser radiografado. O sinal
no detector é gerado a partir da radiacéo transmitida através do tecido mamario, da grade antidifusora (se presente) e do
receptor de imagem. O sinal é acumulado (integrado) e, quando o sinal acumulado atinge um valor pré-definido, a
exposicao termina. O valor predefinido corresponde a uma razdo sinal-ruido especificada (SNR) em uma unidade de
mamografia digital.

Para se determinar a técnica automéatica com o CAE pode ser utilizado vérios algoritmos, incluindo a espessura da
mama comprimida, ajuste da fotocélula no console do gerador, o kV, a sele¢do do anodo e o filtro adicional para conseguir

a densidade optica aceitavel DO no filme ou SNR digital na imagem adquirida.
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O operador do equipamento tem como opgdes para a selecdo do CAE: um modo automatico que define o kV e
mAs ideal e a filtracdo a partir de uma curta exposi¢do de teste; Modo tensdo e mAs automatico, com alvo e filtro

selecionado pelo usuéario; e 0 modo tempo de exposicdo automatico, pré-selecionando a tensédo e a combinacao alvo filtro.

No painel de controle do gerador, o seletor o CAE permite ajustes através com circuitos automaticos para aumentar
ou diminuir a exposicao de acordo com as caracteristicas do tecido mamario. Uma exposi¢do que nao é interrompida pelo
CAE e excede uma predefinicdo o tempo (por exemplo, maior que 5 s) € encerrado por um temporizador de backup. Isso
pode ocorrer se houver é um funcionamento inadequado do sistema CAE ou se 0 kV estiver ajustado com um valor muito
baixo e insuficiente para a transmissdo da radiacdo através dos pacientes. Nesta situagdo, o operador deve selecionar um

kV maior para alcangar maior penetragdo do feixe e menor tempo de exposigao para corrigir o problema.
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Figura5: Os circuitos CAE (fotocélula) usam algoritmos com entrada da espessura da mama, densidade da mama (através
de uma exposicdo de teste), configuracdo de densidade (seletor de densidade do operador) e duragdo da exposicdo
(problemas de falha na lei de reciprocidade) para determinar o tempo total de exposicdo. Nos modos totalmente
automaticos, o kV, o filtro do feixe e o alvo também sdo determinados, geralmente a partir de uma exposicao curta (100

ms) para determinar caracteristicas de atenuagdo da mama. Fonte: Jerrold Bushberg

Compressdo da Mama

A compressdo firme reduz a anatomia sobreposta, diminui a espessura do tecido e minimiza 0 movimento
inadvertido da mama. Isso resulta em reducdo da dispersdo de radiacdo, menor distor¢cdo geométrica das estruturas
anatdbmicas e menor dose de radiacdo nos tecidos mamarios. A compressdo é obtida com uma bandeja de compressao,
uma placa Lexan presa a uma montagem mecanica. A bandeja de compressdo de area total corresponde ao tamanho do

receptor de imagem com 18 x 24 cm ou 24 x 30 cm. A bandeja é plana e paralela a plataforma de apoio da mama.

Uma alternativa para a bandeja de compressdo plana é a bandeja "flexivel" que possui uma mola no lado anterior
para inclinar e acomodar variacdes na espessura da mama da parede torécica para 0 mamilo, proporcionando uma

compressdo mais uniforme da mama.
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Uma bandeja de compressao tem uma borda de angulo reto na parede toracica para produzir uma espessura de
mama plana e uniforme quando uma forca adequada de 110 a 180 N é aplicada. Para regiGes especificas ou localizadas
que se deseje estudar é possivel o uso de uma pequena bandeja de compressdo conhecida como “spot” (~ 5 cm de
diametro), e que faz a funcdo de reduzir a espessura da mama ainda mais, e redistribuindo o tecido para melhorar o

contraste e reduzir a sobreposicéo anatémica (Figura 6).

—— -
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Figura 6: a) A compressdo € essencial para estudos mamogréaficos para reduzir a espessura da mama (menos
espalhamento, dose de radiacdo reduzida, tempo de exposi¢do mais curto) e espalhar a anatomia sobreposta; b) areas
geralmente suspeitas exigem compressdo localizada “spot” para eliminar anatomia sobreposta e permitir espalhar os
tecidos da mama em uma area localizada; e c). Exemplo de imagem com achado suspeito (esquerda). Correspondente

imagem de compresséo pontual ndo mostra massa visivel ou arquitetura distor¢ao (direita). Fonte Jerrold Bushberg

Grades Antidifusoras

As radiagBes transmitidas através da mama contém fdtons primaria e secundarios. A radiagdo priméria transporta
informagdes sobre as caracteristicas de atenuacdo da mama e fornece 0 méximo contraste possivel ao detector. A radiagdo
secundéria ou espalhada é um aditivo, variando gradualmente a sua distribuicéo e é responsavel por degradar o contraste
do objeto e adicionando ruido aleatério. O espalhamento aumenta com o incremento da espessura da mama e da area da
mama.A radiacdo espalhada e que atinge o receptor de imagem pode ser bastante reduzida pelo uso de uma grade ante
espalhamento ou de um espaco de ar (gap). Uma grade ante espalhamento localiza-se entre a mama e o detector para
exames sem ampliacdo. As grades de mamografia transmitem cerca de 60% a 70% do feixe primérias e absorvem 75% a

85% da radiacgdo espalhada.

As grades lineares sdo focadas com raz8es de grade (altura dos septos de chumbo dividida pela disténcia entre
espacos) de 4:1 a 5:1 sendo comuns por exemplo, 1,5mm de altura, 0,30mm de distancia entre septos, 0,01 mm de
espessura e materiais inter espagados de fibra de carbono. As frequéncias da grade correspondem ao ndmero de septos de
chumbo por cm. Tipicamente sdo utilizadas frequéncia de 30/cm a 45/cm. Para evitar os artefatos da linha de grade, a
grade deve oscilar em uma distancia de aproximadamente 20 linhas durante a exposi¢do. Exposi¢Oes excessivamente

curtas séo a causa da maioria dos artefatos da linha de grade, devido ao movimento insuficiente da grade.
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Uma grade celular é constituida de finos septos de cobre e fornece a rejeicéo da dispersédo da radiagcdo em duas
dimensdes. As especificacbes deste desenho incluem uma altura septal de 2,4mm, uma distancia de 0,64mm entre 0s

septos (relagdo 3,8), uma espessura septal de 0,03 mm e 15 células/cm.

Um espaco de ar reduz a dispersdo aumentando a distancia da mama ao receptor de imagens, de modo que uma
grande fracdo da radiacdo dispersa ndo chega ao detector. As consequéncias de usar um intervalo de ar, no entanto, séo
que o campo de visdo (FOV) é reduzido, a ampliacdo da mama é aumentada e a dose para a mama é aumentada. No
entanto, o uso de um espaco de ar suficientemente grande pode tornar desnecessaria a grade antiespalhamento, reduzindo

assim a dose para a mama por aproximadamente o mesmo fator.
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Figura 7: Dispositivos antidifusores comumente empregados em mamografia incluem (a) a grade linear de
aproximadamente 5:1 de grade e material de interespaco de fibra de carbono, (b) uma estrutura de grade de hachura celular
feita de folha de cobre de aproximadamente 3,8 grade com interespacos de ar e rejeigdo de dispersdo em duas dimensdes,
e (c) o intervalo de ar intrinseco ao procedimento de ampliacdo. Nota: enquanto a ilustracdo mostra 100% de rejeicao de

dispersdo pela grade, aproximadamente 15% das radiografias dispersas sdo transmitidas. Fonte: Jerrold Bushberg

Detectores Digitais

Os dispositivos de aquisi¢do digital tornaram-se disponiveis no inicio dos anos 90, na forma de pequenos sistemas
de bidpsia digital em campo de visdo. No inicio de 2000, um sistema de mamografia digital de campo completo foi
aprovado pela FDA pela primeira vez; ele tinha uma matriz de painel plano de detec¢do indireta de filme fino (TFT) com

uma area ativa de 18 x 23 cm.

As vantagens para a mamografia digital é a capacidade de superar as limitagGes de latitude de exposicdo dos
detectores tela / filme e produzir uma qualidade de imagem superior em doses mais baixas. Outros motivos incluem maior
produtividade do tecnologo através da rapida aquisicdo e avaliagdo de imagens digitais; reduziu o tempo de espera do

paciente, particularmente para estudos de diagnéstico; e melhor qualidade de imagem e deteccdo de lesdes.

Os detectores de tela filme para mamografia sdo excelentes dispositivos de captura de imagem e o filme serve
como dispositivo de exibicdo e midia de armazenamento, mas 0s principais inconvenientes sdo a faixa dindmica de

exposicao limitada e a latitude estreita, necessarias para obter alto contraste radiografico (Figura 8).
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Com o pos-processamento de imagens especifico da mamografia, o alto contraste da imagem pode ser obtido em
todos os niveis de exposicao (por exemplo, desde a alta exposicdo do detector na linha da pele até a baixa exposicéo do
detector atras das densas areas glandulares da mama). O pds-processamento da imagem é um elemento chave na produgéo
de uma mamografia digital otimizada. Uma matriz de transistores de pelicula fina (TFT) de matriz ativa coleta o sinal
local (carga elétrica) gerado durante o processo de exposicdo, absorcao e conversao de raios X; armazena a carga em um

capacitor anexado a cada elemento detector; e |1é ativamente a matriz imediatamente depois para produzir a imagem.

Componentes-chave em cada elemento detector incluem um transistor e que serve como um interruptor “liga-
desliga”), um eletrodo de coleta de carga e um capacitor de armazenamento. Durante a aquisi¢do da imagem, o transistor,
controlado pela linha de entrada, esta na posicao "off" (desligada), e a carga coletada pelo eletrodo a partir de raios X
incidentes ¢ armazenada no capacitor. Imediatamente ap6s a exposicao, a leitura ocorre ativando cada linha de “gate”,
uma linha por vez, que liga os transistores ao longo de cada linha, permitindo a transferéncia de carga através das linhas
de dreno ao longo de cada coluna para uma série de amplificadores de carga e digitalizadores. A imagem digital é entdo
armazenada na memoria do computador. Em alguns projetos de painel plano “rapido”, a leitura de toda a matriz é realizada
em centenas de milissegundos, permitindo a aquisi¢ao de dados quase em tempo real para aplicacdes como a tomossintese
digital.
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Figura 8:A matriz de tela plana é uma matriz bidimensional de elementos detectores Fonte Jerrold Bushberg

Comum a todos os arranjos de TFT de tela plana é a camada de circuito de silicio amorfo. Atualmente, os sistemas
de mamografia digital aprovados sdo baseados em quatro tecnologias. O primeiro é um receptor de matriz de painel plano
TFT de conversdo de raios X indireto com campo de amostragem de 100 um e FOV de 18 x 23 cm ou 24 x 31 cm. Um
fésforo estruturado de iodeto de césio (Csl) converte os raios X em luz; a luz é emitida para um fotodiodo em cada
elemento detector, a partir do qual a carga é gerada e armazenada no capacitor local. A conversdo indireta descreve a
absorc¢do de raios X no Csl, a producéo de fétons de luz secundaria direcionados a um fotodiodo e a geragdo da carga,
que é armazenada no capacitor de armazenamento naquele elemento detector. Os tipos de detectores estao ilustrados na

Figura 9.
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Uma segunda tecnologia é baseada em um detector TFT de converséo direta de raios X com campo de amostragem
de 70 um e FOV de 24 x 29 cm (Figura 9). Um conversor de raios X de semicondutor, Selénio amorfo (Se), é
uniformemente depositado entre dois eletrodos, com uma grande voltagem posicionada através da camada de Se. As
radiacdes absorvidas pelo Se produzem diretamente pares de cargas elétricas. A tensdo aplicada faz com que os elétrons
se desloquem para um eletrodo e para o eletrodo oposto. O capacitor de armazenamento local captura a carga do eletrodo
de coleta. Conversao direta refere-se a geragdo direta de carga por raios X dentro do fotocondutor e captura pelo eletrodo

sem sinais intermediarios.

Uma terceira tecnologia aprovada para mamografia digital € um detector de placa de imagem de fdsforo de
armazenamento foto estimulavel (PSP) CR baseado em cassete e leitor de imagem dupla. Os cassetes de 18 x 24 cm e 24
x30 cm sdo utilizados no lugar de cassetes de tela filme (Figura 10), onde os raios X absorvidos no fosforo elevam os
elétrons para niveis mais altos de energia no material PSP, onde uma fragdo deles sdo capturados em armadilhas elétricas
semi estaveis. Uma placa de imagem exposta é subsequentemente processada por um sistema de leitura que digitaliza a

placa com um feixe de laser com um tamanho de ponto efetivo de 50 micron.

O feixe de laser fornece energia para libertar os elétrons excitados armazenados das armadilhas; esses elétrons
caem para um estado de menor energia com a emissao de luz, um processo chamado de “luminescéncia estimulada”. Parte
da luz atinge um tubo fotomultiplicador (PMT), que produz e amplifica uma corrente elétrica. O sinal do PMT ¢
digitalizado para fornecer valores de pixel da imagem digital. O tempo de resposta tipico de uma placa de imagem é da

ordem de 60 a 90 s, semelhante ao processamento em modo de lote de imagens de filme em tela.
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Figura 9: A) As matrizes de tela plana TFT possuem uma estrutura subjacente de silicio amorfo comum, mas existem
dois tipos de detectores TFT, determinados pela conversdo dos raios X em sinais elétricos. B) “Matriz de TFT de

conversao de raios X indireta” tem uma camada de fotodiodo adicional colocada no eletrodo de coleta de carga de cada
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elemento detector. Os fotodiodos sdo opticamente acoplados a uma camada de um fosforo, como Csl, que produz luz
quando irradiada por raios X. A luz produzida pela absorcéo de raios X no fosforo, por sua vez, cria carga elétrica mével
no fotodiodo. A carga é coletada pelo eletrodo e armazenada no capacitor. C. Um arranjo TFT de “conversdo direta de
raios X” possui uma camada semicondutora de aproximadamente 0,5 mm de espessura entre o eletrodo de superficie que
se estende sobre a area do detector e cada eletrodo do elemento detector, sob uma diferenca de potencial de
aproximadamente 10 V / um. Como pares de elétrons séo criados na camada semicondutora por raios X, os elétrons e
buracos migram para os eletrodos positivo e negativo, com minima dispersdo lateral. Uma carga proporcional é
armazenada no capacitor. As aparéncias externas dos detectores indiretos e diretos sdo semelhantes, mostradas pelas

imagens a direita. Fonte Jerrold Bushberg
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Figura 10: O detector de mamografia digital CR usa um cassete que contém uma placa de imagem PSP, compativel com
tamanhos de cassete de tela filme. O fluxo de trabalho é semelhante ao filme de tela, mas as configuracdes do AEC exigem
calibracdo independente. Quando exposto a raios X, o fosforo de armazenamento contém uma “imagem latente” de
elétrons presos e excitados. O processamento subsequente da placa de imagem usa a leitura do lado duplo por meio de
um feixe de laser de 0,050 mm de varredura, traducéo da placa e tempo de leitura de aproximadamente 60 segundos. A
luminescéncia estimulada produz um sinal luminoso em cada ponto da placa de imagem que é detectado e digitalizado
para criar a imagem digital. A eliminac@o da placa de imagem apds a leitura elimina os sinais residuais antes da préxima

utilizagdo. Fonte Jerrold Bushberg

A quarta tecnologia aprovada para mamografia digital usa um conjunto de detectores de carga acoplada (CCD
charge couple device) estreito de 22 cm, acoplado opticamente a um conversor de raios X de fésforo Csl, para capturar
sinais de raios X em um feixe de raios X altamente colimado na configurag¢do de uma fenda (“slot”). A fenda do colimador
movel varre um feixe de raios X estreito. O detector se move através do plano da imagem para ficar alinhado com o feixe
de raios X do escaneamento. A varredura adquire dados nas dire¢cGes medial para lateral em cerca de 5s, com amostragem
de 50 um em um FOV de 22 x 29 cm.
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Uma grande vantagem do sistema de leque de varredura é que muito pouca radiacdo dispersa da mama alcanca o
detector. Esta tecnologia ndo esta mais sendo fabricada no momento atual. Todos os detectores de mamografia digital de
campo total atuais tém atributos semelhantes em relacdo a latitude de exposicdo. Em termos de resolugdo espacial, o
detector TFT de conversao direta atinge a melhor resolucéo espacial intrinseca devido a coleta de carga ativa e propagacéo

minima do sinal no material semicondutor, sendo o sinal adquirido em cada elemento detector de 70 um x 70 um (dexel).

O detector TFT de conversdo indireta usa um fosforo estruturado em Csl (TI) para reduzir a dispersdo lateral dos
fétons de luz em um dexel de 100 um + 100 um, e o sistema CR usa uma velocidade de varredura de feixe de laser e
placa de 50 pm para manter um Dexel 50 um x 50 pm eficaz. Em termos de eficiéncia quantica de detec¢do (DQE), o
arranjo de TFT indireto tem melhor desempenho em frequéncias espaciais baixas e intermediarias, e o arranjo direto de
TFT tem melhor desempenho em frequéncias espaciais mais altas. Para os detectores de mamografia CR baseados em
cassete, a qualidade de imagem e a SNR em uma determinada exposicao de radia¢do incidente ao detector é menor do
que a dos detectores de matriz TFT. Em geral, os fatores da técnica de mamografia e as doses glandulares médias

correspondentes sdo menores para 0s detectores indiretos de TFT e maiores para os detectores de CR baseados em cassete.

Na maioria das situaces (com calibracdo apropriada da CAE), 0 uso de sistemas de detectores digitais resultara
em doses menores que os detectores de tela filme, particularmente para tecidos densos da mama. Devido a requisitos de
alta resolucdo espacial, as imagens de mamografia digital séo muito grandes. Um sistema de mamografia digital com um
pixel de 0,07 mm, 2 bytes por pixel e uma &rea ativa de detector de 24 x 29 cm produz uma imagem de 27 MB. Por
conseguinte, um estudo de rastreio (4 imagens) conterd 108 MB de dados e, se forem revistos 3 anos de imagens
anteriores, serdo necessarios 432 MB de dados por sessdo de leitura do(a) paciente. A sobrecarga de rede e o
armazenamento necessarios para o arquivamento de imagens e o sistema de comunicagfes sdo muito grandes e ainda
maiores com o aumento do nimero de imagens em um exame de diagndstico. Além disso, se as imagens sem

processamento “For Processing” forem armazenados, outro fator de dois aumentos sera incorrido (Tabela 1).

Tabela 1: Tamanhos de imagem digital tipicos para sistemas de mamografia. Fonte: Jerrold Bushberg

Tipo de FOV (cm) Tamanho Tamanho da Tamanho do +3 Anteriores
Detector de Pixel (mm) Imagem (Mb) Exame (Mb) (Mb)
Indireto TFT 19x 23 0.10 9 35 140
Indireto TFT 24 x 31 0.10 15 60 240
Direto TFT 18 x 24 0.07 18 70 280
Direto TFT 24 x 29 0.07 27 108 432
CR 18 x 24 0.05 32 128 512
CR 24 x30 0.05 50 200 800
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Tomossintese Digital de Mama

A imagem radiografica digital oferece recursos de processamento pds-aquisicdo que ndo sdo possiveis com
sistemas de imagens analégicas convencionais. Um dos maiores problemas com a proje¢do convencional € que a anatomia
subjacente é sobreposta a patologia, muitas vezes obscurecendo a visualizacdo e a detecgdo do cancer ou outra
anormalidade. Um método para reduzir essa superposicao é adquirir maltiplas imagens de baixa dose em varias posicoes
angulares a medida que o tubo de raios X se move em um arco ao redor da mama. Cada imagem projeta o conteldo no
volume da mama com diferentes turnos, dependendo da distancia entre o objeto e o detector. Com leitura digital de alta
velocidade, varias imagens de projecdo podem ser adquiridas em menos de 10 segundos, e cada conjunto de imagens é
processado com um algoritmo de reconstrucdo de angulo limitado para sintetizar um tomograma (em plano de foco) em

uma determinada profundidade na mama.

Muitos tomogramas representando profundidades incrementais dentro do volume séo produzidos, e os planos em
foco ao longo da mama podem ajudar na deteccdo intensificada de patologia (por exemplo, tumor) ou na eliminacéo de
anatomia sobreposta que simula a patologia. Embora muitas outras imagens devam ser revisadas pelo radiologista, a
tecnologia de tomossintese digital pode levar a um diagndstico superior que pode salvar um paciente de uma bidpsia

desnecessaria ou fornecer orientages para o tratamento precoce de um cancer.

A tomossintese digital para imagens de mama é possivel com a rapida leitura de arranjos TFT, adquirindo muitas
imagens sequenciais (11 a 51) em um angulo limitado (+ 7,5 a + 50 graus) em um curto espaco de tempo (4 a 20 s). Para
uma aquisicdo, 15 imagens de proje¢do da mama comprimida sdo adquiridas em uma faixa de 15 graus (1 imagem por
grau) em 4s (270 ms por imagem), usando um alvo W com feixe de raios X filtrado de 0,7 mm de Al, 32 a 38 kV, sem
grade, e 2 x 2 pixels de binning da matriz do detector digital (amostragem de 140 pm). O processo de aquisi¢do de

imagens é ilustrado na Figura 17.

A reconstrugdo pode ser realizada de varias maneiras: (a) 0 método “shift and add” é o mais simples; (b)
retroprojecéo filtrada; (c) técnicas de reconstrucdo algébrica simultanea; e (d) algoritmos de maxima verossimilhanga.
Métodos mais sofisticados exigem tempos de reconstrugdo mais longos, mas proporcionam aprimoramento reduzindo

ainda mais os sinais fora do plano.

Uma série de aproximadamente 60 tomogramas foi reconstruida a partir de um paciente voluntario que foi
fotografado nas proje¢des obliqua craniocaudal e médio-lateral; Quatro imagens desse conjunto de dados, nos pontos de

entrada e saida do feixe de raios X e em duas profundidades, sdo mostradas na Figura 11.

A visualizagdo rapida do “modo pilha” ajuda a percepcdo de lesdes ndo detectadas de outra forma com boa
equivaléncia. Investigacdes de tomossintese de mama demonstraram que suas vantagens sdo maiores para massas e
distor¢do arquitetural do que para calcificages. O papel atual da tomossintese é suplementar os exames de mamografia
digital de campo total; no entanto, espera-se que futuras técnicas de aquisicdo de angulo limitado e algoritmos de
processamento fornecam tanto as imagens de tomossintese em planos focais ao longo da mama, quanto uma mamografia

de projecdo convencional reconstruida de alta qualidade do mesmo conjunto de imagens.
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Figura 11: A. As imagens de tomossintese digital sdo adquiridas usando técnicas de baixa dose em angulo de projecéo,
de +7,5 graus até + 30 graus, com 15 a 40 imagens compreendendo o conjunto de dados. Sdo ilustrados uma “quadratura”
e um “circulo” em duas profundidades dentro da mama B. Reconstrugdo de imagens tomogréaficas em planos incrementais
de 1 mm na mama é realizada deslocando as imagens adquiridas em uma quantidade conhecida, somando as imagens por
projecdo e normalizando a imagem de saida. As imagens em foco sdo mostradas em duas profundidades, ilustrando a
capacidade de desfocar os sinais subjacentes e sobrepostos para o retdngulo branco e o circulo preto. C. Imagens de
tomossintese de um paciente voluntério sdo mostradas para as projecfes obliqua cranio caudal e médio-lateral em 4

profundidades. A dose total da mama é semelhante & de uma mamografia de projecéo Unica. Fonte Jerrold Bushberg
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CAPITULO V - BASES FISICAS E TECNOLOGICAS DA TOMOGRAFIA

Introducéo

A tomografia computadorizada utiliza um sistema composto por um tubo de raios X, gerador e detectores de
radiacéo. Este conjunto gira simultaneamente dentro da moldura circular no processo de formacdo da imagem. A radiacéo
emitida, a cada posicéao do tubo e da mesa formam projecoes de dados, as quais sdo relativas a atenuagao da radiagdo pelo
paciente. O sinal de cada deteccdo €é digitalizado sendo transformando em valores numéricos para o processamento
computacional. As imagens reconstruidas representam um mapa da atenuacéo da radiacdo pelos tecidos, os quais sdo
visualizados dentro de uma escala de contraste. Para a compreensao do processo de formacéo das imagens tomogréficas

€ necessario serem estabelecidas as bases fisicas quanto a emissao, atenuacao, deteccdo da radiacéo e o0 processamento.

Histérico

O primeiro tomdgrafo foi idealizado por Godfrey Hounsfield (UK) e desenvolvido pela empresa EMI nos anos
setenta. Este equipamento realizava apenas exames de cranio, com tubo e os detectores eram alinhados em posicoes
opostas ao paciente. A deteccao era repetida por diversas vezes, deslocando-se linearmente o conjunto tubo-detector até

o final da aquisicdo. Por este excepcional desenvolvimento o prémio Nobel de Medicina foi conferido a Hounsfield com

Alan McCormarck.

Dr. Robert Ledley (Georgetown University USA), apresentou em 1974, o primeiro sistema de exame de corpo
inteiro, sendo introduzidos avangos quanto 0 movimento da mesa, gantry com angulacdo, e posicionamento do paciente.
Na geracdo seguinte, a geometria paralela do feixe foi substituida por um formato em leque, com o tubo em rotagdo
continua e simultdnea com os detectores, simplificando o mecanismo do equipamento, pela auséncia da necessidade de

translacéo foi eliminada,

A aquisicao espiral foi introduzida pelo fisico Willi Kallender (Erlanger University RFA) em 1985, ao estabelecer
os algoritmos de interpolacdo para a reconstrucdo de imagens volumétricas. Os primeiros equipamentos espirais foram
apresentados pela empresa Elscint (Israel) em 1992, com a capacidade de aquisicdo de duas imagens por rotagdo. A
revolucdo tecnolégica, somente foi possivel com o desenvolvimento de tubos com maior capacidade em associacao as
inovadoras tecnologias com anéis deslizantes (slip ring) e com os algoritmos de interpolagdo. A somatoria destes fatores

permitiu uma melhora na resolucéo temporal e espacial do método tomogréfico.

As tecnologias com multiplos detectores foram langadas no inicio deste século, com a introducéo de sistemas
capazes de adquirirem quatro imagens por rotagdo. Estes avancos tecnologia permitiram ampliar a area de cobertura dos
volumes irradiados e com menor tempo de exames. Os anos seguintes foram caraterizados por uma “corrida” tecnologica
dos fabricantes, com a introducéao de novas capacidades de aquisi¢do de oito até 320 imagens por rotagdo. Com aquisicoes
cada vez mais rapidas e com o aumento dos volumes de aquisi¢ao, a tecnologia com multiplos detectores possibilitou a
realizacdo de estudos cardiacos. Também foi proposta por Kallender o emprego de dois tubos de dentro do mesmo gantry,
para a obtencdo de uma melhora da resolugcdo temporal. No inicio da década avangos foram obtidos por algoritmos de

reconstrucdo de imagens e técnicas para a reducao de dose de radiagdo nos pacientes.
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BASES FISICAS

Principio de Formacéo da Imagem

O processo de aquisi¢do de imagens em Tomografia Computadorizada (TC) envolve a quantificagao dos perfis de
transmissdo dos raios X, através da parte anatdmica do paciente. Os fotons emitidos pelo tubo sdo adquiridos em todos
os angulos do equipamento tomografico. No processo de deteccdo sdo formadas projecBes de dados, os quais

correspondem a atenuacao da radiagdo com os diferentes tecidos.

Um perfil de cada ponto da projecdo é alcancado com a utilizagdo de um arco detector, o qual é composto por
elementos sensiveis a radiacdo. Se um nimero adequado de projec6es de dados forem adquiridas ao redor do paciente, é
possivel reconstruir aimagem tomogréafica. Cada projecao representa um perfil de transmisséo da radiacdo, que € utilizada
para a formacdo da imagem ap6s o processo de reconstrucdo tomografica. O uso de dezenas ou mesmo centenas de linhas
de detectores alinhadas ao longo do eixo de rotacdo permite uma aquisicdo tomografica cada vez mais rapida. A projecao
tomogréfica da aquisicdo de imagens esta ilustrado nas Figuras de 1 a 2.

—(c)

(@ (b)

Figura 1: Aquisicdo de imagens de TC mostrando a transmissdo de raios no paciente usando uma linha de detector (a),

com rotacdo do tubo de raios X e detector (b) e por detector (c). Fonte: Diagnostic Radiology Physics; IAEA, 2014.

projecdo 1

projecdo 2

.4
projecdo 3 l
A
i
—-

-

imagem formada a imagem formada a
partir de 3 projecdes partir de n projecdes

Figura 2: Projecdo das atenuac@es. Fonte: Diagnostic Radiology Physics; IAEA, 2014.
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Os valores atribuidos as projeces tomogréficas estdo associados ao coeficiente de atenuagdo linear (), o qual
expressa a intensidade removida do feixe ao atravessar o tecido (cm?). Conforme discutido no capitulo I, o valor de p
depende da composigdo do material, densidade do material e a energia dos fotons de rauos-X, conforme a equagéo de

Lambert e Beer sendo:
1(X)=loe ™

onde I (x) é a intensidade do feixe de raios X atenuado (que incide no detector), Iy € a intensidade dos raios X que incidem
no paciente e x a espessura de corte. A equacao n°1 descreve a atenuacdo do feixe primario e, ndo considera a intensidade
de radiacdo dispersa, a qual é produzida quando da interacdo dos raios X com o paciente. A relacdo da intensidade do
feixe detectada é designada apenas para fotons monoenergéticos, apesar de que em TC sdo utilizados raios X
polienergéticos. Esta divergéncia causa algumas imprecisdes na reconstrucdo na imagem podendo gerar o surgimento de
artefatos devido endurecimento do feixe de raios X ao atravessar os tecidos.

Para a formacdo da imagem é necessario ser determinado os valores da intensidade dos fotons emitidos pelo
equipamento (lo) e a quantidade de radiacdo que atinge o detector I(d). O valor da espessura (x) € corresponde a selecéo
de corte, a qual é emitida por meio do uso do colimador. Os raios X transmitidos através do paciente, durante a sua
trajetdria interagem com diferentes tecidos, e que apresentam valores distintos de p, e que formam um mapa de atenucéo
dos fdtons, que percorrem uma distancia (d) até atingirem o sistema de deteccéo. No processo de formacdo da imagem
€ necessario ser determinado matematicamente os valores atenuacdo conforme ilustrado na Figura 3. A intensidade dos

fétons que séo transmitidos em uma distancia d, é expresso, como:

I(d)

Figura 3: Principio da atenuagdo de um feixe de raios X em uma matriz 4 x 4, onde cada elemento da matriz pode em ter

um valor diferente associado ao coeficiente de atenuagéo. Fonte: Diagnostic Radiology Physics; IAEA, 2014.

Para uma determinada aquisicdo tomogréfica utiliza-se um valor de colimagéo (x), e a quantidade de radiagdo que
atravessa o paciente (1) é determinada pelo sistema de deteccdo. A quantidade de radiacdo emitida pelo tubo (1) é estimada
previamente quando da calibracdo do equipamento para ar. Portanto, o valor de p de cada projecdo é matematicamente

determinado pelo sistema assoaciado de deteccdo, sendo:
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Unidades de Hounsfield

A imagem tomografica é uma representacdo dos valores dos coeficientes de atenuacdo linear () dos diferentes
tecidos, 0s quais sdo submetidos durante a aquisicdo tomografica. Cada valor de atenuacdo do material (ou do tecido)
submetido a varredura é alocado em uma matriz correspondente as unidades hounsfield (HU materiat), Onde a escala HU é

expressa em relacdo ao coeficiente de atenuacao linear da dgua a temperatura ambiental (pagua):

Hmaterial-psgyq

x 1000

HUnaterial = Migua

Nesta escala de contraste de HU adotamos o valor zero para 4gua, +1000 para 0sso e -1000 para o ar. Na Tabela 1

sdo indicados os valores tipicos para diferentes tecidos e materiais. Da definicdo de HU, para todas as substancias, ,
variacdes nos valores HU séo verificadas para diferentes voltagens do tubo (kVp), exceto par agua e ar. A razdo disso, é
que as diferentes substancias exibem uma relacdo néo linear dos coeficientes de atenuacéo linear em relacdo a agua. Este
efeito € mais notavel para substancias que possuem um numero atdmico efetivo relativamente alto, como sangue e 0ssos.
Nas aquisicOes para diferentes valores diferentes de 120 kVp, em exames pulmonares, por exemplo é necessario cuidados

com os valores de HU, quando da utilizacdo de regiGes de interesse (ROI) para a determinacéo da escala de contraste.

Tabela 1: Valores tipicos de HU para diferentes matérias e tecidos. O valor de HU depende da composi¢éo do tecido ou

material, do kVp e temperatura. Fonte: M.V. Bortolotto.

Material HU
Osso +1000 (+300 a +2500)
Figado +60 (+50 a +70)
Sangue +55 (+50 a +60)
Rins +30 (+20 a +40)
Musculo +25 (+10 a +40)
Cérebro — Substancia Cinzenta +35 (+30 a +40)
Cérebro — Substancia Branca +25 (+20 a +30)
Agua 0
Gordura -90 (-100 a -80)
Pulméo -750 (-950 a -600)
Ar -1000
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Janela e Nivel

O intervalo do parametro da escala de HU é visualizado no monitor pelos valores mapeados, variando de branco
a preto, o que referimos como largura da janela (window). O nivel da janela (level) define o valor central de HU na
imagem. A visualizacdo ideal dos tecidos de interesse na imagem s6 pode ser alcancada selecionando a largura da janela
(W) e onivel de janela (L) mais apropriados. Consequentemente, configuracdes diferentes da largura da janela e do nivel
da janela sdo usadas para visualizar o tecido mole, tecido pulmonar ou 0sso. As alteracdes de W e L ndo modificam o
valor de HU.

As ferramentas W e L correspondem ao mapeamento dos niveis de cinza. O programa computacional utiliza as
tabelas de visualizacdo (LUT - look of table), as quais permitem a modificacdo do brilho da imagem, pela modificacéo
do histograma dos valores de atenuagéo. E possivel manipular o nivel de contraste das imagens no monitor pela simples
e corriqueira movimentagdo do mouse, ou por teclas pré-programadas. Esta operacdo altera & largura W e o centro do
nivelamento da janela L das imagens visualizadas no monitor. Os valores de W e L podem ser modificados em relacéo
ao contraste e ao brilho da imagem, dentro da escala de HU (+1000 até -1000), porém o valor da atenuag&o do tecido €

sempre 0 mesmo (Figura 4).

Na pratica clinica podem ser observados desvios entre o esperado e o valores de HU observados podem ocorrer.
As causas para tais imprecisdes podem, por exemplo, ser a dependéncia do valor de HU com o filtro de reconstrucéo, o
tamanho do filtro, campo de viséo (FOV) e o posicionamento do paciente em rela¢do ao isocentro. Além disso, artefatos
podem afetar a precisdo dos valores de HU e os valores de HU de um determinado tipo de tecido pode variar no tempo,
mesmo para um mesmo ou diferente equipamento de TC. Portanto, a imagem quantitativa na TC requer especial atengédo

e, muitas vezes, calibragOes adicionais do tomografo.

CT value, HU

+2250 HU

3000 —

bone window §
C/W -1000, 2500 —250 HU

2000 —
+150 HU

4" mediastinal
window

1000 —

¥ —250 HU

+250 HU

Lung window § :
—1000 — C/W -600, 1700 —1450 HU

------------------- @A 2000

Figura 4: Janela e nivel. Fonte: Euclid Seearan Computed Tomography
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Imagem Digital

Os dados das projecOes da atenuacdo sdo determinados computacionalmente e armazenados em matrizes. Estas
sdo constituidas por linhas e colunas, onde cada elemento de pintura é chamado de pixel. O nimero de linhas e colunas
caracterizam o tamanho da matriz de colecdo de dados. O valor de cada pixel é alocado dentro de um elemento de volume,
a que referimos como voxel. O tamanho do voxel depende da espessura do corte quando da aquisicdo, da matriz de
alocacdo de dados e do FOV selecionados para a aquisi¢cdo da imagem. Quando as dimensdes do comprimento, largura e

altura do voxel sdo iguais, isto descreve um cubo perfeito, e a isto chamamos como imagem isotrépica.

O tamanho da imagem digital € determinado pela sele¢cdo do campo de visdo (FOV) e pelo tamanho da matriz
utilizado na aquisicdo. Quanto maior a matriz menor sera o tamanho do pixel e melhor sera a resolucéo da imagem. Um
estudo tomografico de corpo, por exemplo utiliza parametros de FOV de 350 mm e matriz de 5122. O tamanho do pixel

¢ dado por: FOV/Matriz, portanto neste caso é de 0,7mm (Figura 5).

A quantidade de radiagdo detectada € representada em cada voxel dentro de uma escala de nivel de cinza, com
uma correspondéncia precisa quanto a localizacdo do pixel na matriz de aquisicdo de imagens. Cada pixel pode apresentar
uma variedade de tons de cinza. O nimero de niveis de cinza, ou profundidade, em cada pixel é dado 2", onde n é o

ntmero de digitos binarios.

A profundidade minima de bits que deve ser atribuida a um pixel é 12, permitindo a criagdo de uma escala de

Hounsfield que varia de —1024 HU a +3071 HU, abrangendo a maioria dos tecidos clinicamente relevantes.

De acordo com a quantidade de radiacdo associada a cada pixel € estabelecido um determinado nivel de brilho na
imagem. Ao pixel é assinalado um ndmero inteiro (positivo, zero ou negativos). Ao nivel de brilho assinalado o valor

zero representa o preto, 255 o branco, e os nimeros intermediarios, entre zero e 255 representam os demais tons de cinza.

As imagens de TC geralmente sdo visualizadas em um monitor de 8 bits, no qual cada pixel pode assumir até 256
tons de cinza. Desta forma, cada valor de HU do pixel, deve ser linearizado considerando, neste caso, uma janela de 8
bits (256 tons de cinza).

Malrix
512
"
Voxol
-
L v
.
va
7 = - 1
~1
/
= /
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“\_‘!—F
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< Field of view 40 cm ——b|”

Slics thickness

Figura 5: Matriz com pixel e voxel. Fonte: Walter Huda Review of Radiologic Physics
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BASES TECNOLOGICAS

Componentes do Equipamento: Gantry

O sistema de tomografia é composto de um tubo emissor de radiacéo, gerador de poténcia e sistemas eletrénicos
de detec¢do. Todo este conjunto gira dentro de uma moldura circular (gantry). Para a emissao de radiagdo é utilizado um
gerador com poténcia suficiente para que seja aplicada no tubo valores de tensdo 70 até 140 kVp e com correntes de 20 a
600mA, para a realizacdo dos protocolos de exames. Em fungéo da rotacéo por longos periodos, o tubo deve apresentar

propriedades adequadas quanto a dissipagao do calor.

Dentro do gantry encontra-se o gerador uni-tanque acoplado ao tubo de raios X em associagdo aos sistemas
eletrénicos de deteccdo. Estes fazem simultaneamente um movimento de rotacdo, em répidos intervalos de tempos. As
rotagBes do conjunto tubo e detectores atingem tempos de até 0,3 s isto pode gerar uma forca gravitacional de até 15 G,
0 que equivale ao giro de um caca supersonico. Este é um desafio tecnoldgico, que os fabricantes tém enfrentado, para

minimizar a vibra¢do dentro do gantry.

Em seu interior existem dispositivos elétrico-mecanicos, os quais possibilitam a transmisséo da energia elétrica de
forma ininterrupta a todos 0os componentes do sistema. Com isto dispensa-se a necessidade de parar a rotacdo do tubo
para desenrolar os cabos. Esta interface de movimentacéo entre o gantry e os componentes é obtida por anéis e escovas
deslizantes e que sdo referidos como slip ring. Estas escovas consistem de conjuntos paralelos de anéis concéntricos ao

eixo do gantry que conduzem a corrente elétrica (Figura 6).

Figura 6: Componentes do gantry com anéis deslizantes. Fonte: Euclid Seeram
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Tubos de Raios X

Os tubos emissores de radiagcdo apresentam focos finos de 0,5 x 0,50mm e grossos de 1,0 x 1,0mm. Nas atuais
tecnologias, os alvos conseguem armazenar até 8,0 milhdes de unidades de calor, as quais sdo expressas em termos de
HU (heat unit). Durante muitos anos a ampola de vidro foi utilizada, porém, devido & vaporizacdo do tungsténio, quando
em contato com o vidro, arcos voltaicos eram produzidos, €, portanto, o vidro foi substituido por um envelope metélico.
Na tecnologia atual, de tomdgrafos de feixe de elétrons, o catodo e o anodo estdo inseridos em um container rotacional
mantido a vacuo, o qual é resfriado ao 6leo. Um campo magnético externo, é aplicado na modulacéo do feixe, com isto
dobra-se amostragem niimero de imagens produzidas, com a flutuagéo do ponto focal dentro do alvo (Figura 7).

Anode
Electron Beam

Cathode

Yy

X-rays

Figura 7: Tubo de raios X. Fonte: Siemens Healthineers

Filtros

No espectro de radiagdo emitido pelo tubo estdo presentes fotons, com diversas energias. Os fétons de menores
energias devem ser removidos do feixe, pois ndo contribuem com a formag¢do da imagem, apenas irradiam
desnecessariamente o paciente. Portanto a saida do tubo, filtros sdo inseridos na forma de finas laminas de aluminio ou
de cobre, e disto resulta o endurecimento do feixe, pelo aumento da energia média. Além destas laminas, também sédo
inseridos filtros de teflon na forma de uma gravata borboleta (bow tie), como a finalidade de uma deteccdo mais uniforme

do feixe de radiacdo, principalmente na periferia do sistema detector (Figura 8).

Colimador

O colimador é constituido por Iaminas de chumbo, as quais sdo posicionadas a saida do feixe. Tem como finalidade
limitar o campo de irradiacdo e reduzir a dose no paciente. Além disto, minimiza a formagdo de sombras e penumbras na
periferia do sistema de detec¢do. Nos equipamentos de corte Gnico, a colimagdo define a espessura do corte dentro do
plano da imagem. Entretanto, para os equipamentos com tecnologia de multiplos detectores, a colimagao esta baseada na

configuracdo dos detectores sendo determinadas eletronicamente (Figura 9).
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Detectores

Os detectores sdo pequenos elementos com materiais sensiveis a radiacdo. Estes sistemas devem apresentar
caracteristicas, quanto a habilidade de absorver os fotons de raios X e de converté-los rapidamente em sinais elétricos. A
eficiéncia na absorcdo pelo detector depende da densidade, do tamanho e da forma do material utilizado como detector.
Durante um pequeno intervalo de tempo, o detector fica insensivel a radiacdo e ndo consegue detectar os fdtons. Isto
ocorre devido a persisténcia do sinal no detector. Este “tempo morto” de detec¢do deve ser o menor possivel. Os detectores
s80 baseados em sistemas de estado solido, tais como semicondutores e materiais ceramicos. O fotodiodo do semicondutor
apresenta uma juncdo (p-n), que permite o fluxo de corrente quando exposto a luz. A corrente elétrica gerada é
proporcional a intensidade da luz. Estes materiais de deteccdo apresentam um tempo de resposta menor do que 200 nano

segundos, com uma eficiéncia de deteccdo de 99% (Figura 10).

X-ray Tube------

Pre-patient
collimator

Post-
patient
collimators
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INNINRANES
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X-ray Detector (In-plane
direction)

Figura 8: Cortes tomograficos para os planos x e y (paciente) e z (mesa): Fonte Cheryl Blanch

Figura 9: Tubo, filtro bow tie, colimador pre e pds Fonte: M Maresh — AAPM/RSNA Tutorial for residentes
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Figura 10: Detector Fonte: General Electric Healhcare

Processamento e Reconstrugdo das Imagens

Ap0s a etapa de digitalizacdo é necessaria a aplicacdo de algoritmos de pré-processamento para a correcdo dos
dados obtidos durante deteccdo. O sistema eletronico verifica se todos os detectores estdo dentro do desvio padrdo pré-
determinado pelo fabricante. Também sdo executadas as corre¢des quanto aos periodos de tempos que em detector
permanece insensivel a deteccéo (tempo morto), bem como a subtragdo do sinal de referéncia do detector com relagéo ao

ar. Esta etapa consiste na reformatacdo dos dados da aquisicéo.

Ap0s a aquisicdo das imagens, inicia-se a fase do pds-processamento, com o emprego de algoritmos especificos
na manipulagdo de imagens, sejam quanto as opera¢bes de dominio espacial na alteragdo dos niveis de cinza ou

reformatacéo dos planos da imagem.

As imagens tomograficas sdo visualizadas em fatias, correspondentes as sec¢des de corte ou slice. Este contém as

informac@es da atenuacdo da radiagdo, com coordenadas espaciais de posi¢do (X e y) para as posi¢des do tubo e mesa.

As diferencas entre os valores de atenuagdo da radiacdo dos tecidos correspondem a uma escala de cinza, que pode

ser modificada com os algoritmos em uma operagéo pontual pixel a pixel, ou por conjunto de pixel dentro da matriz.

A reformatacgdo corresponde a mudanca do plano axial em outros planos de imagens quanto a direcdo sagital (y e

z), coronais (x e z). O “empilhamento” da imagem tomografica no plano sagital (x e y).

As imagens reformatadas, também podem ser visualizadas quanto a sua intensidade de proje¢do. No caso do
método da Maxima Intensidade de Projecdo (MIP), somente o valor maximo é detectado ao longo de cada comprimento
do raio, e “retido” pelo computador. Similarmente, o0 método de minima intensidade envolve a detec¢do de valores

minimos ao longo da trajetéria do raio.

Pré-Processamento

H& uma série de procedimentos de pré-processamento que sdo aplicados aos dados de projecdo antes da
reconstrucdo da imagem em TC. Durante a calibracdo de rotina do tomégrafo, a influéncia do filtro bow tie é fundamental
nas aquisicdes no ar. Essas aquisi¢des sdo caracterizadas pelas diferencas individuais de resposta de cada detector, que

pode ser devido a diferencas no fotodiodo ou no ganho do amplificador.
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Os dados de projecdo medidos sdo normalizados pelas varreduras de calibracéo, e este procedimento corrige as
heterogeneidades previamente identificadas nas aquisicBes. Em alguns tomografos, uma pequena fracdo dos elementos
detectores podem estar defeituosos ou ndo funcionando, gerando os conhecidos “dead pixel”. Esses sdo identificados
pelo equipamento através de um software especifico e um algoritmo de correcdo de pixel é aplicado, substituindo os dados
de “dead pixel” por dados interpolados dos pixels adjacentes. Algoritmos de correcdo de espalhamento também sdo

aplicados para corrigir essas heterogeneidades.

Métodos de filtracdo adaptativa de ruidos podem ser aplicados também. Estes identificam regides nos dados de
projecdo que correspondem a areas de baixo sinal e, ap6s a retroprojecdo, corresponderdo a areas de alto ruido nas imagens
de TC. Para reduzir o impacto do ruido, alguns algoritmos identificam essas areas de baixo sinal e, em seguida, aplicam
filtros de suavizacdo (smooth) ou outras etapas de processamento de dados para reduzir o ruido nessas areas. Apos o pré-
processamento, os dados de projecao sofrem transformagéo logaritmica e normalizagdo, a fim de corrigir as caracteristicas
de atenuacdo exponencial da interacdo dos raios X com o paciente.

Processamento da Imagem em TC (Retroprojecdo Filtrada — BPF)

Para reconstruir uma imagem de TC, numerosas medicBes da transmissdo de raios X através do paciente séo
adquiridas. Esta informacg&o é a base para a reconstru¢do da imagem. Antes da reconstrucdo da imagem, um logaritmo
dos dados medidos é calculado. O logaritmo (inverso) da medida de transmissdo normalizada, In(l¢/1(d)), produz uma

relagdo linear com os produtos de piAX.

Intuitivamente, pode-se considerar que uma simples retroprojecdo da medida dos perfis de transmissdo podem ser
usados para reconstrucdo das imagens. Este processo € visualizado na Figura 11, que mostra (a) a projecao dos raios X
em uma determinada angulo que produz um perfil de transmisséo (b). A retroprojecéo deste perfil distribui o sinal medido

uniformemente sobre a &rea no mesmo angulo que o projecéo (c).

Em adicdo, as retroprojecOes dos perfis de transmissdo de todos os angulos da projecdo, tornam-se claro com o
processo de retroprojecdo simples que produz uma imagem fortemente desfocada (d). Uma reconstrucdo mais precisa
pode ser obtido filtrando os perfis antes do processo de retroprojecdo. Este é o método da retroprojecéo filtrada, diminui

0 borramento da imagem, tornado a imagem mais nitida.

Figura 11: Uma simples retroproje¢do produz uma imagem fortemente desfocada. Os contornos do térax e os pulmdes

ainda podem ser reconhecidos na imagem. Fonte: Managing Radiation Dose in CT; Radiology 2014
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Reconstrugéo Iterativa (RI)

A retroprojecdo filtrada foi o principal método para reconstruir imagens em TC por muitas décadas. Entretanto,
avancos no projeto de novos algoritmos juntamente com computadores mais rapidos levaram ao uso de algoritmos de

reconstrucdo iterativa clinicamente Uteis para imagens em TC.

A reconstrucdo iterativa, por muitos anos, tem sido usado em aplicagdes na medicina nuclear como tomografia
computadorizada por emisséo de foétons (SPECT) em funcédo do tratamento de dados brutos serem menores. No caso da
TC, a RI ndo era possivel por usarem matrizes maiores, 512 x 512, gerando assim uma grande quantidade de dados de
projecOes para serem processadas e transformadas em imagem. Por outro lado, as pesquisas desenvolvidas nos ultimos

anos, demonstraram o potencial da Rl na reducédo de artefatos metalicos e reducdo no ruido da imagem.

Depois que o tempo de reconstru¢do ndo foi mais o fator limitante, pela disponibilidade de grandes capacidades
computacionais, estacdes de trabalho mais potentes e a necessidade de reduzir a dose de radiacdo no paciente, a Rl tornou-
se importante para todos os fornecedores.

Todos os métodos de reconstrucdo iterativa consistem em trés etapas que sdo repetidas iterativamente, como
visualizado na Figura 12. Primeiro, uma projecao estimada do objeto volumétrico cria dados brutos artificiais que, em
uma segunda etapa, sdo comparados com os dados brutos reais medidos, a fim de calcular a correcdo. Na Ultima etapa, a

correcdo volta para o objeto volumétrico projetado estimado.

O processo de iteracdo pode ser iniciado usando informacdes prévias, por exemplo, uma reconstrucdo padrdo FBP
ou um volume de um objeto. Em geral, quanto mais as imagens produzidas corresponderem as imagens finais, mais rapido
0 processo converge para uma solucdo estavel. O processo iterativo € finalizado quando um nimero fixo de iteracoes €

atingido ou quando um critério de qualidade predefinido na imagem estimada é alcancada.

Input IR loop Output
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projection
_______________ -
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current !
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1
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1
initial image final image

Figura 12: Esquema do processo de reconstrucdo iterativa. A estimativa de volume é iniciada com uma imagem
disponivel da reconstrucao FBP. Primeiro, uma projecao da imagem volumétrica atual é necessario para criar dados brutos
artificiais. Em seguida, dados brutos artificiais e medidos sdo comparados e, uma imagem atualizada é computada e
retroprojetada para a imagem volumétrica atual. Essas trés etapas formam o loop da RI. Se um critério de parada for
combinado, o loop é finalizado e a imagem volumétrica atual se torna a imagem volumétrica final. FONTE Managing
Radiation Dose in CT; Radiology 2014.
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Métodos Estatisticos

A ideia dos métodos estatisticos é incorporar estatisticas de contagem dos fotons detectados no processo de
reconstrucdo. Na TC de transmissdo, o namero de fotons que saem do tubo de raios X, bem como os fétons medidos no
detector, que passaram pelo paciente ou objeto, sdo considerados como uma distribuicdo de Poisson. Na maioria dos
casos, é valido considerar essa distribuicdo, entretanto aquisicdes de baixa dose de radiacdo, tem mostrado a importancia
de considerar o efeito do ruido eletrénico no detetor como um fator importante na perda de qualidade em TC. A Figura

13, apresenta um exemplo de imagem gerada por retroprojecao filtrada (FBP) e Reconstrucao Iterativa (RI).

Figura 13: Retroprojecdo filtrada nas imagens (a) e (c) e Reconstrugdo Iterativa em (b) e (d). Verifica-se a redugdo de
ruido em (b) e (d). Fonte Managing Radiation Dose in CT; Radiology 2014.

Os métodos de reconstrucdo estatisticas podem ser aplicados em trés dominios diferentes: no dominio das
projecOes de dados brutos (dominio do sinograma), no dominio das imagens volumétricas (dominio da imagem) ou
durante o processo de reconstrucao iterativa. A principal vantagem do método nos dados brutos ou no dominio de imagem
é que sdo independentes do algoritmo de reconstrucdo, portanto, eles séo frequentemente considerados métodos de pré e
pos-processamento que usam informagdes baseado em um modelo fisico. A vantagem principal é em termos de velocidade

computacional, mas como todo método também existem limitagGes nesse modelo fisico.
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(@ Métodos no Dominio dos Dados Brutos (“raw data’): Os métodos que trabalham no dominio dos dados brutos
aplicam um algoritmo adaptativo ou iterativo na preservacdo de borda 2-D diretamente nos dados brutos das
projecBes. A maioria dos algoritmos assume uma distribuicdo de Poisson dos fotons de raios X detetados e,
aplica um filtro adaptativo nas regides de maior atenua¢do, quando comparado a regides de menor atenuacéo,
com o objetivo de reduzir o ruido nos dados brutos. Esse processo é baseado em consideracgdes fisicas. A
reconstrucdo subsequente, nos dados brutos com redugdo de ruido, pode ser feita aplicando a reconstrucao
de retroprojecao filtrada (FBP) ou reconstrugdo iterativa (RI), o que leva a uma redugéo de ruido nas imagens
volumétricas. Como as projecOes dos dados brutos sdo diretamente alteradas, por esse processo, o risco de
perder estruturas e resolucéo espacial é aumentando, dependendo do método de filtragem e forca do algoritmo

de reconstrucéo iterativa.

(b) Métodos no Dominio da Imagem: Os algoritmos no dominio das imagens visam também a reduc&o de ruido
e, sdo aplicados nas imagens volumétricas ja reconstruidas. O objetivo principal é preservar a resolucgao
espacial. Informacgdes adicionais, como a estatistica de fotons derivadas das projecdes de dados brutos, podem
ser utilizadas para uniformizacéo dos dados da imagem. Porém, todos os filtros que sdo aplicados nos dados
volumeétricos reconstruidos, sem utilizar qualquer informacdo sobre o processo de aquisi¢do, ndo sdo

considerados métodos estatistico de reconstrucdo, mas filtros de pds-processamento.

(c) Método “Model-based”: O termo “model-based” (baseado em modelo) sdo aqueles modelos que véo além
da modelagem estatistica dos fotons detetados como, a distribui¢do de Poisson. Métodos estatisticos podem
também ser classificados como um subconjunto de métodos. Esta separacédo foi escolhida devido ao termo
“Reconstrucdo Estatistica” muito comum na literatura. A abreviatura MBIR (Reconstrugdo Iterativa baseado
em modelos) é uma designacao geral para todos os model-based, uma vez que ndo define os aspectos de
modelagem nem a sua implementacao. Em geral, esses métodos tentam modelar o processo de aquisi¢do com

a maior precisdo possivel.

Aplicacdo de Algoritmos de Reconstrucéo Interativa

Atualmente, o foco do desenvolvimento e aplicacdo da Reconstrucéo Iterativa (RI) tem sido na tomografia
computadorizada, ou seja, na TC multi-slice e aplicado pelos diferentes fabricantes de equipamentos de TC. Os algoritmos
de RI podem ser utilizados universalmente na reconstrucdo de imagens em todos os tipos de equipamentos de tomografia
computadorizada, como também em equipamentos especiais de TC dedicados a intervencdo, TC mamaria e micro TC.
Os quatro principais fornecedores de equipamentos de TC apresentaram diferentes algoritmos de reconstrucdo iterativa

(RI) como resumido na Tabela 2 abaixo.

A aplicacdo dos algoritmos de Rl demonstram melhorias impressionantes na reducdo do ruido e melhoria da
qualidade de imagem em geral. A comparacdo entre diferentes algoritmos de RI versus FBP revelam uma reducéo de
ruido na imagem de até 50% dependendo da parte anatdmica envolvida. O desempenho dos métodos de RI na qualidade

de imagem do corpo inteiro, cardiaco e neurolégico demonstraram uma reducéo de até 30% no ruido.
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Sabe-se que o ruido esta relacionado com o inverso da raiz quadrado da dose de radiacdo. Assim, os valores de
reducdo da dose de radiacdo sdo maiores do que os valores de reducdo do ruido na imagem. Por exemplo, uma reducéo
de ruido na ordem de 30,8% para Angio TC, corresponde a uma reducdo na dose de radiagdo acima dos 50%, ja que
objetivamente, a raiz quadrada de 0,308 ¢ igual a 0,555. Existe um consenso geral entre os fabricantes e nos estudos
apresentados que uma reducdo na dose de radiacdo entre 30-60% parece ser realista e, confirma as estimativas anteriores
de cerca de 40%. No entanto, isso ndo significa necessariamente que os métodos de RI que reduzem o ruido da imagem,

por exemplo, por um fator “x”, produzam imagens equivalentes ao método FBP com qualidade e resolugdo espacial

idénticas com dose sendo reduzida por um fator 1/x2.

Hé& algumas preocupacBes em relagdo as modelagens que ndo € determinista, por defini¢do, que podem causar uma
perda na resolucédo espacial e, possivelmente, uma perda nos detalhes do objeto de interesse. Um exemplo é mostrado na

Figura 14, onde alguns detalhes importantes séo perdidos.

Figura 14: Neste caso uma AngioTC das Coronarias, a reconstrugdo padrdo de FBP revelou uma regido hipodensa ao
longo do stend, indicando a possibilidade de estenose do stent (a), esta regido ndo é visivel na RI (b), mas foi confirmada

por angiografia (c). Fonte Managing Radiation Dose in CT; Radiology 2014

A implementagdo especifica de um método de RI é em o conjunto de pardmetros fisicos utilizados. Nao sendo
considerado um problema geral de todos os métodos de RI. O desempenho da qualidade de imagem dos diferentes RI s&o
dificeis de comparar em geral, uma vez que sdo especificos do equipamento de TC e, dependem de muitos outros
parametros fisicos que podem influenciar no desempenho das reconstrugdes. Em sintese, podemos considerar que 0s
algoritmos de reconstrucdo iterativa possuem varias vantagens em comparacdo com os métodos analiticos baseado em
FBP. Permitem, principalmente, a integragdo de varios modelos fisicos, que podem reduzir o ruido da imagem e artefatos.
Ao modelar as causas dos artefatos, evitam a introducdo de novos, devido aos dados ausentes ou irregulares da
amostragem. Além disso, o uso de informacOes prévias, como volume inicial, pode melhorar significativamente a

qualidade de imagem.

Fisica Médica para Residentes 98/184



Bases Fisicas e Tecnoldgicas em Diagnostico por Imagem ‘

Tabela 2: Tabela dos diferentes RI e seus fabricantes.

Acrdnimo Significado Fabricante
ASIR Adaptive statistical iterative reconstruction GE
VEO (MBIR) Nome do Produto GE
IRIS Image reconstruction in image space SIEMENS
SAFIRE Sinogram affirmed iterative reconstruction SIEMENS
iDOSE Nome do Produto PHILIPS
AIDR Adaptive iterative dose reduction TOSHIBA/CANON

Sugestdes de Leitura Complementar

[1] Bushberg, Jerrold T, et al; The essential physics of medical imaging; 3nd edition; Lippincott Williams & Wilkins;

2012

[2] Dance D. R., S. Christofides, A.D.A. Maidment, 1.D. McLean, K.H. Ng; Diagnostic Radiology Physics; IAEA, 2014.

[3] Kalender WA. Computed tomography: fundamentals, system technology, image quality, applications. 3rd edn.
Erlangen: Publicis Publishing; 2011.

[4] Winklehner A, Karlo C, Puippe G, Schmidt B, Flohr T, Goetti R, et al. Raw data-based iterative reconstruction in
body CTA: evaluation of radiation dose saving potential. Eur Radiol 2011; 21:2521-6.
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CAPITULO VI -BASES FiSICAS E TECNOLOGICAS DA MEDICINA NUCLEAR

Introducéo

Os conceitos fundamentais de fisica aplicada a medicina nuclear estéo relacionados com a emisséo e deteccéo da
radiacéo, para posterior formagédo da imagem. A emissdo de radiacéo é devido a instabilidade nuclear dos radiois6topos.
A formagdo da imagem esta relacionada com a transferéncia da energia da radiagao para os cristais de detec¢do, onde
ocorre a emissao de luz. Os dados de atenuacédo da radiacdo pelo detector sdo transformados em sinais, através de sistemas
eletrdnicos de posicionamento e de discriminacdo de energia. O sinal analdgico é convertido em digital para a posterior
reconstrucdo de imagem. O processo de aquisi¢do de imagem permite o diagndstico por imagem para 0s estudos estaticos,
dindmicos e tomograficos. Neste capitulo serdo abordadas as bases fisicas e tecnoldgicas para as aquisi¢des de SPECT e
PET.

Historico

A histéria da instrumentagdo em Medicina Nuclear se confunde com as descobertas da fisica nuclear, no final do
século XIX. E extraordinaria a contribuigdo de cientistas das diversas areas de quimica, fisica, medicina, farmacologia e
engenharia para o desenvolvimento da Medicina Nuclear. Os expoentes mais significativos foram George Hevesy (1885-
1966), Pierre Curie (1895-1906), Marie Curie (1867-1934). Em 1950 o primeiro mapeador retilinio foi construido por
Benedict Cassen e posteriormente modificado por David Kuhl em 1952. O primeiro scanner de corpo inteiro foi

desenvolvido pelo fisico Hal Anger em 1951.

Na década de 60, uma série de diferentes versGes de camaras de cintilagdo foram propostas, no entanto, o
refinamento e a sofisticacdo da medicina nuclear comecaram nos anos 70 com a utilizacdo de cristais com diametros
maiores e com a técnica de emissdo tomografica proposta por Dave Khull, em 1971. Neste mesma época, Hounsfield

introduziu a técnica de tomografia computadorizada.

No final dos anos 70 gamas cdmaras tomograficas do tipo SPECT (single photon emission computed
tommography) foram desenvolvidas por R. Jaszczak e comegam a se tornar populares nos diversos servicos de medicina

nuclear.

Em 1971 Ter-Pogossian desenvolve o primeiro prototipo para a deteccdo de PET (Positron Emission
Tomnography). Os primeiros exames foram realizados na Universidade de Washington, em 1973, pelos médicos Edward
Hoffman e Michael E. Phelps. O primeiro de PET CT é proposto por David Towsend na Universidade de Genebra, em

1998. Em 2010 é langado o primeiro equipamento de PET/RM.

Parte da historia do desenvolvimento da Medicina Nuclear pode ser visita no museu professor Dr. Alipio Dias

Neto, recem instalado no Centro de Medicina Nuclear do Hospital das Clinicas da USP.
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BASES FISICAS

A emissdo de radiagdo pelos elementos radioativos é devido a um processo de instabilidade nuclear. Estes
elementos séo referidos como radiois6topos e emitem radiacdes eletromagnéticas gama e/ou corpusculares beta (B ~ e f*).
Nos exames de Medicina Nuclear utilizamos diferentes emissores gama, os quais sdo caracterizados pela energia de
emissdo e pela sua velocidade de desintegracdo. O nimero de desintegracdes de um elemento radioativa, por unidade de

tempo chama-se atividade radioativa.

A estrutura da matéria é constituida de atomos e de elétrons. No ndcleo atémico, estdo inseridos 0s neutros (n) e
os protons (p). A soma destes componentes determina o ndmero de massa atdmica (A). Os elementos que apresentam o
mesmo numero de prétons sdo chamados de isdtopos. Os de mesmo nimero de massa sao 0s isdbaros, e o0s isétonos tem
mesmo numero de neutros. O atomo ¢ referido como estavel quando no nucleo n=p. Quando o nucleo ¢ instavel (p # n)

sdo emitidos fétons gama e/ou particulas.

A instabilidade nuclear é chamada de radioatividade. Devido a instabilidade os elementos radioativos se
desintegram, sendo que o periodo de tempo em que a desintegracéo decai a metade do seu valor inicial é chamado de
meia vida (T12). A tabela abaixo as caracteristicas de alguns dos elementos radioativos mais utilizados nos estudos em
medicina nuclear. Os radiois6topos sdo marcados com farmacos, e via de regra injetados no paciente, o qual torna-se por

um periodo de tempo a fonte emissora de radiagdo

Um dos radiois6topos mais utilizados no diagnostico é o ®™Tc (tecnécio), emissor gama, com energia de 140 keV
e meia-vida de 6,02 h. Este elemento radioativo é obtido através da eluicdo de geradores de Molibdénio (**Mo), os quais
tem meia vida de 66 horas, conforme ilustrado na Figura 1. Outro radiois6topo bastante utilizado para o diagnéstico, bem
como para o tratamento de cancer de tireoide e de suas metéstases € 31 (iodo). Este elemento radioativo é produzido em
reator nuclear pela irradiacdo do Teldrio. Para este radioisétopo a energia com maior abundancia é de Ey = 364 keV e 0

valor de sua Ty, é de 8 dias.

Para as energias maiores do que 1,02 MeV (milhdes de elétrons volts), a interacdo da radiacdo ndo ocorre mais
com os elétrons orbitais mais sim com o nicleo. Este mecanismo de intera¢do da radiacdo com a matéria é chamado de
Producao de Pares, que é a base de equipamentos de Tomografia por Emisséo de Positrons (PET). O radioisétopo mais

utilizado é o 8F (fltor), o qual tem meia vida de apenas 110 min e é produzido em ciclotrons.

Energia LT

Radiois6topo
(keV) (horas)

%mTc 140 6,0
7 Ga 93 e 184 78
181 364 192
1BF 511 1,8

Figura 1: Gerador de Mo e principais radioisdtopos. Fonte IPEN.
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BASES TECNOLOGICAS

Camara de Cintilagdo SPECT

O equipamento utilizado em medicina nuclear para a aquisicdo da imagem consiste de um detector de radiacéo
gama, acoplados aos sistemas eletrdnicos de posicionamento, e a um computador para o processamento de imagens. Os
detectores tém a capacidade de absorver a energia dos fétons gama emitidos pelo paciente. Na sequéncia, a radiacdo é
convertida em luz de cintilagdo. A intensidade desta cintilacdo é proporcional a energia da radiacdo absorvida pelo

detector. Por esta razdo os exames desta modalidade sdo chamados de cintilografia.

As gamas cadmaras tem capacidade de aquisi¢do de imagens planas e tomogréfica, para os estudos diagnosticos
estaticos e dindmicos. Os equipamentos com capacidade de cortes tomograficos sdo chamados de SPECT (single foton

emission tomography). Estes equipamentos podem ser dotados de uma ou duas “cabegas” contendo o cristal de deteccéo.

O cristal apresenta um elevado ndimero atdmico, o que propicia uma maior absorcéo da radiagdo. Além disto, os
detectores devem ter um alto poder de freamento da radiacdo e afim de possibilitar uma eficiente converséo da energia

do féton em luz.

Aa gamas camaras utilizam cristais de cintilacdo de Nal(TI) (iodeto de sédio ativado com impurezas de talio).
Estes cristais tem espessuras de 6 a 12mm e didmetros de 400 a S00mm a fim de “frear” os fotons emitidos pelos pacientes.

Por exemplo, para 0 **™Tc (140 keV), 90% da radiac&o é absorvida em 10 mm do cristal inorganico.

A maioria dos raios gama emitidos pelo paciente durante a aquisi¢cdo do exame ndo contribuem efetivamente para
a formagdo da imagem. Apenas um a cada 10° fotons gama emitidos é aceito como evento de cintilagdo. Esta limitagdo
relaciona-se com o tipo de sistema de selecéo dos fétons empregados pela gama cdmara, 0 que limita a resolucdo espacial

da imagem.

Acoplados ao cristal existe um sistema eletrénico composto de fotomultiplicadoras (PMT). Estas estdo ligadas a
circuitos eletrénicos para o posicionamento da deteccdo da radiagdo no cristal, bem como para a discriminagéo de energia.
Entre o cristal e as PMT existe um acoplamento éptico, o qual utiliza uma graxa de silicone. O alto indice de refragdo do
cristal é necessério para fornecer ao sistema de guia de luz a interface entre o cintilador e as PMT. As gamas camaras sdo
configurados com um numero de PMT de 19 a 61 destes circuitos, as quais sdo distribuidas em um arranjo com uma

geometria hexagonal.

Para a selecdo dos fétons emitidos pelo paciente sdo empregados os colimadores, 0s quais sdo constituidos de
furos e distribuidos em arranjo hexagonal, quadrado ou circular. Os furos sdo delimitados e separados por septos paralelos
e confeccionados de laminas de chumbo. Ainda que os fotons ndo possam ser focalizados como a luz, é possivel limita-

los e restringi-los apenas a dire¢do normal até alcancem a gama camara.

Os colimadores definem geometricamente o campo de visdo da gama camara e essencialmente determinam o
compromisso entre a resolucdo espacial e sensibilidade de contagem. A escolha do tipo de colimador esta relacionada

com qual o compromisso desejado entre resolucdo espacial e sensibilidade de contagem.
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Eletrnica

Figura 2: Principio de funcionamento da gama camara. Fonte: David Roolo

Quando a radiagdo gama € absorvida pelo cristal de Nal (T1) produz-se um conjunto de pulsos na saida dos circuitos
eletrénicos das PMT. Para a localizagdo do sinal de cintilagdo ocorrido no cristal, é assinalado um pulso com coordenadas
espaciais x e y. A energia do féton depositado no cristal corresponde ao pulso Z. Quando o pulso Z é aceito pela janela

de energia do analisador multicanal, o sinal é digitalizado por um conversor analdgico digital (ADC).

A maioria das imagens tem uma dimensédo matricial de 642, 128? ou 2562, onde cada elemento da matriz é referido
como pixel (picture element). O nimero de contagens por pixel depende de quantos bits estdo alocados. Por exemplo, em
1 Byte (8 bits) é possivel armazenar 255 (28-1) contagens. O tamanho do pixel é obtido dividindo-se o valor do campo
de visdo pela dimensdo da matriz. Para um FOV de 380mm e matriz 1282 produz um pixel de 3.0 mm.

Em medicina nuclear também € possivel aquisi¢ces das imagens tomogréficas. Os cortes correspondem a projecdes
de dados, para diferentes posi¢cBes do equipamento ao redor do paciente. A reconstrucdo tomografica consiste em
extrairmos as informagdes contidas no paciente a partir de projecdes deste em varios angulos. Os atuais equipamentos de
SPECT também utilizam detector CZT (C&dmio Zinco e Teldrio), em arranjo de multiplos colimadores pinhole, o que

permite maior rapidez no estudo com radioisotopos (Figura 3).

Figura 3: a) SPECT de duas cabegas. Fonte: Siemens b) SPECT CZT. Fonte: GE Healthcare
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Tomografia por Emisséo de Pdsitrons PET

Os conceitos de fisica aplicados aos sistemas da Tomografia por Emisséo de Pésitrons (PET) sdo relacionados a
emissao e a detec¢do da radiacdo. A emissao é obtida pela desintegracdo de um elemento radioativo, e a detecgdo consiste
na deposicdo da energia dos fétons nos cristais de cintilacdo distribuidos em anéis dentro do gantry. Os principais
radioisétopos emissores de PET estdo listados na Tabela 1. Para alguns radioisotopos, devido a sua instabilidade nuclear
ocorre a emissao de um elétron com carga positiva que referimos como pdsitron (3*). Esta particula em contato com do
meio de interacdo, faz com que a particula B* se aniquile. Disto resulta a emissdao de dois fétons em direcfes opostas
(Figura 4).

A radiagdo emitida pelos fotons é quase em 180° sendo que estes ao atingirem os pares de deteccdo, sdo
convertidos em sinais de cintilagcdes. Os dados de detec¢do sdo convertidos em sinais, 0s quais sdo analisados por sistemas
eletrdnicos. Os equipamentos de PET n&o utilizam sistemas de colimag&o, mas sim circuitos eletrdnicos de coincidéncia.
Estes sdo ajustados para verificar se os fotons originados pela aniquilacéo da particula B* conseguem alcancar os pares de

detectores a0 mesmo tempo.

A energia dos dois fotons absorvidos nos cristais deve estar dentro de uma faixa predeterminada pelo equipamento.
Portanto se os dois fotons estiverem enquadrados nas janelas temporais e de energia, serdo aceitos como eventos de
coincidéncia. Na sequéncia os dados relativos as coincidéncias de detec¢do sdo transmitidos ao computador para a
reconstrucdo da imagem tomogréfica. Desta forma é possivel identificar a distribuicéo de radionuclideos no 6rgdo em

estudo, para o diagndstico por imagens.

Tabela 1: Caracteristicas positrons. Fonte: Nogueira

Radioisétopos T2 (mMin) Emax (MeV)
Carbono-11 20,4 0,959
Nitrogénio-13 9,96 1,197
Oxigénio-15 2,07 1,738
Fldor-18 109,8 0,65
Gélio-68 68 1,899
Rubidio-82 1,3 3,35

511 keV

511 keV

Figura 4: Aniquilacdo do positron e formacdo dos dois fotons gama com energia de 511kev, propagando-se em sentido

oposto. Fonte: S. A. Nogueira
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Os equipamentos de PET utilizam o principio fisico da chegada dos fétons nos pares de detectores, e que formam
linhas de resposta (LDR). Estas correspondem aos sinais de coincidéncias de detec¢do. Quando as LDR s8o originadas

da desintegragdo de uma mesma [3*, referimos a este fendmeno como coincidéncias verdadeiras (Figura 5).

No processo de deteccdo, também podem ocorrer de duas LDR serem originadas pela aniquilacdo de dois R*
distintos e alcangarem ao mesmo tempo os pares de cristais. Estas coincidéncias sdo chamadas de randdémicas. Outra
possibilidade de registro de eventos de cintilagdo é quanto um féton com energia de 511 keV da LDR e outro féton de
espalhamento, também estarem presentes nas LDR e contribuirem na deteccdo da radiacdo, sendo referidas como

coincidéncia de espalhamento, o que degrada a qualidade da imagem.

O sinal de detec¢do em PET é constituido pela somatéria dos eventos verdadeiros, randémicos e de espalhamento.
As coincidéncias randémicas e de espalhamento resultam na degradacdo do contraste da imagem, devido ao aumento da
presenca de ruido da imagem. Para tanto é necessério serem aplicados algoritmos para as corre¢des dos dados coletados
pelas LDR.

Figura 5: a) Linha de resposta de detec¢do (LDR) Fonte: Gopal Saha. b) Vista interna dos blocos de deteccdo. Fonte:
Hospital Albert Einstein

As propriedades dos cristais detectores em PET estdo associadas ao numero atdmico (z), densidade do cristal (p),
valor do coeficiente de atenuagdo linear (1) e do tempo de resposta quanto & emissdo de luz de cintilagdo. Estas
caracteristicas estdo relacionadas ao poder do detector absorver a radiacdo e transforma-las em luz, com eficiéncia de
detec¢do. Entretanto, os cristais, devido a sua estrutura interna, ndo apresentam uma homogeneidade detec¢do. Portanto,
todos os materiais detectores utilizados nos atuais sistemas de PET comercias. ainda apresentam uma baixa capacidade

quanto & resolucdo em termos de energia.

A distancia em que os fotons atravessam o detector, até a sua completa absorcéo é chamado de poder de fretamento.
Por esta razdo, os cristais tém que apresentar de 20 a 30mm de espessura, para poder frear os fotons de 511 keV. Quanto
maior a espessura do cristal, maior o poder de fretamento de radiacéo. Entretanto, a luz produzida é dispersa no cristal
afetando-se assim a eficiéncia de detec¢do. Apos a detec¢do da radiacdo, o 4&tomo do cristal é elevado a um nivel de maior
energia. Porém, este tempo de excitacdo é curto, e o &tomo rapidamente decai ao seu estado fundamental. Apds isto este
intervalo, ocorre a emissdo de fétons de luz na forma de cintilagBes. Durante a emissdo de luz, o cristal permanece
insensivel a radiacdo, sendo este fendbmeno chamado de tempo morto. Quanto maior o tempo de decaimento, menor a
eficiéncia de deteccdo. O tempo de decaimento varia de 25 a 300ns, dependendo do material de cintilacdo utilizado com

detector.
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O que se preconiza para material de deteccdo, é que os cristais de cintilagdo apresentem um compromisso
satisfatdrio entre o tempo de decaimento, a eficiéncia de detec¢do, a atenuacdo da radiacéo e resolucédo energética. A cada
keV de energia depositada pela radiacdo, o cristal pode produzir de 2 até 60 fétons de luz. Esta propriedade é chamada
de eficiéncia de deteccdo, que representa o rendimento do cristal em transformar radiacdo em luz.

Os primeiros sistemas PET, os quais utilizavam detectores de Nal (iodeto de sddio), com rendimento de 38 flashes
de luz para cada keV de energia depositada. Portanto, para a energia de 511 keV eram produzidos aproximadamente
20.000 fétons de luz, contribuindo-se com a eficiéncia de deteccdo. Entretanto, em comparacdo a outros materiais, 0s
cristais de Nal apresentam menor densidade e, portanto, menor atenuacéo. Devido a estas limitacGes, estes cristais foram
substituidos por cristais de BGO, os quais tem propriedades satisfatorias quanto a densidade, atenuacéo e poder de
fretamento da radiagdo, porém com longos tempos de decaimento de cintilacdo, afetando-se a eficiéncia de detec¢do
(Tabela 2).

No processo de detec¢do sdo utilizados cristais de cintilacéo, os quais sdo distribuidos dentro do gantry. Os cristais
detectores tem uma dimenséo de 3 a 5mm, dependo do fabricante do equipamento. Os detectores de estado so6lido séo

agrupados em blocos, como por exemplo, em uma combinacéo de 8 x 8 cristais.

Em funcdo da energia dos fétons emitidos é preconizado, que os cristais apresentem uma espessura suficiente, e
desta forma poderem frear a radiacdo e transforma-la em luz de cintilagdo. A espessura do detector pode variar de 20 até

30 mm.

Quando de sua fabricacdo, os blocos detectores sdo cortados em diferentes profundidades, para facilitar a
localizacdo do sinal de cintilacdo pelos circuitos eletrbnicos. Entre os cristais existem pequenas frestas, as quais sdo
preenchidas com um material opaco e reflexivo para minimizar que a disperséo da luz alcance o cristal vizinho dentro do

bloco de detecgdo (Figura 6).

Figura 6: Blocos de cristais Luz de cintilacdo no bloco de detec¢do com diferentes profundidades entre os cristais. Fonte:

Siemens Medical Systems
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Tabela 2: Caracteristicas dos cristais detectores de PET. Fonte Gopal Saha.

p (g/cm®) 4 (ns) U(em™) | fotons/keV | Resolucéo energia (%)
Nal 51 51 250 0,34 38 7,8
BGO 74 74 300 0,96 6 10
GSO 59 59 50 0,67 10 9,5
LSO 66 66 40 0,87 29 10,1
LYSO 65 65 25 0,89 18 20

Os blocos de cristais e os componentes eletronicos sdo distribuidos, em anéis de detec¢do. Dependendo do arranjo

do equipamento o nimero de anéis dentro do gantry pode variar de 18 a 32. Cada bloco é acoplado opticamente a 4 PMT.

Os sinais elétricos produzidos sdo utilizados para determinar a localizacdo da interagdo dos fotons emitidos em
coincidéncia, pelos pares de detectores. Como entre os cristais existem fendas, com diferentes profundidades, é possivel

a localizagdo dos eventos de cintilacdo no centro do detector e nas periferias.

A posicdo espacial da cintilacdo em cada cristal, dentro do bloco é estimada por um algoritmo de ponderagéo.
Portanto, a soma dos pulsos gerados em cada conjunto de bloco/PMT, formam sinais que determinam um pulso de energia.
Se este sinal estiver dentro de janelas temporais de coincidéncia seré aceito pelo sistema para ser utilizado na reconstrucgao

da imagem PET.

Dependendo da posi¢do da desintegragdo de cada pdésitron no paciente, sdo observadas diferencas quanto aos
tempos de chegada dos fétons nos pares de detectores. Em sendo assim, circuitos elétricos sdo associados aos conjuntos
com os blocos detectores/PMT e que possibilitam a determinacdo das diferengas temporais de deteccdo. Esta técnica é
chamada de tempo de voo (TOF Time of Fly), possibilitando a melhora do sistema de deteccdo em termos de resolugdo

espacial e sensibilidade de contagem.

Para que o evento de cintilacdo seja aceito pelo sistema eletrénico preconiza-se que os fétons detectados na LDR
apresentem um determinado valor de energia. Esta condicdo é verificada pelos circuitos de altura de pulso, que sdo
denominadas como janela de energética. Os circuitos de analise de altura de pulsos (PHA) sdo dispositivos que

discriminam quais as faixas de energias dos fotons que serdo utilizados na formacéo da imagem (Figuras 7 e 8).

As janelas de energia associadas a cada tubo fotomultiplicador (PMT) estabelecem um nivel inferior e superior de
aceitacdo quanto a energia dos fotons detectados. Neste processo de discriminacao é estabelecida uma linha de base de
511 keV, a qual € relativa ao pico da energia do radioisétopo. Somente sdo discriminados os fotons que estiverem acima
de 350 keV e abaixo de 650 keV. A utilizagéo de janelas com PHA mais estreitas aplicadas as PMTs possibilitam uma
melhor discriminagdo da energia, porém reduzem a sensibilidade de contagem, afetando-se a eficiéncia de contagem, com

aumento da presenca de eventos randémicos nos sinais de coincidéncia.

Fisica Médica para Residentes 107/184



Bases Fisicas e Tecnoldgicas em Diagnostico por Imagem ‘

O periodo de chegada dos dois fétons, nos pares de detectores deve estar dentro de um intervalo de tempo. Esta
condicdo é definida por uma janela de temporal, a qual esta associada aos circuitos eletronicos de coincidéncia. Dentro
do plano axial do campo de visdo (FOV), os cristais que estdo posicionados em dire¢des opostas sdo interligados a estes
circuitos. Em decorréncia de limitacBes técnicas, ndo é possivel conectar cada par de detectores individualmente aos
circuitos de coincidéncia. Portanto, os blocos de detectores sdo interligados em conjuntos para se verificar se as

coincidéncias estdo dentro das janelas temporais de coincidéncia.

Para cada cristal, as possibilidades de coincidéncias sao relativas a metade do nimero de cristais opostos, que
estdo contidos em cada anel. Desta forma, para cada detector é formada uma proje¢do com uma geometria na forma de
leque, dentro de um é&ngulo de aceitagdo relativo ao plano transaxial. Os dados de cintilagdo sfo coletados
simultaneamente pelos detectores, sendo a localizacdo de cada par de cristais € determinada para cada evento de
coincidéncia. Na sequéncia os tempos de coincidéncia em cada par detector é comparado pelas janelas temporais, quanto
ao tempo de chegada (Figura 9).

[T

[T

>

Figura 7: llustragdo da desintegracdo do pésitron com a formacéo de LDR Fonte: GE
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Figura 8: Fotdptico de energia (511 kev) e a janela PHA. Fonte Gopal Saha

Para cada par de cristais sdo possiveis multiplas LDR, as quais se aceitas pelos circuitos eletrénicos. Apds isto
estas serdo armazenadas no mesmo pixel. O evento de coincidéncia pode ocorrer ao longo de cada linha, sendo que sua

posicao é especificada em termos de coordenadas polares quanto a distancia e o angulo.

A distancia (r) do centro do FOV e o angulo (®) formado pela LDR sio relativas aos eixos do gantry (x e y). As
LDR séo plotadas em coluna horizontais em termos de coordenadas polares (r,®). Quando as projecfes sdo adquiridas
no FOV, as LDR correspondentes aos diferentes valores de posi¢ao (r) e de angulagdo (®) sdo plotados, resultando uma

area sombreada, presente sinograma (Figura 9).

No processo final de aquisi¢do, os dados sdo armazenados no sistema computacional. A matriz na forma de um
sinograma é relativo as proje¢des adquiridas no processo de deteccdo para cada angulo de aceitagdo. Forma-se, portanto,
um histograma bidimensional das LDR em termos de posi¢do (r,®). Cada pixel do sinograma representa o evento de

coincidéncia em fungdo das coordenadas polares, com um valor contagem é adicionada ao pixel.
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Figura 9: llustragdo da representacdao das LDR das coincidéncias em termos de coordenadas polares (r,®) para o FOV.

Fonte: Gopal Saha.

Na reconstrucéo de imagem em PET séo utilizados os métodos interativos ao invés de métodos analiticos. Por
estes métodos é possivel embutir corre¢des, como as de atenuacao e de reducdo de ruido, diretamente no algoritmo de

reconstrugdo. A aplicacdo destas correcdes pode ser realizada pixel a pixel ou a cada linha de resposta de detecgdo.

As técnicas interativas mais utilizadas em PET, como por exemplo, os métodos MLEM (maximum-likilihood
expectation maximization). Neste método, durante cada interacdo os dados da imagem séo atualizados. Isto significa que
milhares de interagcBes sdo realizadas até ser encontrada uma concordancia na estimativa da medida da imagem,

demandando-se um excessivo tempo computacional, bem como a presenca de ruido nas imagens reconstruidas.

Em decorréncia das limitacdes do MLEM, adaptacGes foram realizadas a este algoritmo, sendo introduzidas as
técnicas interativas OSEM (order subset expectation maximization). Neste método as projecdes de dados séo agrupadas
em subconjuntos ou subset. Isto é importante, pois cada subconjunto apresenta 0 mesmo ndmero de proje¢des em termos
da posicdo angular. O valor estimado de cada LDR do subconjunto € utilizado para a reconstrucdo da imagem, sendo
comparado ao subconjunto seguinte, até que todos estes agrupamentos das proje¢des sejam estimados. Desta forma o
tempo de processamento é reduzido. Uma variacdo do algoritmo OSEM, também foi introduzida, quando do

processamento de sequencias de projecdes ortogonais, sendo referido como RAMALA (row-action maximum likelihh).

PET/CT

Para a detecgdo dos fotons de 511 keV emitidos em direcdes opostas sdo utilizados os blocos de detectores
distribuidos em uma geometria circular, ao longo do eixo axial do gantry. Quando da deteccdo em PET, o ideal seria
apenas a obtencdo das informacdes relativas as coincidéncias verdadeiras, entretanto também estdo presentes nos sinais
de cintilacdo, os eventos randémicos e de espalhamento. A presenca de eventos ndo verdadeiros nos sinais de coincidéncia
implica em uma limitagdo em termos poder resolutivo do sistema. Portanto aos dados adquiridos é necessério de serem
aplicados diversos mecanismos de correcdo, que sdo discutidos mais adiante. Dentre estes é necessaria a aplicacdo da
correcdo de atenuacdo da radiacdo pelo paciente. Para isto, foram associados aos sistemas de PET, os métodos anatdbmicos

com o emprego da tomografia computadorizada (CT).

Fisica Médica para Residentes 109/184



Bases Fisicas e Tecnoldgicas em Diagnostico por Imagem ‘

A combinacdo das imagens anatdmicas e funcionais com a tecnologia de PET/CT permite um diagndstico
diferenciado da avaliacéo e do estadiamento das doengas oncoldgicos. Isto decorre, pois este método apresenta elevada
especificidade e acuracia da deteccdo das lesdes. A utilizagdo do método hibrido de PET/CT possibilita o registro em
separado das duas imagens digitais. Para que as imagens das duas modalidades possam ser visualizadas lado a lado ou na
forma de fusdo, com uma correspondéncia espacial e de escalas de cinza ou cores é necessario que seja realizado o

alinhamento relativo as informac@es do PET e do CT (Figura 10).

O processo de alinhamento entre as duas modalidades de imagens é referido como coregistro, o qual pode ser
obtido por diferentes métodos. No método manual de alinhamento, os contornos dos conjuntos de imagens das duas
modalidades sao tracados pelo operador. Outra possibilidade de coregistro é a marcacéo, também pelo operador de um
ponto externo a um 6érgdo ou regido, que sejam comuns aos dois métodos de imagem. No alinhamento automaético, as
bordas ou superficies entre os 6rgdos sdo determinadas por um algoritmo. Por fim, o coregistro, também pode ser
determinado automaticamente pelas diferencas de intensidades dos voxels. Apesar do emprego dos métodos de
alinhamento, as variagdes de coregistro podem introduzir a pequenos diferencas de localizag¢do espacial de até 2 mm entre
as duas modalidades obtidas de forma separada. Isto decorre pelas diferencas nas variaces de posi¢do, quando da

aquisicdo, bem como o movimento do paciente, devido a respiragdo.

Figura 10: Visdo interna gantry separados para a tomografia (esquerda) e PET (direita). Fonte: Hospital Albert Einstein
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CAPITULO VII - PRINCIPIOS FISICOS DA RESSONANCIA MAGNETICA

Introducéo

A Ressonancia Magnética (RM) é hoje um método de diagndstico por imagem estabelecido na pratica clinica e
em crescente desenvolvimento. Dada a alta capacidade de diferenciar tecidos e coletar informagdes bioguimicas, o
espectro de aplicagdes se estende a todas as partes do corpo humano e explora aspectos anatdmicos e funcionais. A fisica
da Ressonancia Magnética Nuclear (RMN) aplicada a formacédo de imagens é complexa e abrangente, uma vez que topicos
como eletromagnetismo, supercondutividade e processamento de sinais tem de ser abordados em conjunto para o
entendimento deste método. Esta revisdo tem por objetivo explorar de forma introdutdria e simplificada a fisica da
imagem por ressonancia magnética e demonstrar equipamentos, mecanismos e aplicagdes da RM, servindo como texto

de apoio para o aprofundamento do assunto.

Bases Fisicas da RM

A imagem por ressonancia Magnética (IRM) é, resumidamente, o resultado da interacéo do forte campo magnético
produzido pelo equipamento com os prdtons de hidrogénio do tecido humano, criando uma condi¢do para que possamos
enviar um pulso de radiofrequéncia e, apds, coletar a radiofrequéncia modificada, através de uma bobina ou antena
receptora. Este sinal codificado espacialmente por gradientes de campo magnético é coletado, processado e convertido

numa imagem ou informacéo.

Apesar do fendbmeno fisico da Ressonancia Magnética Nuclear ter sido descrito em 1946 por Block e Purcell em
artigos independentes da Physics Review, as primeiras imagens do corpo humano sé foram possiveis cerca de trinta anos
apos, com os trabalhos de diversos cientistas no mundo todo, mas especialmente de Paul Lauterbur e Sir Peter Mansfield.
Este intervalo de tempo demonstra a complexidade deste método e a necessidade de tecnologias aparentemente tdo

distintas, como 0s supercondutores e o processamento de sinais, serem usados para formar a imagem.

Em nenhum outro método de imagem, os conceitos fisicos estdo tdo atrelados a rotina de realizacdo de exames e
operacdo do equipamento que em RM. Desta forma, a necessidade de entender os conceitos é primordial para a execugdo

com qualidade dos exames e o beneficio que este trara para o diagndstico de importantes patologias.

As propriedades de ressonancia magnética tém origem na interacdo entre um atomo em um campo magnético
externo. De forma mais precisa, € um fendmeno em que particulas contendo momento angular e momento magnético

exibem um movimento de precessdo quando estdo sob acdo de um campo magnético.

Os principais atomos que compdem o tecido humano séo: hidrogénio, oxigénio, carbono, fésforo, calcio, flor,
sodio, potassio e nitrogénio. Estes atomos, exceto o hidrogénio (1H), possuem no nicleo atdmico protons e néutrons.
Apesar de outros ndcleos possuirem propriedades que permitem que sejam utilizados para imagem por ressonancia
magnética, o hidrogénio é o escolhido por trés motivos basicos: 1) é o mais abundante no corpo humano: cerca de 10%
do peso corporal se deve ao hidrogénio, 2) as caracteristicas de RMN se diferem bastante entre o hidrogénio presente no
tecido normal e no tecido patoldgico; e 3) O préton do hidrogénio possui 0 maior momento magnético e, portanto, a maior

sensibilidade a RMN, como veremos a segulir.
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Spin e 0 Momento Magnético

O atomo de hidrogénio, o mais simples da tabela periddica, possui como ntcleo o préton. Os prétons sdo particulas

carregadas positivamente e que possuem uma propriedade chamada de spin ou momento angular.

Como o objetivo é ter uma visdo simplificada e introdutdria da fisica relacionada a IRM, vamos admitir que o spin
represente 0 movimento de giro do préton em torno de seu préprio eixo, da mesma forma que um pequeno pido. Para o
préton de hidrogénio, o spin (1) pode ser +1/2 ou -1/2, 0 que na nossa analogia classica pode representar os prétons girando
para um lado ou para o outro. Juntamente com o spin o préton de hidrogénio possui uma outra propriedade chamada de

momento magnético, que faz com que 0 mesmo se comporte COMo UM pegueno iMa ou um pequeno magneto.

Esta analogia é valida se visualizarmos o proton como uma pequena esfera carregada (carga positiva) e girando
em torno de seu proprio eixo (spin). Como para toda particula carregada em movimento acelerado surge um campo
magnético associado, o préton de hidrogénio se comporta como um pequeno magneto, ou um dipolo magnético. Podemos

utilizar um vetor para descrever cada dipolo magnético, ou cada préton, como mostra a Figura 1.

Hl

Figura 1:. Atomo de hidrogénio. O nlcleo é composto somente pelo préton. Fonte: Mazzola

E o0 que acontece quando um proéton de hidrogénio ou um conjunto de prétons de hidrogénio é colocado sob acéo
de um campo magnético externo? Ou seja, 0 que ocorre com os prétons do corpo do paciente quando 0 mesmo é
posicionado dentro do magneto? Para responder esta pergunta é importante entendermos que na temperatura média de
36,5°C do corpo humano e sob acéo do fraco campo magnético terrestre de 0,3 gauss (ou 3x107 tesla, uma vez que o fator
de conversdo é de 1T = 10.000 G) os momentos magnéticos ndo possuem uma orientacdo espacial definida, se distribuindo
de forma randdémica. Esta distribuigdo aleatdria faz com que a magnetizacao resultante de um volume de tecido seja igual

a Zero.

Quando o paciente € posicionado no interior do magneto e fica sob agdo de um campo magnético de, por exemplo,
1,5 T, os prétons de hidrogénio irdo se orientar de acordo com a dire¢do do campo aplicado, como se fossem pequenas
bussolas, porém, ao contrario das bussolas que apontariam seu norte marcado na agulha para o sul Magnético, os prétons
de hidrogénio apontam paralelamente ao campo e antiparalelamente. As duas orientagBes representam dois niveis de
energia que o proton pode ocupar: o nivel de baixa energia (alinhamento paralelo) e o nivel de maior energia (alinhamento
antiparalelo), como mostra a Figura 2. No modelo quéntico um dipolo nuclear somente pode ter 21+1 orientagdes com o
campo, correspondendo a 21+1 niveis de energia. O prdton de hidrogénio (I1=1/2) possuem duas possiveis orientaces,

que correspondem aos niveis de baixa e alta energia (Figura 3).
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1) 2) 3) 4) 5)

Figura 2: O préton de hidrogénio pode ser visto como uma pequena esfera (1) que possui um movimento de giro (spin)
em torno do seu préprio eixo (2). Por ser uma particula carregada positivamente (3) ira gerar um campo magnético préprio
ao seu redor (4) se comportando como um pequeno dipolo magnético (4) ou como um ima (5) com um momento

magnético (u) associado. Fonte: Mazzola

7 :
Alinhamento paralelo Menor estado de energia

Alinhamento anti-paralelo Maior estado de energia

Figura 3: Protons de hidrogénio sob acdo do campo magnético externo aplicado. Os protons se distribuem em dois niveis

de energia, sendo que um pequeno nimero maior de prétons se alinha paralelamente. Fonte: Mazzola

A distribuicdo dos spins nos dois niveis é regida pela distribui¢cdo de Boltzmann:

NAP

onde Np é 0 nimero de spins alinhados paralelamente, Nap € 0 nimero de spins alinhados antiparalelamente, k é a
constante de Boltzmann (k=1,3805x102® joules/kelvin) e T é a temperatura absoluta em kelvin. Para um campo de
magnético de 1,5 T e na temperatura média do tecido humano, a diferenca entre os spins que ocupam o estado de menor
energia e o de maior energia é de aproximadamente 5 para 1 milhdo. Do ponto de vista pratico é somente com estes 5

spins resultantes que poderemos trabalhar para produzir sinal detectavel na bobina.

Movimento de Precessdo e Equacéo de Larmor

Na tentativa de alinhamento com o campo e por possuir o0 movimento de giro (spin), surge um segundo movimento
chamado de precessdo. A analogia com um pido de brinquedo sob a acdo do campo gravitacional é valida para
entendermos este movimento. Sob acdo de um campo magnético os protons de hidrogénio irdo precessar a uma frequéncia

o determinada pela equacdo de Larmor:
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w=yB,
onde y € a razdo giromagnética e Bo é 0 valor do campo magnético externo aplicado.

Para o0 hidrogénio, a razdo giromagnética é de 42,58 MHz/T. Portanto, se considerarmos um campo de 1,5T, a
frequéncia de precessédo sera de 63,87 MHz. Uma regra importante a ser sempre lembrada é qualquer alteragdo no valor

do campo magnético ira alterar a frequéncia de precessdo.

Magnetizacdo do Tecido

Como nas imagens a menor unidade sera o voxel, e este é da ordem de 1,0 mm?® ou mais, € o efeito combinado
dos prdtons de hidrogénio que ird nos interessar. A magnetizacéo resultante em cada voxel é o resultado da soma vetorial
de todos os spins que resultaram do cancelamento muatuo. No equilibrio, a magnetizacdo resultante possui somente a
componente horizontal (ao longo de Bo). E fundamental que neste momento fagamos a localizagio espacial do vetor

magnetizac&o.

Coordenadas no Espago (X,y e z): Eixo Longitudinal e Plano Transversal

A Figura 4, mostra os eixos de coordenadas (X, y e z) e 0 vetor que representa 0 momento magnético de um
préton de hidrogénio realizando o movimento de precessdo em torno do eixo z, assim como as mesmas coordenadas num
tipico magneto supercondutor. O eixo z, ou longitudinal, representa a dire¢do de aplicacdo do campo magnético principal
(Bo). O plano xy é chamado de plano transversal.

Figura 4: Eixos de coordenadas usados em IRM e o vetor momento magnético (p) associado ao préton de *H. Fonte:

Mazzola

Utilizando o mesmo sistema de coordenadas, podemos imaginar um elemento de volume de tecido (voxel)
contendo 11 spins, como mostra a Figura 5. Os spins irdo se alinhar paralelamente (7 spins) e antiparalelamente (4 spins).
Realizando o cancelamento matuo do vetor momento magnético dos que estdo para cima com 0s que estdo para baixo (7-

4 = 3 spins), uma componente de magnetizacdo resultante Mg ird surgir alinhada ao eixo longitudinal.
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Figura 5. Esquerda: spins alinhados paralelamente e antiparalelamente ao campo magnético externo aplicado (eixo z)

realizando movimento de precessdo; Direita Vetor magnetizacéo resultante (Mo) de um elemento de volume do tecido.

Apesar de todos os momentos magnéticos individuais precessarem em torno de B a uma frequéncia angular igual
a o, ndo existe coeréncia de fase entre eles e, portanto, ndo iré existir componente de magnetizag¢do no plano transversal.
Uma bobina posicionada de forma perpendicular ao plano transversal ndo ira detectar nenhum sinal, pois ndo ocorrera

alteracdo no fluxo magnético.

Aplicacédo do Campo de Radiofrequéncia (By)

Para que uma corrente elétrica seja induzida em uma bobina posicionada de forma perpendicular ao plano
transversal é necessario que o vetor magnetizacdo como um todo, ou parte dele, esteja no plano transversal e que possua
coeréncia de fase. Se todos 0s momentos magnéticos individuais forem desviados em 90° para o plano transversal e todos

estiverem precessando na mesma posi¢do (mesma fase), teremos 0 maximo de sinal induzido nesta bobina.

Para reorientar o vetor magnetizagdo, um segundo campo magnético de curta duracédo (pulso) tem que ser aplicado.
Este campo B; (pulso de radiofrequéncia) deve ser perpendicular a Bo e deve estar em fase com a frequéncia de precessao.
O efeito no vetor M € o de afasta-lo, por um dado adngulo de desvio (o), do alinhamento com o Bo. Um dos pulsos de RF
mais utilizados é o que ira resultar em um angulo de desvio de 90°, transferindo assim todo o vetor M para o plano
transversal. Os pulsos de 180° também sdo utilizados e sdo chamados de pulsos de inversdo (Figura 6). A emissdo deste
pulso de RF é normalmente feita pela chamada bobina de corpo e a deteccdo do sinal é feita por uma bobina local, como

a bobina de cranio.

Pulso de 90° Pulso de 180°

Figura 6. Pulsos de RF e sua nomenclatura. O pulso de 90° é chamado de pulso de excitagdo, o de 180° de pulso de

inversdo e o pulso a pode assumir qualquer valor. Fonte: Mazzola
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Em resumo, a aplicagdo do pulso de RF causa dois efeitos, sendo a transferéncia de energia para o vetor
magnetizacdo, desviando-o do alinhamento ou quando for de 90°, jogando-o para o plano transversal; e faz com que 0s

ndcleos precessem, momentaneamente, em fase no plano transversal.

Sinal de Indug&o Livre (SIL)

Com aplicacgdo de um pulso de RF de 90°, por exemplo, a magnetizagdo é jogada no plano transversal e passa a
induzir uma tensdo elétrica na bobina de frequéncia  (sinal de RMN). Quando encerra a aplicagdo do pulso de RF, o
sinal gradualmente decai como resultado do processo de relaxacdo ou de retorno do vetor magnetizacao para o equilibrio,
ou seja, para o alinhamento com o campo Bo. O formato do sinal induzido (ou sinal de inducgdo livre — SIL) € o de uma

onda seno amortecida, como mostra a Figura 7.

Bobina

Amplitude

Figura 7: Sinal de Indugo Livre (SIL) gerado pelo retorno da magnetizagdo para o alinhamento apds a aplicacdo de um
pulso de RF de 90°. Fonte: Mazzola

Processos de Relaxacdo: Longitudinal e Transversal

A relaxagdo dos spins que gera o sinal de inducdo livre (SIL) é causada pelas trocas de energia entre spins e entre
spins e sua vizinhanca (rede). Estas interacGes sdo chamadas de relaxacdo spin-spin e spin-rede e juntas fazem com que
0 vetor M retorne ao seu estado de equilibrio (paralelo a Bg). Duas constantes de tempo foram criadas para caracterizar
cada um destes processos: T1 e T2. A constante T1 esté relacionada ao tempo de retorno da magnetiza¢do para o eixo
longitudinal e é influenciada pela interagdo dos spins com a rede. A constante T2 faz referéncia a reducdo da magnetizacéo

no plano transversal e é influenciada pela interacdo spin-spin (dipolo-dipolo).

Figura 8: Retorno do vetor magnetizacéo ao equilibrio ap6s a aplicacdo de um pulso de RF de 90°. Fonte: Mazzola
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A Figura 8 mostra, passo-a-passo, 0 retorno do vetor magnetizacao ao equilibrio ap6s a aplicacdo de um pulso de RF
de 90°. Em amarelo s&o mostrados os momentos magnéticos individuais. E possivel perceber que estes vao se defasando

e com isso ocorre uma reducgdo rapida na componente de magnetizagéo ainda presente no plano transversal.

Retorno da Magnetizacdo Longitudinal — T1

A equacdo que descreve o retorno da magnetizacdo para o eixo longitudinal, mostrada no grafico da Figura 9 é:

t
M, =M, =M, (l-e ™)

{) >

Tempo T1 Tempo

Figura 9: Retorno da magnetizacéo longitudinal (Mz) ao alinhamento. O tempo T1 caracteriza este retorno.

O tempo necessario para a magnetizacao longitudinal recuperar 63% do seu valor inicial é chamado de tempo 1

ou simplesmente T1.

Decaimento da Magnetizagdo Transversal — Tempo T2

A equacdo que descreve o decaimento da magnetizagdo no plano transversal, como mostra no gréafico da Figura 10

t
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Figura 10: Decaimento da magnetizag8o transversal.

O tempo necessario que a magnetizagao no plano transversal atinja 37% do seu valor inicial é chamado de T2.
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Constante de Tempo T2 versus T2*

Variagoes locais do campo magnético principal (Bo) causam defasagem dos momentos magnéticos, aumentando
ainda mais a relaxagao no plano transversal e acelerando o decaimento do sinal de indugéo livre. E conveniente definir
uma outra constante de tempo, chamada T2* (T2 estrela):

L1, 1
T2* T2 T2

inomog.

Onde, T2inomog. descreve o decaimento adicional no sinal devido a inomogeneidades do campo.

Estas inomogeneidades podem ter origem nas proprias diferencas de composicao dos tecidos do corpo, como
também em imperfeicGes na fabricagéo e ajustes do magneto. A ressonancia magnética funcional ird explorar as alteracdes

no tempo T2*, como veremos mais adiante.

A Tabela 1 apresenta tempos de relaxa¢do T1 e T2 para diversos tecidos a 1,5T. Os valores devem servir apenas
como referéncia, pois uma medida quantitativa dos tempos de relaxagio pode resultar em valores bastante diferentes. E
possivel perceber que estas diferengas nos tempos de relaxacdo poderdo ser usadas para gerar contraste entre os tecidos
nas imagens (Tabela 1) e que esta é uma vantagem da RM sobre os demais métodos de diagnostico.

Tabela 1: Tempos de relaxacdo T1 e T2 aproximados para diversos tecidos do corpo humano a 1,5T.

Tecido T1 (ms) T2 (ms)
Substéncia Branca 790 90
Substancia Cinzenta 920 100
Liquido Céfalo-Raquidiano (Liquor) 4000 2000
Sangue (Arterial) 1200 50
Parénquima Hepatico 490 40
Miocérdio 870 60
Mdsculo 870 50
Lipidios (Gordura) 250 80
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Cada tecido possui um tempo T1 e
T2 diferente.

Substancia Cinzenta
Substincia Branca

Liquor

Os diferentes tempos determinam o
contraste na imagem

Figura 11: Imagem turbo spin eco ponderada em T2, mostrando na imagem ampliada a resolucdo de contraste obtida

devido as diferengas nos tempos T2 entre os tecidos envolvidos. Fonte: Mazzola

Ecos de Spins ou Spin Eco

Até aqui tratamos do fendmeno da ressonancia magnética nuclear e da observacéo do SIL, assim como entendemos
que existem constantes de relaxacdo (T1 e T2) que possibilitam diferenciar tecidos. Um aspecto fundamental para a coleta
do sinal que ir& gerar aimagem de ressonancia magnética € o fenémeno de formacéo de ecos. Este fendmeno foi observado
e descrito por Hanh em 1950 e é a base para estudarmos sequéncias de pulso. Hahn descreveu que, se excitarmos 0s
prétons com um pulso de RF inicial e, apds um determinado tempo t enviarmos um segundo pulso, observaremos que,
além do surgimento de sinal na bobina ap6s o primeiro pulso (SIL), também havera o surgimento de um segundo sinal.
Este segundo sinal ¢ um eco do primeiro e aparece na bobina num tempo igual a 2t. E importante ressaltarmos que 0
surgimento do eco é um processo natural e ocorre devido a refasagem dos momentos magnéticos induzida pelo segundo
pulso de RF. Podemos controlar o momento em que 0 eco ird surgir através dos tempos e de aplicagdo dos pulsos, porém
a defasagem e refasagem sera dependente dos tipos de tecido em questdo. Mais tarde abordaremos a sequéncia de pulso

gradiente eco, na qual poderemos manipular também a defasagem e a refasagem.

Sequéncias de Pulso Spin Eco ou Eco de Spins

A sequéncia de pulso Spin Eco se caracteriza pela aplicacdo de um pulso inicial de RF de 90°, seguido de um pulso
de RF de 180°. Como ja descrito anteriormente, o intervalo de tempo t entre a aplicacdo destes dois pulsos ira determinar
o surgimento do eco em 2t. Chamaremos de tempo de eco (TE) o intervalo de tempo entre a aplicagdo do pulso inicial de
RF de 90° e o pico do eco (Figura 12).
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Figura 12: Sequéncia de Pulso Spin Eco. Pulso de 90° e aplicacdo no tempo (TE/2) do pulso de RF de 180°.

O tempo entre sucessivos pulsos de RF de 90° é chamado de TR, ou tempo de repeticdo. Enquanto o TE determina
o0 quanto de relaxacdo no plano longitudinal estara presente no eco, o TR estabelece o quanto de magnetizagéo longitudinal
se recuperou entre sucessivos pulsos de 90°. O pulso de RF de 180° permite formar o eco, pois iré refasar os spins, gerando

assim novamente sinal na bobina (eco).

FORMAGCAO DA IMAGEM

Codificagéo do Sinal

A RMN s6 pdde se tornar Gtil como método de obtencéo de imagens do corpo humano com o desenvolvimento
da codificacéo espacial do sinal através do uso de gradientes de campo magnético. Em 1973, Paul Lauterbur propds o uso
de gradientes de campo magnético, permitindo assim a codificagdo espacial do sinal. Lauterbur mostrou que, adicionando
gradientes de campo magnético lineares e obtendo uma série de projecdes da distribuigdo de sinal, ele poderia reconstruir
uma imagem através da mesma retroprojecao filtrada usada por Hounsfield para obtencdo de imagens de tomografia
computadorizada por raios X. O método foi aprimorado por muitos outros pesquisadores, incluindo Peter Mansfield, o
qual prop6s também a sequéncia de pulso eco planar (EPI) que sera tratada mais adiante.

Gradientes de Campo Magnético

Até aqui consideramos que 0 campo magnético produzido pelo magneto possui um valor Gnico e uniforme. Desta
forma, se todo um volume de tecido, como o cérebro, for posicionado neste campo e um pulso de RF for enviado com
valor de frequéncia exatamente igual a frequéncia de precessdo dos prétons de hidrogénio, todo o volume seré excitado.
Os prétons de hidrogénio do volume como um todo receberdo energia do pulso de RF e retornardo sinal para a bobina.
Este sinal contém informacao de todo o tecido cerebral, mas ndo possibilita que saibamos de que parte do cérebro ele

provem.

Como o objetivo € mapear uma imagem bidimensional (2D), € preciso estabelecer um método que possibilite a
selecdo de um corte do corpo e, dentro deste corte, possamos ter uma matriz de pontos organizada em linhas e colunas.
Para cada elemento desta matriz (pixel) deve ser obtido o valor de intensidade de sinal, para que através de uma escala de

tons de cinza ou cores possamos visualizar a imagem final.
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Com a introdugdo dos chamados gradientes de campo magnético, poderemos variar linearmente em uma dada

direcdo a intensidade do campo magnético, como mostra a equacao abaixo:
B,(z)=B,+12G,

Onde G; é a intensidade do gradiente aplicado (mT/m) na dire¢do z e B,(z) sera o novo valor de campo magnético

numa dada posicéo z.

O novo campo criado localmente com o acionamento do gradiente ird fazer com que a frequéncia de precessdo
mude, ou seja, cada posicdo do tecido na direcdo de aplicacdo do gradiente precessa em uma frequéncia diferente. A
Figura 13 exemplifica o acionamento do gradiente. A frequéncia podera ser usada agora para localizar espacialmente o

sinal.

Sem Aplicagédo do Gradiente
Bi=1,5T plea

63.855.000 Hz
63.855.000 Hz D/
\D 63.855.000 Hz

63.855.000 Hz

Com Aplicagao do Gradiente

D/'I 63.663.435.000 Hz

63.471.870 Hz

64.238.130 Hz

63.855.000 Hz

Figura 13: Efeito de aplicacdo de um gradiente de campo magnético na dire¢do do eixo z com amplitude de 45 mT/m.
As alteracOes na frequéncia de precessdo dentro do volume de interesse se modificam de acordo com a posi¢do ao longo

do eixo z. Fonte: Mazzola

O acionamento de um gradiente de campo também altera a fase dos spins. Esta alteragéo é proporcional ao tempo

que o gradiente fica ligado e amplitude do gradiente.

Juntas, fase e frequéncia poderdo fornecer informagdes espaciais do sinal, como veremos a seguir.

Selecéo de Corte, Codificacéo de Fase e Codificacéo de Frequéncia

S&o necessarias 3 etapas para a codificacdo do sinal de forma a obter uma imagem de RM: sele¢do de corte,

codificag8o de fase e codificacdo de frequéncia. Cada etapa representa o acionamento de gradientes em uma dada direg&o.
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Se o gradiente de selecdo de corte for acionado na direcdo z, cada posi¢do ao longo do eixo da mesa ira precessar
com um valor diferente de frequéncia. Se este gradiente permanecer ligado, podemos enviar um pulso de RF com
frequéncia central de precessdo igual & da regido que queremos excitar. Dividimos assim o paciente em cortes axiais. Os

outros dois gradientes (codificacdo de fase e frequéncia) serdo acionados nos eixos que restaram (X e y ou 'y e x).

Quando o gradiente de codificacdo de fase € acionado alteramos a fase dos spins de forma proporcional a sua
localizagdo. Assim, um dos eixos do corte fica mapeado com a fase. E necesséario acionar n vezes o gradiente de

codificacdo de fase. Cada vez que é acionado, altera-se a amplitude do gradiente.

No momento da leitura do sinal o gradiente de codificacdo de frequéncia é acionado na direcdo restante. Desta
forma, o segundo eixo do corte ficara mapeado em frequéncia. O gradiente de codificagdo de frequéncia também é
chamado de gradiente de leitura. Podemos agora adicionar ao nosso esquema da sequéncia de pulso, as etapas de

codificagdo do sinal, como mostra a Figura 14.
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Figura 14: Diagrama simplificado da sequéncia de pulso Spin Eco mostrando o acionamento dos gradientes de sele¢do
de corte (GSC), codificacdo de fase (GCF) e codificacdo de frequéncia ou de leitura (GL). Sempre que um pulso de RF é

transmitido (RF;) ocorre o acionamento de um gradiente de selecdo de corte. Fonte: Mazzola

Dominio do Tempo VS Dominio de Frequéncias — Fourier

O sinal coletado de cada corte estd mapeado em fase e frequéncia. Ou seja, um sinal que varia no tempo, contendo
diversas fases e diversas frequéncias carrega informacéo sobre todo o tecido contido no corte. Por volta de 1807, o
matematico francés Jean Baptiste Joseph Fourier, desenvolveu ferramentas analiticas para decompor uma fungao continua
em suas componentes oscilatérias e amplitudes, este processo € hoje conhecido como transformada de Fourier. Uma
versdo desta metodologia € usada atualmente para determinar as amplitudes e frequéncias (e, portanto, as posicdes)
encontradas no sinal de RM (eco) coletado pelas bobinas. Somente depois de coletar 64, 128, 256 ou mais ecos e
armazenéa-los no chamado espaco K é que aplicaremos a transformada de fourier (TF) para passar do dominio do tempo
para 0 dominio de frequéncias, obtendo a imagem de RM. Uma descricdo completa deste processo € apresentada por

autores como Bracewell. Abordaremos a seguir o conceito de espaco K de forma mais simples e sua importancia pratica.
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Espaco k

O espago k ndo é um local fisico no equipamento de RM. E um conceito abstrato que auxilia no entendimento de
sequéncias de pulso modernas e metodologias de aquisicdo. E util visualizarmos o espago k como uma matriz. Cada linha
desta matriz serd preenchida com um eco coletado na sequéncia de pulso. Podemos visualizar o espaco k na forma de
uma matriz de tons de cinza. Cada ponto nesta matriz corresponde a uma intensidade de sinal (tons de cinza) e a uma
posicdo no tempo e representa a amplitude do sinal recebido pela bobina naquele dado instante. Os eixos de coordenadas
(x e y ou ky e ky) deste espaco sdo, respectivamente, o gradiente de codificacdo de frequéncia e o gradiente de codificagéo
de fase, como mostra a Figura 15.

Espaco k Imagem de RM
Dominio do Tempo Dominio de Frequéncias = Posicao

k

X

Figura 15: Espago K e a imagem de RM correspondente apds a aplicacdo da transformada de fourier bidimensional (TF
2D). Fonte: Mazzola

O preenchimento linha-a-linha do espaco k ira ocorrer na medida em que o gradiente de codificacdo de fase na
sequéncia de pulso variar sua amplitude. O nimero de codificacBes de fase pode, por exemplo, ser de 256, o que resulta
no acionamento de 256 amplitudes diferentes para o gradiente de codificacdo de fase. Esta amplitude pode iniciar com o
uso de um gradiente negativo com maxima amplitude, reduzindo gradativamente sua amplitude até zero e, a partir dai,
acionando um gradiente positivo até atingir novamente a amplitude méaxima, mas na direcdo contraria. Cada linha do

espaco k sera preenchida com um eco que foi codificado por uma amplitude diferente do gradiente de fase.

Uma caracteristica importante do preenchimento do espago k, descrito acima, € que os extremos do espago k serdo
preenchidos com sinal de baixa amplitude, pois o proprio acionamento do gradiente causa maior defasagem e redugdo do
sinal. Ja as linhas centrais do espaco k conterdo sinal de maior amplitude, o que na imagem de RM resultara em contraste

(preto e branco).

Caracteristicas do Espago k
Algumas caracteristicas do espaco k sdo importantes para entendermos melhor a imagem resultante.

1) Nao existe correspondéncia entre um ponto do espaco k e um ponto da imagem de RM. Em cada ponto do
espaco k existe informacéo de todo o corte. Se, por exemplo, um pequeno artefato de entrada de RF na sala de
exames ocorrer em um dado instante durante a sequéncia de pulso, a presenca deste artefato bem localizado no

tempo podera gerar um artefato que se propagara para toda a imagem de RM;
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2) Quanto maior o nimero de linhas do espac¢o k, maior é a quantidade de sinal coletado, porém maior € o tempo
necessario. Se em uma sequéncia de pulso Spin Eco cada linha do espaco k é preenchida a cada tempo de
repeticdo (TR), o tempo total para adquirir uma ou mais imagens sera diretamente proporcional ao nimero de

linhas do espaco k;

3) As linhas centrais do espaco k estdo diretamente relacionadas ao contraste na imagem de RM e a periferia a

resolucéo espacial;

4) Uma imagem de RM pode ser formada por mais que um espaco k. A escolha do nimero de espacos k que irdo
ser utilizados para gerar uma imagem é um parametro controlado pelo operador e costuma ser chamado de
numero de aquisi¢cBes ou nimero de excitagdes (NEX). Passar de um para dois espacos k faz com que o tempo

total de aquisicao dobre, com o beneficio de melhorar em cerca de 40% a relacéo sinal-ruido na imagem.

Formas de Preenchimento

Cada sequéncia de pulso pode se utilizar de uma estratégia para o preenchimento do espaco k, a Figura 16 mostra
um esquema representativo de algumas destas formas. O preenchimento de um espaco k completo para formar uma

imagem, significa como parametro de aquisicdo que usamos 1 NEX (NEX = Numero de Excitaces).

Para algumas aquisi¢Oes é importante adquirir mais de um espago k para formar uma imagem, ou seja, deve ser
alterado o pardmetro de NEX de 1 para 2, 3 ou mais. A mudanca de NEX=1 para NEX=2 implica em um tempo de
aquisicdo duas vezes maior. Por outro lado, 0 aumento na relagdo entre o sinal e o ruido (chamada Raz&o Sinal-Ruido ou
RSR) se dara pela raiz quadrada do aumento ou, os seja, neste caso V2 ou 1,41. Assim, uma mudan¢a de NEX=1 para

NEX=2 (dobro) ira resultar no dobro de tempo e 40% mais RSR.

. . o
T TR T
(a) Cartesiana (b) Half-Fourier (c) Céntrica

(f) Radial

(d) Eco Planar (e) Espiral BLADE ou Propeller

Figura 16: Esquema representativo das formas de preenchimento do espaco k. A diferenca entre a forma cartesiana (a) e
a céntrica (c) é que ao inveés de iniciar o preenchimento por um dos extremos do espaco k 0 método céntrico inicia pela

parte central. Fonte: Mazzola
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Sequéncias de Pulso

Duas grandes familias de sequéncias de pulso sdo usadas para formar imagens de RM: Spin Eco (SE) e Gradiente
Eco (GRE). A partir destas duas familias se originam uma diversidade de sequéncias de pulso que serdo criadas,
modificadas e aperfeicoadas para atender necessidades especificas de cada regido do corpo e patologia. A Figura 17

apresenta um exemplo das sequencias de pulso e imagens usadas para o0 exame do encéfalo.

Velocidade de Aquisigio

Figura 17: Exemplo de sequéncias de pulso e tipos de imagens e ponderacGes obtidas na rotina de neurorradiologia.

Fonte: Mazzola

Spin Eco (SE) ou Ecos de Spin

A sequéncia de pulso Spin Eco (SE) ou Eco de Spin se caracteriza pela aplicagdo de um pulso inicial de RF de
90°, seguido de um pulso de RF de 180° e a coleta de um eco (Figura 14). Uma linha do espago K é preenchida a cada
tempo de repeti¢do (TR). A ponderacdo na imagem é controlada pelo TR e pelo TE. Os tempos tipicos de TR e TE, assim

como, sua respectiva pondera¢do na imagem sdo apresentados na Tabela 2.

Tabela 2: Ponderacdo da imagem em sequéncias SE.

Tempo de Repeticdo (TR) Tempo de Eco (TE) Ponderacéo
TR Curto (< 500 ms) TE Curto (5 a 25 ms) Tl
TR Longo (> 1500 ms) TE Longo (> 90 ms) T2
TR Longo (> 1500 ms) TE Curto (5 a 25 ms) DP
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As escolhas do TR e do TE pelo operador do equipamento determina o adequado contraste na imagem. Uma
alteracdo incorreta podera resultar na perda das diferencas que existem entre os tecidos (exemplo, entre a substancia

branca e a substancia cinzenta cerebral) ou mesmo ocultar les6es.

F35Y
13262
Jun 111998

V. 515 WL: 366

Figura 18: Imagem SE ponderada em T1 onde foi utilizado TR curto (500 ms) e TE curso (9 ms).

A Figura 19 exemplifica o aspecto na imagem para a combinacdo de alguns valores de TR e TE.

Figura 19: Imagens Spin Eco (SE) adquiridas com vérias combinagdes de TR e TE para exemplificar as ponderagdes na

imagem (T1 e T2) assim como imagens que ndo servem para o diagnostico. Fonte: Mazzola
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Spin Eco Multi-Eco

Uma variagdo da SE convencional é a multi-eco, onde, dentro de um mesmo TR, sdo selecionados dois tempos de
eco diferentes. O primeiro TE é curto e o segundo TE é longo. Apds cada um dos pulsos de RF de 180° serem aplicados,
surgird um eco. Cada eco, em cada TE, é armazenado em um espaco k diferente. As imagens de RM resultantes de cada
um destes espacos k tera uma ponderacdo diferente. Esta técnica é usada para obtermos, dentro do mesmo TR, uma

imagem ponderada em T2 e uma imagem ponderada na densidade de prétons (DP).

Multi-Eco

TR 2500ms TR 2500ms
TE 15ms TE 90ms

Figura 207: Imagem ponderada em T2 e DP obtida com sequéncia de pulso SE Multi-Eco. Fonte: Mazzola

Tempo de Aquisicéo

O tempo de aquisicdo de uma imagem de RM pode ser calculado pela seguinte formula:

Tempo,, ,gem = TR NCF - NEX
onde, TR é o tempo de repeti¢do (em segundos), NCF é o nimero de codificagdes de fase e NEX é o nimero de excitagdes

ou nimero de espagos k coletados.

Considerando os parametros de uma tipica aquisicdo ponderada em T1 (TR = 500ms, 256 codificagdes de fase e
NEX = 1), o tempo de aquisicdo serd de 128 segundos ou cerca de 2 minutos. Ja para uma aquisi¢cdo ponderada em T2
com TR igual a 2500ms, 256 codificacdes de fase e NEX igual a 1, o tempo total de aquisi¢do passa a ser de 640 segundos
ou quase 11 minutos.

Desta forma, para obtermos ponderacdo T2 em tempo adequados, ou mesmo para aquisi¢cdes mais rapidas com
ponderagdo T1, foi desenvolvida no meio da década de 80 a sequéncia de pulso RARE (do inglés, Rapid Acquisition with

Relaxation Enhancement) que se popularizou como Turbo Spin Eco (TSE), Fast Spin Eco (FSE) ou Spin Eco Rapida.
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Turbo ou Fast Spin Eco (TSE ou FSE) ou Spin Eco Rapida

A sequéncia de pulso turbo spin eco (TSE) utiliza multiplos pulsos de RF de 180°, combinados a mdltiplas
codificacOes de fase, dentro de um mesmo TR. Desta forma um trem de ecos pode ser gerado. Cada eco ira preencher
uma linha diferente do espaco k, reduzindo assim o tempo total de aquisicdo. O nimero de pulso de RF de 180° a ser
empregado é chamado de fator turbo ou tamanho do trem de ecos. A reducdo no tempo total de aquisicédo é proporcional

ao fator turbo, como mostra a equacado abaixo:

Tempo _ TR-NCF-NEX
magem — Fator Turbo

Seria excelente que pudéssemos usar um fator turbo to alto a ponto de reduzir qualquer aquisi¢do a ndo mais que
alguns segundos. O eco coletado a cada pulso de 180° diminui em amplitude de acordo com o tempo T2 do tecido, ou
seja, cada sinal coletado vai ficando menor a medida que aplicamos mais pulsos de refocalizacéo, até o ponto que
estaremos coletando um sinal comparavel ao ruido. Outra observacao sobre as sequéncias de pulso TSE é o chamado TE
efetivo (TEer). Como uma série de ecos serdo gerados dentro de um mesmo TR, o conceito de TE nos remete a conclusdo
que esta técnica possuird multiplos tempos de eco. Entretanto o TE que ird afetar de forma mais significativa a ponderacdo
na imagem é o TE responsavel pelo eco que fard o preenchimento da linha central do espago K. A este TE é dado o nome
de TE efetivo (TEes).

A aquisi¢do de uma imagem TSE ponderada em T2 com 0s mesmos pardmetros do exemplo usado em spin eco,
exceto pelo uso de um fator turbo igual a 4, resultaria agora em um tempo de aquisi¢cdo em cerca de 3 minutos, o qual é
razoavel para a rotina de exames de um hospital ou clinica.

Spin Eco Réapida em Unica Tomada (SSFSE, SSTSE ou HASTE)

E uma sequéncia de pulso rapida que se caracteriza por preencher parcialmente o espago k com ecos produzidos
por multiplos pulsos de 180° aplicados dentro de um Gnico tempo de repeticdo (1 TR). E necesséario adquirir um pouco
mais da metade do espaco k (4/8 + 5%). O restante do espaco k é preenchido com zeros, 0 que mantém a resolugéo
espacial, mas reduz o sinal total adquirido. Devido ao elevado nimero de pulsos de RF de 180° (128 ou mais), 0 TE
efetivo fica bastante alto e com isso a imagem resultante é altamente ponderada em T2.

Esta sequéncia é bastante Util em pacientes ndo colaborativos e onde 0 movimento (especialmente o respiratorio)
ndo consegue ser compensado por apneia ou sincronia respiratoria. Porém, é especialmente Util em exame de
colangiopancreatografia por RM (Colangio RM). Dada a alta ponderagdo em T2 e uso de TE alto, o sinal de tecidos

(figado, pancreas, gordura, musculo etc) desaparece e a imagem do liquido nos ductos hepéaticos aparece hiperintensa.

Gradiente Eco

As sequéncias de pulso gradiente eco (GRE) sdo similares a SE, mas ao invés de usar um pulso de RF de 180° para

refasar os spins, é utilizado um gradiente de campo magnético, como mostra a Figura 21.
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Figura 21: Sequéncia de Pulso GRE. O pulso de excitagdo de 90° é substituido por um pulso a e, ao invés de um pulso
de RF de 180°, é utilizado um gradiente codificador de frequéncia ou de leitura (GL) para defasar (lobo invertido ou

negativo) e apos refasar os spins (lobo positivo). Fonte: Mazzola

O uso de gradientes de campo magnético faz com que ocorram defasagens dos spins, ou seja, suas posi¢les
relativas mudam de acordo com a duragéo e diregdo de aplicagdo dos gradientes. Se um pulso de gradiente de campo
magnético for aplicado numa dire¢do, ele ird induzir uma quantidade de defasagem nos spins. Se for aplicado um segundo
pulso de gradiente de mesma duracdo e intensidade, ir4 ocorrer uma reversdo da defasagem e produzird um eco que

chamados de eco do gradiente ou Gradiente Eco (GRE).

Se os valores de TR, TE e angulo de desvio do pulso de excitacdo forem semelhantes aos utilizados em sequéncias
SE, a ponderacdo na imagem e o tempo de aquisi¢do serdo também semelhantes. Entretanto, a GRE é mais sensivel a
inomogeneidades de campo magnético e apresenta mais artefatos na imagem devido a diferencas de susceptibilidade
magnética. Uma vez que a defasagem e refasagem dos spins para a produg¢do do eco é agora controlada por um gradiente
de campo magnético, € possivel reduzir brutalmente o TR e o TE, mas se faz necessaria uma redugéo no angulo de desvio
de forma a obter, entre sucessivos pulsos de excitacdo, uma quantidade adequada de magnetiza¢do longitudinal. A
combinacdo de baixo angulo de desvio e curto TR e TE é a base para a maioria das chamadas sequéncias de pulso rapidas
de RM.

Um aspecto importante diz respeito a permanéncia de magnetizac&o residual no plano transversal entre sucessivos
pulsos de RF e que pode, ou ndo, ser eliminada com a utilizacdo de gradientes ou pulsos de RF destruidores (os chamados
spoilers). Desta forma, uma divisdo nos tipos de sequéncias GRE ocorre: com uso de spoilers ou ndo. Basicamente,

quando utilizamos sequencias GRE que fazem uso de spoilers a ponderagao desejada na imagem é T1.

Uma dificuldade crescente em RM e que se evidencia em sequéncias GRE é o uso de nomes comercias por cada
fabricante para descrever uma mesma sequéncia de pulso, os chamados acronimos. A Tabela 3 apresenta alguns exemplos

de acrénimos de sequéncias de pulso nos trés principais fabricantes de RM.
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Tabela 3: Tabela contendo alguns acrénimos de sequéncias de pulso GRE usados pelos fabricantes.

Sequéncia de Pulso GE Philips Siemens
Spin Eco Rapida FSE TSE TSE
Spin Eco por Unica Tomada SSFSE SSTSE HASTE
Spin Eco Rapida com Restauracdo da Magnetizagao FRFSE DRIVE RESTORE
Gradiente Eco GRE FE FID
Gradiente Eco (uso de spoiller ou incoerente) SPGR T1-FFE FLASH
Gradiente Eco (sem uso de spoiller ou coerente) GRASS FFE FISP
Gradiente Eco Balanceado FIESTA b-FFE TrueFISP

Exemplos de Utilizacdo de Sequéncias de Pulso GRE

As sequéncias de pulso GRE vem sendo usadas cada vez mais na pratica clinica. A angiografia por RM utiliza
aquisices rapidas GRE tanto para evidenciar o fendmeno de entrada de spins no corte e assim produzir um hipersinal do
vaso em relagdo ao tecido estatico saturado por RF (angiografia time-of-flight ou TOF) quando para capturar todo um
volume tridimensional durante a passagem do bolus de meio de contraste a base de gadolinio (Figura 22) para capturar a

circulacdo arterial ou venosa de uma dada regido do corpo.

Figura 22: a) Esquerda, imagem axial de uma angiografia de cranio baseada em Time-of-Flight (TOF) onde é possivel
identificar vasos arteriais hipertensos. Nesta imagem, ndo foi usado meio de contraste e o hipersinal é gerado
exclusivamente pelo fluxo sanguineo que penetra no fino corte adquirido com a sequéncia GRE. B) Direita, imagem 3D
com utilizagdo da técnica de projecdo de méaxima intensidade (MIP) a partir de 90 cortes axiais como os da figura anterior
de uma angiografia de cranio baseada em Time-of-Flight (TOF). Este tipo de apresentacdo permite ao radiologista uma

identificacdo de aneurismas, obstrucdes e outras anormalidades que podem ocorrer na anatomia vascular. Fonte: Mazzola
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Sendo as aquisicbes GRE susceptiveis a alteracdes locais do campo magnético, imagens GRE do tecido cerebral
auxiliam na identificacdo de calcificacGes e hemorragias (Figura 23).

Figura 23: Imagem axial GRE do tecido cerebral onde é possivel visualizar como areas de hiposinal (escuras) o sangue

hemorragico.

E possivel explorar a caracteristica de aquisicio rapida das sequéncias GRE e fazer uma combinagao de velocidade
e resolucdo espacial para obtencdo de imagens durante a infusdo de gadolinio para avaliacdo do tecido mamario. A
aquisicdo 3D GRE permite obter volumes com resolucdo milimétrica de todo tecido maméario  a cada minuto e, assim
avaliar a impregnacgdo do meio de contraste no tempo (Figura 24).

T T2 FAT SAT 3DGRE PRE

Figura 24: Imagem axial T1 com uso de saturagdo de gordura por RF para detec¢do de nédulo mamarios. Uma imagem
a cada 0,9 mm pode ser adquirida de todo o tecido mamario durante tempos inferiores a um minuto. Juntamente com a
infusdo de contraste endovenoso, varias aquisi¢cdes ao longo do tempo (6 a 8 minutos) podem ser coletadas para avaliar

les6es na mama. Fonte: Mazzola
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Né&o s6 com o objetivo de reformatar as imagens em outros planos, as aquisicdes 3D GRE ponderadas em T1 do
tecido cerebral (Figura 25) permitem medir o volume de estruturas cerebrais como 0s hipocampos e, assim, obter dados
quantitativos que podem ser usados para correlacionar com condi¢Ges patologicas especificas, como a doenca de
Alzheimer.

Figura 25: Reconstrugdo 3D do encéfalo obtida a partir de uma aquisi¢do 3D T1 FLASH (GRE com uso de spoiller).
Fonte: Mazzola

A sequéncia GRE conhecida como CISS, FIESTA-C ou T2-bFFE (Figura 26) permite obter imagens 3D com
cortes sub milimétrico (da ordem de 0,4 mm) em que demonstra uma imagem com ponderagdo similar a T2 estruturas tao

pequenas como 0s canais semicirculares ou o conjunto de pares de nervos cranianos.

Figura 26: Imagem axial CISS com espessura de corte de 0,5 mm da regido da orelha e respectiva reconstrucédo 3D com

uso de técnica de renderizacdo de volume (VRT) para demonstrar as estruturas da orelha interna. Fonte: Mazzola

Outra forma de adquirir imagens rapidas em IRM é fazer uso da sequéncia de pulso EPI (do inglés, Echo Planar

Imaging) que sera abordada a seguir.
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Imagem Eco Planar (EPI)

Originalmente descrita por Peter Mansfield em 1977 como uma forma tedrica de aquisicdo extremamente rapida,
teve que aguardar melhorias nos sistemas de gradientes e radiofrequéncia para se tornar Gtil clinicamente. Atualmente a
aquisicdo EPI é capaz de adquirir uma imagem bidimensional (2D) em tempos tdo curtos quanto 20 milissegundos. Desta
forma, desempenhou e continua a desempenhar papel fundamental para o desenvolvimento de aplicacfes como difuséo,

perfusdo e ressonancia magnética funcional (RMf).

A sequéncia de pulso EPI se difere das sequéncias SE e GRE principalmente na forma como os gradientes de
codificagdo de fase e frequéncia séo aplicados. Um esquema inicial de aplicacdo de pulsos e acionamento de gradientes

pode estar baseado em SE ou em GRE. A Figura 27 mostra o diagrama de uma sequéncia de pulso EPI-SE.
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Figura 27: Diagrama simplificado de uma sequéncia de pulso EPI-SE. Fonte: Mazzola

Um pulso de excitagdo de 90° é enviado, seguido de um pulso de refocalizacdo de 180° e, a partir deste ponto, uma
série de gradientes bipolares de leitura sdo empregados para gerar um trem de ecos. Com a aplicacdo de gradientes
codificadores de fase, cada eco é coletado e armazenado em uma linha do espago k. Se todo o espaco k necessario para

formar uma imagem for adquirido dentro de um TR, chamamos a aquisi¢do EPI de “tiro-tinico”.

A forma de preenchimento do espaco k é bastante particular para a sequéncia EPI, pois 0s ecos sdo armazenados
linha-a-linha em “ziguezague”, como mostrou a Figura 16 (d). Da mesma forma que na TSE, o TEes sera determinado
pelo eco que preencher o centro do espaco k.A ponderagdo das imagens EPI € baseada em T2*, uma vez que a aquisicéo
de todos os ecos produzidos ocorre dentro do tempo de decaimento induzido livre. EPI é bastante susceptivel a

inomogeneidades de campo.

Sistemas de gradientes rapidos e perfeitos sdo fatores decisivos para a qualidade das imagens. O fator turbo esta
diretamente relacionado ao tempo e a resolugéo espacial da imagem. J& o chamado espagamento entre ecos (ESP) esta
diretamente relacionado a qualidade da imagem. Quanto maior o fator turbo, menor o ESP. Quanto menor o ESP, menor

serdo os artefatos de distorgdo na imagem, desvio quimico e perda de sinal.
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EPI-SE

A sequéncia de pulso 2D Spin Eco EPI (EPI-SE) é formada pela aplicagdo de um pulso inicial de RF de 90° e um
pulso de refocalizagdo com angulo de desvio de 180°. Os pulsos de 180° ira gerar 0 eco. Durante a janela de tempo em
torno do eco, os gradientes de codificacdo EPI de leitura e fase serdo acionados para produzir uma série de ecos de
gradiente codificados espacialmente. Os ecos de gradiente que sdo amostrados para preencher o espaco k foram gerados

por um eco de spin ao invés de um SIL (FID), como ira ocorrer com a EPI-GRE.

Na EPI-SE ocorre uma reducdo nos artefatos de susceptibilidade, porém possui sensibilidade reduzida ao efeito
que buscaremos obter para o0 mapeamento cerebral pela RMf. A sequéncia de pulso EPI-SE ¢é utilizada para a obtencédo

de imagens ponderadas na difusdo da 4gua no tecido cerebral e nas aquisi¢cdes para o célculo do tensor de difusdo (DTI).

EPI-GRE

A sequéncia de pulso 2D EPI-GRE tem inicio com o envio de um pulso de excitacdo para a producdo do SIL.
Enquanto o SIL est& ocorrendo, uma série de ecos de gradiente sdo produzidos usando os gradientes de codificacdo EPI
de leitura e fase. O pulso de excitagdo usado é de 90°, pois o TR é suficientemente longo. As imagens serdo fortemente
ponderadas em T2*, 0 que por um lado aumenta o aparecimento de artefatos de susceptibilidade entre tecidos como 0sso

e ar, porém ird auxiliar no contraste das imagens de RMf.

Inversdo da Recuperacéo (IR) ou Preparo da Magnetizagcdo: FLAIR e STIR

A inversdo da recuperacdo ndo deve ser tratada como uma sequéncia de pulso especifica, mas sim como um médulo
que pode ser adicionado a frente de qualquer sequéncia de pulso. O objetivo deste mddulo é o de preparar a magnetizacao
longitudinal para que se consiga, com o inicio da sequéncia de pulso e coleta do sinal, o contraste desejado na imagem

ou a anulacéo do sinal de um determinado tecido.

+ Seqiiéncia de Pulso

Médulo IR SE, FSE, GRE ou EPI

Figura 28: Figura do médulo de IR a frente de uma sequéncia de pulso. Fonte A.M

O objetivo é aplicar um pulso inicial de 180° que ird inverter a magnetizacdo longitudinal. Apds este pulso de
inversdo, o vetor magnetizacdo dos tecidos ira retornar ao alinhamento pelo processo de recuperacdo da magnetizagdo

longitudinal (processo T1).
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Figura 29: Diagrama da aplicacdo dos pulsos de RF. O tempo entre a aplicacdo do pulso de 180° e o pulso de 90° é

chamado de tempo de inversdo (TI). Fonte: Mazzola

Figura 30: Diferenca entre a aplicacdo de um pulso inicial de 90° e um pulso de 180°.

Se no momento que um determinado tecido estiver cruzando o ponto zero de magnetizacdo longitudinal (M,=0),
for dado inicio a uma sequéncia de pulso Turbo Spin Eco (TSE), por exemplo, o tecido em questao ndo terd magnetizacéo
longitudinal (seja componente positiva ou negativa) para participar do restante do processo de geracdo do sinal. Ou seja,
ndo existe componente de magnetizagdo ao longo do eixo z para ser jogada para o plano transversal (plano xy) e gerar

sinal na bobina. Desta forma, o tecido em questdo ndo tera sinal na imagem final.

O tempo entre a aplicagdo do pulso de inversdo (180°) e o inicio da sequéncia de pulso (exemplo, pulso de 90° na
sequéncia TSE) é chamado de Tempo de Inversdo (T1) e controla o quanto de magnetizagao longitudinal (T1) se recuperou

apos a aplicagdo do pulso de inversao.
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Se desejarmos anular o sinal de um tecido especifico, como por exemplo a gordura, devemos fazer com que o Tl
coincida com 0 momento em que o0 vetor magnetizago esteja cruzando o ponto de magnetizacdo igual a zero (M;=0).
Para isso, sabendo o tempo T1, do tecido basta multiplicar por 0,69 e teremos o tempo de inversao (TI) a ser usado como
parametro técnico no equipamento.

TI=T1x0,69

Como exemplo, podemos considerar o tempo T1 da gordura como sendo igual a 250 ms em equipamentos de 1,5T
e, assim., calcular o TI:

TI=T1x0,69 =250 x 0,69 ~172ms

Com uso deste TI de aproximadamente 172 ms, conseguiremos anular o sinal da gordura nas imagens e produzir

a chamada imagem STIR (do inglés, Short Time Inversion Recovery) ou Recuperacdo da Inversdo com Tempo Curto.

Se 0 mesmo raciocinio for aplicado para o liquido cefaloraquidiano (LCR ou liguor) que possui um tempo T1 de
aproximadamente 4000 ms, teremos um T1 entre 2000 e 3000 ms para anulacéo do sinal. Chamamos de FLAIR (do inglés,
Fluid Atenuatted Inversion Recovery) ou Recuperacéo da Inversdo para Atenuacdo de Fluidos esta técnica. Na maioria
dos equipamentos de RM de 1,5T adotamos um TI de 2200 ms.

STIR

A técnica STIR permite que possamos anular o sinal da gordura e produzir imagens onde a saturagéo por uso de
pulsos de RF (pulsos de saturacéo espectral) ndo é possivel, como em equipamentos de baixo campo (<0,5T), ou onde a
homogeneidade de campo ndo estd adequada, como proximo a implantes de metal.

Figura 31: Imagem STIR versus saturacdo por RF. Fonte: Mazzola
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FLAIR

O uso do pulso de inversdo para anular o sinal do liquor permite que a deteccdo de lesGes na substancia branca
cerebral seja melhor visualizada, pois retira o sinal hiperintenso em imagens ponderadas em T2, permitindo uma anélise

mais detalhada do tecido.

Figura 32: Imagem axial FLAIR e correspondente imagem ponderada em T2. Fonte: Mazzola

SISTEMAS DE IMAGEM POR RM

Componentes Basicos de um Sistema de Imagem por RM

Um sistema de imagem por ressonancia magnética pode ser dividido em algumas partes principais ou subsistemas

descritos abaixo e mostrados na Figura 33:

a) Magneto

b) Bobinas de Gradiente de Campo Magnético (x,y,z)

c) Bobinas Receptoras e Transmissoras de Radiofrequéncia (RF)
d) Cabine Atenuadora de Radiofrequéncia ou Gaiola de Faraday
e) Sistemas Controladores do Envio e Recebimento de RF

f) Sistema Controlador do Gradiente de Campo Magnético

g) Computadores: Reconstrutor de Imagens e Computador de Controle ou Operacéo

Cabine Atenuadora de RF ou Gaiola de Farada
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Figura 33: Diagrama simplificado das principais partes de um sistema de RM. Fonte: Mazzola
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Magneto

A funcéo basica do magneto é gerar um campo magnético alto e homogéneo na regido em que a parte anatdbmica
serd posicionada. A forma de gerar o campo magnético define os tipos de magnetos que existem hoje: a) Magnetos

Permanentes e b) Eletromagnetos: divididos em magnetos resistivos e magnetos supercondutores

Uma divisdo em relacdo ao design criou uma nomenclatura ndo muito correta que vem sendo aplicada pelo
mercado: aberto e fechado. O sistema fechado de RM na verdade néo é fechado, pois se caracteriza por um cilindro oco,
aberto nas duas extremidades, em que o paciente é posicionado dentro deste cilindro na sua regido central, o também
chamado isocentro. O equipamento aberto € assim chamado pois oferece maior comodidade ao paciente, uma vez que as
partes laterais sdo abertas ou semiabertas permitindo uma menor sensacdo de confinamento e reduzindo assim a

claustrofobia.

(CW

Figura 34: Equipamento de RM aberto (0,35T) e fechado (1,5T).

Tipos de Magnetos

Magnetos Permanentes: Sao constituidos de imas permanentes e oferecem como vantagem a ndo utilizacdo de
energia elétrica e a configuragio aberta. Alguns fabricantes adotam a construgdo na forma de um “C” o que permite ao
paciente acesso facilitado, sensacdo de maior espaco e conforto. Entretanto, 0s magnetos permanentes ndo conseguem

atingir valores altos de campo magnético, ficando reduzidos a menos de 0,5T.

Eletromagnetos

Os eletromagnetos sdo constituidos por enrolamentos de fios (bobinas) onde a passagem de corrente elétrica ira
produzir o campo magnético. A passagem de corrente elétrica pode ocorrer com a presenca da resisténcia elétrica

(magnetos resistivos) ou com o uso do fendmeno da supercondutividade (magnetos supercondutores)
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Magnetos Resistivos

Este tipo de magneto esta praticamente extinto do mercado de equipamento de RM para formagdo de imagem,
pois 0 campo magnético ira ser gerado pela passagem de corrente elétrica pelo conjunto de bobinas de forma classica, ou
seja, com a presenca constante da resisténcia elétrica. Assim, é possivel desligar 0 campo magnético quando ndo ha
exames e religa-lo conforme a necessidade. A desvantagem € o alto consumo elétrico para manter o0 campo magnético e
a limitacdo quanto a intensidade do campo magnético produzido. Uma vez que o fio oferece resisténcia a passagem de
corrente elétrica, a producéo de calor é inevitavel e, consequentemente, somente valores baixos de campos (até cerca de
0,3T) sdo possiveis. Também possuem homogeneidade de campo reduzida e necessitam ser refrigerados a agua. A massa

destes magnetos também pode exceder 10.000 kg.

Magnetos Supercondutores: Sao eletromagnetos compostos de enrolamentos quilométricos de fio de uma liga de
nidbio-titanio que, mergulhados em hélio liquido (criogénico) a uma temperatura préxima do zero absoluto (-273 °C ou
0 kelvin), ndo irdo oferecer resisténcia elétrica, atingindo a chamada supercondutividade e, assim, podem produzir um
campo magnético alto, sem a geracéo de calor e sem custo relacionado a consumo elétrico. Neste tipo de magneto é critico
o controle dos sistemas relacionados a temperatura, pressdo e quantidade de hélio no interior do magneto para que ndo
ocorra 0 aumento da temperatura interna, que elevaria a taxa de evaporacdo do hélio (conhecida como boiloff) e poderia

chegar ao ponto critico de resultar no apagamento do campo magnético, o chamado quenching.

Apesar do custo de producdo e comercializagdo mais alto e a maior necessidade de controle durante sua operagéo,
0s magnetos supercondutores sdo os mais utilizados no mercado por sua possibilidade de atingir os valores de campo

magnético superiores a 1,5T, que, sob aspectos clinicos, permite o uso pleno da tecnologia e dos recursos de RM.

E importante destacar que uma das principais caracteristicas de qualidade dos magnetos é a chamada uniformidade
ou homogeneidade do campo magnético. Um alto grau de homogeneidade corresponde a pequenas variagdes no valor
central do campo magnético e, por consequéncia, no valor da frequéncia central de precessao dos spins. Os equipamentos
supercondutores com cilindros mais extensos tendem a ter melhor homogeneidade que magnetos mais curtos e com

didmetro interno maior. Os magnetos “abertos “também possuem regides mais reduzidas de homogeneidade.

Figura 35: Magneto supercondutor de 1,5T. Fonte: Mazzola
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Bobinas de Gradiente de Campo Magnético (x,y,z)

Séo trés conjuntos de bobinas independentes e ndo refrigeradas pelo sistema de criogenia (hélio) que irdo produzir
uma pequena variagdo no campo magnético o mais linear possivel numa dada direcdo (x, y ou z). Trés direcBes de
aplicacdo dos gradientes sdo necessarias para codificar a origem espacial do sinal (localizacdo) e assim formar imagens
bidimensionais (2D) e tridimensionais (3D). O acionamento combinado dos gradientes permite criar variacbes em
qualquer direcdo dentro do magneto, criando assim planos de corte que ndo necessariamente precisam seguir os planos
convencionais: axial, sagital e coronal. Os gradientes serdo usados em momentos especificos durante o processo de
aquisicdo das imagens e podem ser facilmente identificados pelo ruido caracteristico de seu funcionamento. O ruido
acustico gerado pelos gradientes é resultado da rapida passagem de corrente elétrica pelo fio que sofre dilatagdo e propaga
a onda sonora. As caracteristicas de desempenho dos sistemas de gradiente sdo limitadas por caracteristicas biol6gicas do
corpo humano, uma vez que a variacdo rapida de campo magnético durante o exame produz correntes elétricas em
superficies condutores como a pele e pode resultar em estimulo de nervos periféricos e choque elétrico. Estas correntes
indesejadas, chamadas também de correntes parasitas ou correntes de Eddy, que podem se formar na carcaga do magneto
durante o acionamento dos gradientes, devem ser compensadas por sistema de bobinas desenhadas especificamente para
isso e chamadas de blindagem ativa das bobinas de gradiente ou mesmo via software. A rapida passagem de corrente
elétrica em alta intensidade por estes conjuntos independentes de bobinas, faz com que seja necessaria refrigeracdo por

agua ou ar.

Bobinas Z

Figura 36: Bobinas de gradiente. Fonte: Mazzola

Bobinas Receptoras e Transmissoras de Radiofrequéncia (RF) ou Sistema de RF

As bobinas ou antenas de RF sdo responsaveis pela transmissdo e recebimento do sinal de RM. As bobinas podem

ser transmissoras e receptoras, somente transmissoras ou somente receptoras.

O envio do pulso de RF (também chamado de campo B1) produz o desvio no vetor magnetizacdo gerando a
componente transversal da magnetizacdo (xy) que ira ser detectada pela mesma bobina que gerou o pulso ou por uma

outra bobina receptora especifica.

Quando ndo sdo utilizadas bobinas locais para transmissao do pulso de RF esta tarefa € realizada pela bobina de
corpo. A bobina de corpo esté inserida na propria carcaca do equipamento e vem sendo cada vez mais utilizada como a
Unica bobina transmissora. Para as bobinas locais fica somente a tarefa de coletar o fraco sinal de RF que se origina de
um corte do corpo do paciente.
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Uma variedade de bobinas foi e continua sendo desenvolvidas para permitir ndo s6 uma coleta mais eficiente do

sinal, como também para ser utilizada em novas aplica¢6es e novas metodologias de aquisi¢do do sinal.
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Figura 37: Bobinas utilizadas em Ressonancia Magnética.

Podemos destacar o uso cada vez mais intenso de bobinas de multiplos elementos com arranjo de fase. As bobinas
de arranjo de fase sdo compostas por multiplas pequenas bobinas (ou elementos) cada uma com um circuito préprio de
detec¢do, que se sobrepfem e irdo envolver a anatomia de interesse. Até bem pouco tempo atras a Unica bobina do tipo
arranjo de fase era a bobina de coluna, porém atualmente o conceito vem sendo aplicado para todas as bobinas. Utilizar
bobinas com multiplos elementos permite o uso das técnicas de imagens paralelas (SENSE, GRAPPA, ARC etc.) que
irdo utilizar a informacéo da distribuicdo espacial do padrdo de sinal gerado pela bobina em cada paciente e economizar
etapas da codificacdo de sinal, permitindo assim um ganho expressivo de tempo e novas possibilidades de utilizacdo da
RM, especialmente onde velocidade é mandatorio.

SINAL

BOBINA DE SUPERFICIE
(4 cm raio)

BOBINA DE SUPERFICIE
(8 cm raio)

BOBINA DE CRANIO

(14 cm raio)

PROFUNDIDADE

Figura 38: Gréfico da relacéo de sinal com o tipo de bobina e profundidade no corpo. Fonte: Mazzola

Reconstrutor de Imagens: E o responsavel pelo processamento do sinal digital bruto (também chamado de raw data) que

deveréa passar pela chamada transformada de Fourier para ser convertido em imagem.
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Computador de Controle ou Operagdo: Se constitui como a interface entre o operador e restante do sistema de RM.
Permitira maltiplas tarefas que vao desde a prescrigdo dos protocolos até o controle da impressdo das imagens geradas ou
envio para rede l6gica para arquivamento ou distribuigdo para o laudo a ser realizado pelos radiologistas. Investimentos

crescentes dos fabricantes vém permitindo uma simplificacéo.

Cabine Atenuadora de Radiofrequéncia ou Gaiola de Faraday: A chamada gaiola de Faraday ou cabine atenuadora de
RF é constituida por placas metalicas de aluminio ou cobre posicionadas uma ao lado da outra e em contato entre elas nas
paredes, piso e teto de forma a compor uma caixa fechada que atenuara a radiofrequéncia que entra na sala do magneto.
Um visor de vidro pode ser utilizado, porém deve possuir uma malha metalica em contato com restante da cabine. A porta
da sala também é especialmente construida para dar continuidade a esta blindagem quando fechada, sendo os contatos da
porta de especial atencdo a equipe técnica pois problemas decorrentes da entrada de RF para dentro da sala podem ter

origem em defeitos destes contatos.

Normas de Seguranga em RM

Apesar do processo de obtencdo de imagens por ressonancia magnética (RM) néo utilizar radiagdo ionizante e o
método ser considerado seguro, existem muitos riscos associados a realizacdo dos exames e ao ambiente de RM que ja
conduziram a acidentes graves associados a morte de pacientes e trabalhadores. A maior parte dos acidentes esti
relacionado ao campo magnético estatico do equipamento, poréem outras fontes de risco como o0s gradientes de campo
magnético, radiofrequéncia, meio de contraste a base de gadolinio e os criogénicos (ex., hélio liquido), também oferecem

perigo e devem ser considerados numa analise de seguranc¢a no setor.

Os acidentes relatados na literatura vdo desde os ferimentos causados por pequenos objetos ferromagnéticos
levados inadvertidamente para dentro da sala do magneto, passando por queimaduras causadas por equipamentos ndo
apropriados para RM até mortes em pacientes portadores de clipes de aneurisma e marcapasso. Em um periodo de 10
anos, a base de dados do FDA catalogou um total de 389 incidentes em instalagdes de RM em todo os EUA, porém sabe-
se que os dados sdo subestimados, pois em um levantamento de 16 meses realizado pelo Pennsylvania Patient Safety

Authority um total de 88 incidentes foram computados.

Até a presente data, o Brasil ndo possui legislacdo ou mesmo recomendacdo sobre aspectos de seguranca em RM
e é, portanto, dever das instituicbes e dos que trabalham, garantir a seguranga dos pacientes, acompanhantes,
colaboradores e prestadores de servico na sua relagdo com o ambiente de RM. Também n&do possuimos registros oficiais
de acidentes, porém é facil perceber que a mesma ocorréncia existe em nosso pais, pois ndo existe servi¢o de RM que ndo

relate pelo menos um incidente ocorrido desde a instalacdo de seus equipamentos.

Um acidente grave fez com que a parte de seguranca fosse revisada e novas medidas fossem sugeridas. Em julho
de 2001, um menino de seis anos foi atingido por um cilindro de oxigénio, enquanto era preparado para realizar um exame
com anestesia. Este cilindro foi levado para dentro da sala de exames de forma inadvertida por uma enfermeira que ndo
pertencia ao setor de RM e que tentava auxiliar um anestesista que percebeu uma queda na saturagdo de oxigénio da
crianga. Este gritou por ajuda quando percebeu que o sistema de oxigénio do quadro de gases da sala de exames nédo
estava funcionando, levando a enfermeira a entrar na sala do magneto com o material inapropriado. A tragédia neste caso

é que 0 menino realizava o exame apds uma cirurgia para retirada de um tumor benigno no cérebro. O resultado mais
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recente deste caso foi a condenacéo do hospital a pagar uma indenizacéo para a familia do menino no valor de 2,9 milhdes

de dolares. Os riscos relacionados ao ambiente de RM sdo demonstrados resumidamente na Tabela 4.

Tabela 4: Efeitos no corpo humano da ressonancia magnética.

Fonte de Risco Efeito no Corpo Humano

Atracdo de objetos ferromagnéticos; Torcao de objetos
Campo Magnético Estatico ferromagnéticos; Alteracdo no funcionamento de
equipamentos e Vertigem e Nausea

) . Estimulo de Nervos Periféricos; Magnetofosfenos;
Gradientes de Campo Magnético o i .
Choque elétrico e Ruido Acustico

Radiofrequéncia Aumento da temperatura corporal e Queimaduras
Criogénios Queimaduras e Sufocamento
Meios de Contraste ReacOes Alérgicas e Fibrose Nefrogénica Sistémica

Os equipamentos de RM disponiveis no mercado possuem intensidade de campo magnético que varia de 0,2T a
3,0T para uso clinico, porém, na area de pesquisa, podem inclusive ser superiores a 7,0T. As regras de seguranca sofrem
alteracdo quando o campo é superior a 3,0T, especialmente quanto a movimentagdo das pessoas em relagdo ao campo.
Abordaremos as orientaces bésicas para equipamentos usados clinicamente e que se restringem ao valor de 3,0T. O
campo magnético estatico (Bo) oferece dois tipos basicos de risco: atragdo de objetos ferromagnéticos e alteracdo no

funcionamento de equipamentos.

Objetos compostos de ferro, niquel e cobalto, por exemplo, apresentam comportamento ferromagnético e serao
atraidos pelo campo magnético do equipamento. O risco pode ser de atragdo (como no caso de um cilindro de oxigénio,
uma tesoura, uma enceradeira etc.) ou de torc¢éo (torque) em um objeto implantado no corpo, como um clipe de aneurisma
cerebral. Quanto maior for a massa ferromagnética, maior serd a forga de atracdo do campo para com 0 objeto. Desta
forca de atracdo pode ainda resultar o chamado efeito missil em que o objeto € acelerado em dire¢cdo ao magneto, podendo

acarretar choque violento com o paciente ou membro da equipe.

Todos os objetos que necessitarem ser levados para dentro da sala devem ser cuidadosamente verificados por
pessoal especializado (fisicos, engenheiros ou responsaveis da instituicdo ou fabricante) de forma a garantir que ndo

havera risco de atragdo com o campo magnético.

Pacientes, acompanhantes, membros da equipe técnica e médica ou qualquer pessoa que necessite entrar na sala
de exames (sala do magneto) deve ser cuidadosamente questionada e revisada para que ndo porte materiais

ferromagnéticos ou que ndo possua implantes ou equipamentos sensiveis ao campo magnético.

Pacientes portadores de implantes eletricamente ativos (ex. marcapassos cardiacos, desfibriladores cardiacos,
neuroestimuladores, implantes cocleares etc.) devem ser questionados mesmo antes de entrar no setor de RM, pois a
presenca destes equipamentos além da linha de 5 G ou 0,5 mT (1 T = 10.000 G) € proibida.
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A linha de 0,5 mT especifica o perimetro em torno do equipamento de RM em que o campo magnético é
considerado nivel “seguro” para exposi¢do ao campo magnético estatico para o publico em geral. Este limite leva em
consideracdo o risco de alteracdo no funcionamento de um marcapasso convencional quando da exposicdo a partir do
limite. No projeto dos servicos de RM os fabricantes procuram colocar esta linha dentro ou nos limites das paredes da

sala do magneto, como mostra a Figura 39.
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Figura 39: Linha de seguranca de 0,5 mT ou 5G desenhada na planta baixa de um servi¢co de RM. Fonte: Mazzola

Cuidados com Campo Magnético Estéatico (Bo)
a) Demarcar a linha de 5 gauss utilizando cartazes, marcacdo no piso e obstaculos, se necessario;
b) Criar mecanismo fisico de restrigdo de acesso ao setor de RM (leitoras de crachd, portas com senha etc);
c¢) Proibir o0 acesso de qualquer pessoa portadora de marcapassos e neuroestimuladores no ambiente de RM;

d) Utilizar documentos para investigacdo de metais em que o0 paciente assinale a sua presenca no corpo e possa

ser investigado antes da entrada na sala de exames;

e) Nunca levar para dentro da sala de exames materiais desconhecidos ou ndo revisados quanto a presenca de

partes ferromagnéticas;

f) N&o permitir a entrada do paciente em sala portanto qualquer objeto metalico como anéis, brincos, relégio,

carteira, piercing e proteses dentarias removiveis;

g) Somente utilizar na sala de exames equipamentos proprios para 0 ambiente da RM e certificados por empresas

de reconhecida competéncia (ex. Injetoras de meio de contraste, oximetros, carros de anestesia, eletrodos etc.);

h) Colaboradores externos ao setor, como pessoal de manutencdo e higienizagdo, s6 devem ser autorizadas a

entrar na sala apds repasse formal de instrugcdes de seguranca no ambiente de RM;

i) Conhecer a localizacdo e forma de acionamento dos botdes de parada elétrica e de desligamento do campo.
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Gradientes de Campo Magnético

Os gradientes de campo magnético séo variagGes rapidas do campo que ocorrem durante o processo de obtengédo
das imagens. As variagdes de campo magnético podem induzir correntes elétricas no corpo do paciente que podem resultar
em estimulo de musculos periféricos e até mesmo choques elétricos. A probabilidade de ocorréncia é maior quando do
uso de sequéncias de pulso rapidas (gradiente eco e imagem eco planar) e nas extremidades dos magnetos, especialmente
nos magnetos supercondutores de formato cilindrico. Normas regulamentadoras limitam o valor méaximo do gradiente
para prevenir que nenhuma estimulacéo cardiaca ocorra. O ruido acustico produzido pelos gradientes pode ser superior a
80 decibéis (80 dB), assim é obrigatorio o uso de protecdo auricular para pacientes e qualquer pessoa que permanega

dentro da sala do magneto durante a aquisi¢do de imagens.

Cuidados com o Gradiente de Campo Magnético

Recomenda-se fornecer protetor auricular para pacientes, acompanhantes ou qualquer pessoa que permanega
dentro da sala do magneto durante a aquisicdo de imagens. Sugere-se que a pele do paciente fique em contato direto com
a carcaga interna do magneto ou com partes da bobina. Utilizar espumas isoladoras e a roupa apropriada para o exame
para este fim. Outro procedimento de seguranca € de se criar registros de ocorréncia em pacientes de estimulo de nervos
periféricos, sensa¢des de choque ou surgimentos de flashes luminosos (magneto fosfenos) durante a realizacao de exames

para que sejam relatados ao fabricante e responsaveis pela manutengdo dos equipamentos.

Radiofrequéncia

O principal risco associado a radiofrequéncia é a deposico de sua energia sob a forma de calor. Os equipamentos
possuem sistemas de monitoramento (hardware e/ou software) que limitam a poténcia de RF levando em consideragéo o
peso do paciente e limites estabelecidos internacionalmente para a taxa de absorcdo especifica (SAR). A taxa de absorcéo
especifica conhecida pela sigla SAR (do inglés, Specific Absortion Rate) é uma medida da quantidade de energia da RF
depositada por unidade de massa do corpo do paciente. Os limites do SAR levam em consideracao que a temperatura do

tecido ndo ultrapasse 1,0° C e os limites existem para corpo inteiro e regides especificas.

Cuidados com a Radiofrequéncia

a) Fornecer ao paciente avental ou roupa apropriada e confeccionada com tecido natural para que substituia todas

as suas roupas para realizacdo do exame;

b) Informar ao equipamento no inicio do exame o valor de massa corporal (kg) e idade, permitindo o correto

funcionamento das limitagdes de SAR;
c) Na&o cobrir o paciente excessivamente;
d) Nao utilizar plasticos ou outros materiais que causem abafamento e aumento da transpiracao;

e) N&o iniciar o exame em paciente com suor acumulado ou urinados;
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f) N&o permitir que maos e pés fiqguem cruzados ou em contato direto de pele com pele, evitando assim um efeito

de antena que pode resultar em queimaduras e choques nestes pontos de contato;

g) Verificar cabos e conectores das bobinas quanto a integridade fisica, evitando assim risco de choques e

faiscamento;

h) Manter contato permanente com o paciente, orientando 0 mesmo a acionar a campainha ligada ao alarme

sonoro caso sinta alguma sensacdo de aquecimento ou desconforto durante o exame.

Liquidos Criogénicos

Os liquidos criogénicos como o nitrogénio e o hélio sdo gases liquefeitos a baixas temperaturas e sdo usados nos
magnetos supercondutores para que a corrente circule pela bobina produtora do campo magnético principal sem apresentar
resisténcia elétrica. O hélio liquido é o criogénico mais utilizado e possui temperatura de -269°C. Os magnetos

supercondutores estdo abastecidos com cerca de 1.700 litros de hélio.

Durante abastecimentos e manuten¢des cuidados especiais sdo tomados pelas equipes técnicas para evitar
queimaduras, devido a baixa temperatura das partes em contato com o liquido ou com o gas, e a possibilidade de
substitui¢do do ar ambiente pelo gas hélio levando ao sufocamento. Na rotina de um servi¢o de RM, o controle e registro
diério da pressdo do magneto e nivel de hélio se faz necesséria para evitar perdas excessivas com a evaporacdo e pontos
criticos de trabalho com o magneto, como nos casos em que o nivel de hélio fica inferior a 50% da capacidade de

abastecimento.

Apagamento do Campo Magnético

Se for necessario realizar o apagamento do campo magnético (procedimento de quenching) através do acionamento
do botdo de parada do campo magnético é importante assegurar que a porta da sala de exames esta aberta e que as pessoas
serdo evacuadas do setor, pois 0 hélio se expande em cerca de 700 litros de hélio gasoso para cada litro de hélio liquido,
ocupando o espago do ar ambiente. Importante ressaltar que ndo é incomum a ocorréncia de quenching espontaneo pelo

magneto.

Os magnetos possuem um duto, chamado de tubo de quench, que conduz o hélio sob a forma de gés para fora da
sala (area externa), porém pode ocorrer deste duto estar obstruido ou danificado e, desta forma, jogar o hélio para dentro

da sala de exames e setor de RM.

Cuidados com Liquidos Criogénicos

a) Para magnetos supercondutores, a porta da sala de exames deve abrir “para fora” ou a sala deve possuir “valvula

de compensagdo de pressdo” bidirecional com dimenséo apropriada;

b) Rotinas de reabastecimento de hélio liquido devem ser cercadas de todas as medidas de seguranca necessérias,

principalmente proibindo a entrada de pessoas desavisadas ao servico;
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c) Nao respirar e ou se aproximar de gases/vapores criogénicos;
d) Néo tocar superficies congeladas no magneto ou da torre do magneto;

e) Manter a saida externa do tubo de quench desobstruida e direcionada para local que ndo possibilite circulagao
de pessoas;

f) Em caso de apagamento do campo magnético, remover o paciente imediatamente e avisar o servigo técnico do
fabricante do equipamento;

g) Manter o ar condicionado da sala de exames em bhoas condicGes e com renovacao parcial do volume de ar.

Sinalizagéo

O acesso ao setor e, especialmente, a porta da sala de exames deve estar sinalizada com cartazes e avisos (Figura
40) que possibilitem a correta identificacdo dos riscos e limitem a entrada de pessoas portadoras de marcapassos e outros
dispositivos e implantes proibidos no ambiente de RM ou mais especificamente na sala de exames.

4 )

PARE

AREA RESTRITA - SOMENTE PESSOAS AUTORIZADAS - PROIBIDO ACESSO SEM INVESTIGAGAO DE METAIS

VAN

AREA DE INTENSO CAMPO MAGNETICO

OBSERVE AS SEGUINTES PRECAUCOES DE SEGURANGA.

CUIDADO

PROIBIDA A ENTRADA DE PORTADORES DE
MARCAPASSO CARDIACO E OUTROS IMPLANTES METALICOS
IMPLANTES NAO CONDICIONAIS FERROMAGNETICOS

NAO E PERMIT

Figura 40: Exemplo de cartaz de aviso a ser posicionado na porta da sala de exames de RM.

Restricao de Acesso e Anamnese

Talvez a melhor restricdo de acesso de pacientes ao ambiente da RM deveria ser realizada pelo médico solicitante
quando prescreve, ou ndo, um exame de RM para seu paciente. Porém sabemos que infelizmente muitos pacientes
portadores de marcapasso acabam recebendo solicitacBes para exames de RM. Sendo assim, outras medidas de restri¢do

devem ser tomadas.
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O questionamento e a investigagdo do paciente devem ser realizados em mais de uma etapa para que sejam criadas
barreiras que evitem o acesso ao ambiente de RM. Exemplo: Perguntas no momento do agendamento do exame;
Preenchimento da ficha de investigacdo de metais e consentimento informado na recepc¢do do setor e assinatura dos
mesmos pelo paciente ou responsavel legal pelo mesmo; Anamnese e conferencia das fichas e consentimentos pelo
técnico de enfermagem e pelo técnico ou tecndlogo em radiologia momentos antes do exame e antes de ingressar na sala

do magneto.

Gravidez e RM

Uma pergunta frequente em RM ¢é se pacientes gestantes ou com suspeita de gestacdo podem realizar exames. Ou
ainda, se trabalhadoras gravidas podem trabalhar no setor de RM ou, mais especificamente, dentro da sala de exames.
Néo existe qualquer evidéncia na literatura cientifica que sustente efeitos biol6gicos adversos que possam vir a ser
causados & mae ou ao feto no ambiente de RM ou durante o exame. A recomendacdo atual é que todo exame de RM em
paciente gestante seja discutido e avaliado pelo médico radiologista e médico solicitante de forma a encontrar alternativas
que também néo envolvam riscos como a radiacao ionizante para a busca do diagnéstico. O exame de RM em gestantes

deve ser autorizado pelo médico radiologista.

Conduta em Casos Duvidosos

A conduta recomendada em casos de divida quanto a presenca de algum implante ou condicéo do paciente para
realizar o exame € de ndo realizar até que se saiba exatamente todas as informagdes. O médico radiologista € o responsavel
técnico pelo paciente e deve ser informado e consultado sempre que necessario para autorizar a entrada de uma paciente

em sala.

Situagdes de Emergéncia

A conduta em relacéo a algumas situacdes de emergéncia no ambiente da RM difere de outros locais, pois existe
sempre 0 risco presente do campo magnético do equipamento. Duas situagdes sdo especialmente importantes em RM:

parada cardiorrespiratéria e incéndio na sala de exames.

Parada Cardiorrespiratdria: O atendimento a um paciente em parada cardiorrespiratoria ndo deve ser feito dentro da sala
de exames. Se 0 paciente estiver realizando o exame ou estiver sob a mesa de exames, a equipe deve estar treinada para
retirar o paciente da maca e remove-lo da sala de exames antes de iniciar o atendimento de parada. O risco de algum
material ferromagnético ser utilizado neste atendimento (ex. carro de parada) pode colocar em risco a vida do paciente e

de todos aos seu redor.

Incéndio no Setor de RM: Na eventualidade de um incéndio atingir o setor e se aproximar da sala do magneto, a equipe
deve estar treinada para realizar o procedimento de desligamento do campo magnético (procedimento de quenching) e
evacuar o setor. E recomendavel que o setor possua extintores ndo ferromagnéticos para o combate a focos de incéndio
na sala do magento, pois do contrario os cilindros convencionais ferromagnéticos serdo atraidos pelo campo podendo

resultar em acidente com os presentes na sala do magneto e quebra do equipamento de RM.
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Figura 41: Botdo de apagamento do campo magnético (botdo de quenching) devidamente sinalizado.
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CAPITULO VIII - FISICA DA ULTRASSONOGRAFIA

Introducéo

Em termos fisicos, som é a energia mecénica (cinética + potencial) transmitida por ondas de pressdo em um meio
material e, portanto, sdo chamadas de ondas mecénicas. As ondas sonoras podem ser descritas por ondas de pressao pois
sua propagacéo é feita através da compressdo e rarefagéo das particulas do meio. A rarefagdo e compressao podem ocorrer
na direcdo de propagacdo da onda (ondas longitudinais) ou na direcdo perpendicular a propagacdo (ondas transversais).
Para a radiologia diagnostica, as ondas sonoras longitudinais possuem melhor resposta, pois as ondas transversais nao se

propagam bem em tecidos, apenas em materiais mais densos como metais e 0ssos.

Conceitos Basicos

As grandezas bésicas para o entendimento da técnica de ultrassom sdo relativas a frequéncia da onda (f) que
corresponde ao numero de oscilagfes das particulas do meio por unidade de tempo, ou 0 nimero de vezes que a
perturbagdo (de pressdo) se repete por unidade de tempo em unidade Hz (hertz). O periodo (T) é o tempo necessério para
0 padréo de perturbacéo volte a se repetir, que é o inverso da frequéncia em unidade de s (segundos); O comprimento de
onda (A): é o comprimento do padrdo espacial da perturbagdo. Unidade: m (metros). Com esses parametros ¢ possivel

calcular a velocidade de propagac¢do da onda, fazendo a razdo entre o comprimento de onda e o periodo
A Af
c===A
T
onde, ¢ corresponde a velocidade de propagacéo da onda.
A natureza mecénica do som classifica-se de acordo com a frequéncia (f) sendo: Menor que 20 Hz => infrassom;

20 Hz a 20 kHz => som audivel; Maior que 20 kHz => ultrassom e Ultrassom diagnéstico => varia entre 0,5 MHz a 20
MHz.

Frequéncia audivel

< >

2Hz 20Hz 200Hz 2kHz 20kHz 200kHz 2Mhz 20Mhz 200 Mhz

< - » >

Infra-Som Ultra-Som

Figura 1: Caracteristicas do som de acordo com a frequéncia Fonte: Tiago Hirata
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Velocidade do Som no Meio

A velocidade do som no meio depende das caracteristicas de elasticidade e de inércia do meio, e é dada por:

)
Il
o |

onde, B é 0 modulo de elasticidade de volume do meio, e é uma medida da resisténcia que o material tem a ser comprimido
ou esticado, a unidade é kg/m.s?; e p ¢é a densidade do material, a unidade é kg/m3. A elasticidade refere-se as forgas
restauradoras que tentardo fazer com que a pressdo volte ao normal, empurrando a por¢édo do meio deslocada de volta a
posicao de equilibrio. A inércia refere-se a resisténcia do meio deslocado as forcas restauradoras. Os equipamentos de

ultrassom assumem uma velocidade de 1540 m/s para estimar as posi¢Oes dos refletores, 0 que € uma aproximagao

razoavel para a maioria dos tipos de tecido, vide Tabela 1.

Tabela 1: Valores das velocidades de propagacdo em diferentes meios com suas respectivas densidades.

Estruturas Densidade (kg/m?) Velocidade (m/s)
Ar 1,2 330
Pulmio 300 600
Gordura 924 1450
Agua 1000 1480
Tecido Mole 1050 1540
Rim 1041 1565
Sangue 1058 1560
Figado 1061 1555
Musculo 1068 1600
Osso 1912 4080
PZT 7500 A000

PZT - titanato zirconato de chumbo

Quando a onda sonora muda de meio, sua velocidade e o comprimentos de onda mudam, mas a frequéncia néo é
alterada. A frequéncia e o comprimento de onda influenciam na penetragdo da onda sonora no meio (alcance) e na
resolucdo da imagem. Quanto maior a frequéncia (menor comprimento de onda), melhor a resolucéo espacial da imagem

(mais detalhes), porém a onda é mais atenuada, ou seja, possui curto alcance. Maior penetracdo do feixe € alcangcada com

frequéncias mais baixas, a custo de perda de resolucdo espacial.

Para varreduras profundas utiliza-se baixa frequéncia, entre 3,0 e 6,0 MHz. Por exemplo: varreduras na regido do

abddmen. Para varreduras superficiais ou regides menores utiliza-se alta frequéncia (7,5 a 10,0 MHz). Por exemplo:

exames de mama e extremidades.
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Impedéncia Acustica Caracteristica

A impedancia acUstica caracteristica (Z) de um material pode ser associada a rigidez e a flexibilidade de um meio

compressivel, e é definida como:

Z=p.c

onde, a unidade de Z é kg/m?s (rayls). A impedancia acustica ¢ a caracteristica que resulta em diferencas na transmissao

e reflexdo de energia ultrassonica, e, portanto, é a base das imagens de ultrassom pulso-eco.

Interacdo do Ultrassom com a Matéria
Ao penetrar no meio, o feixe de ultrassom pode sofrer as seguintes interacées:

a) Reflexdo: ocorre nas interfaces entre tecidos, devido & mudanca de impedancia acustica entre os meios. Parte
do feixe sonoro é refletida e parte é transmitida;

b) Refracdo: ocorre nas interfaces entre tecidos quando o feixe incidente ndo é perpendicular a interface,

resultando na mudanca de direcdo do feixe transmitido;

c) Espalhamento: ocorre por reflexdo ou refracdo causada por pequenas particulas do meio, causando a difusdo

do feixe ultrassénico em vérias dire¢des;

d) Atenuacdo: consiste na perda de energia acustica ao longo da distancia percorrida pelo feixe. Essa perda é

devido a absorc¢éo que acaba fazendo a transformacéo de energia acustica em energia térmica (calor).

Formacéo da Imagem de Ultrassom

A imagem de ultrassom é formada por reflexdo dos pulsos sonoros nos tecidos. Simplificadamente ocorre o
seguinte processo:

a) A area de interesse do paciente é exposta a um feixe de pulsos sonoros altamente colimado (feixe linear)
emitido por um transdutor;

b) A cada variagdo da impedancia acustica do meio (ou seja, toda vez que o tipo de tecido muda) parte do som é
refletido de volta (eco);

c) De volta a fonte (transdutor) este eco é detectado.

O tempo que o som leva para ir e voltar nos da informagdo sobre a posigdo do “refletor” correspondente ao longo
da linha de aplicagdo do feixe (desde que a velocidade do som no meio seja conhecida). A intensidade do eco da
informac&o sobre o tipo de refletor (tipo de interface entre tecidos). Para formar a imagem, varre-se o paciente com o
feixe linear de modo a formar um plano (fatia) que corta o paciente. Colhendo-se as informagdes de cada linha de feixe
nessa fatia temos uma matriz de imagem bidimensional. A amplitude de cada eco é transformada em um valor de nivel
de cinza na imagem. Resumindo, pode-se dizer que o contraste nas imagens de ultrassom resulta de diferencas na
impedancia acustica caracteristica dos tecidos.
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O ultrassom é produzido e detectado por transdutores, que sdo dispositivos compostos de um ou mais elementos
com propriedades eletromecanicas (material piezoelétrico). O material piezoelétrico altera sua forma fisica quando
excitado por um campo elétrico, provocando vibragfes mecanicas, as quais produzem ondas de pressdo sonora, que se
propagam por um meio de transmissdo, convertendo entdo, energia elétrica em energia mecéanica (campo acustico) para
produzir o ultrassom, e converte energia mecanica em elétrica novamente para detecta-lo. O material mais utilizado é a
ceramica piezoelétrica (por exemplo: PZT), mas também se emprega material hibrido ou piezocompositos de polimeros
e ceramica piezoelétrica. O revestimento do transdutor deve ser eletronicamente isolado e acusticamente desacoplado do
elemento ativo, para evitar interferéncia elétrica ou ressonancia acustica. O conjunto do transdutor inclui: material
piezoelétrico, camada de acoplamento, bloco atenuador, absorvedor acustico, cobertura isolante, eletrodos sensores e

housing do transdutor.

A camada de acoplamento é a interface entre o transdutor e o tecido, constituida por vérias camadas com
impedancias acUsticas intermedidrias. Sua funcdo € minimizar as diferencas de impedancias acUstica para evitar a reflexdo
do feixe ultrassénico logo na saida do transdutor. Para melhor casamento de impedancias acusticas entre a camada de
acoplamento e a pele usa-se um gel aquoso que possui impedancia acustica proxima da pele, dessa forma minimiza
refletdncia de ondas devido a alta diferenca de impedancias entre o ar e a pele. Se ndo houvesse o gel, a intensidade do
eco do ultrassom seria tdo baixa que inviabilizaria a formacao de imagens com qualidade. O bloco atenuador fica na parte
traseira do transdutor, ele absorve o feixe de ultrassom refletido e atenua sinais ultrassénicos “perdidos” do housing. Sua
principal fungdo é atenuar a vibragéo do transdutor de modo a criar um pulso de ultrassom de curto comprimento, isso é

importante para a resolucdo axial (resolucdo espacial ao longo do eixo do feixe).

Tipos de Transdutores

Os padrdes de imagem gerados por equipamentos de ultrassom em tempo real sdo diretamente dependentes da
configuracéo do transdutor utilizado. Estes transdutores podem ser mecénicos ou eletrdnicos e podem produzir imagens
retangulares (produzidas por transdutores lineares em série) ou setoriais (produzidas por transdutores mecénicos, em série

convexos ou por transdutores em série com defasagem temporal) que séo utilizados de acordo com as aplicaces clinicas.

Transdutores com varredura mecanica: Sdo aqueles em que a varredura do campo de visdo envolve o movimento de
oscilagdo de um ou mais elementos piezoelétricos por meio de um motor, através da rotagdo do transdutor ou da oscilagdo
de um refletor. Os transdutores setoriais mecanicos sdo mais baratos em comparacdo aos eletrénicos, entretanto sua zona

focal é definida através de lente acUstica.

Transdutores com varredura eletrénica: Geralmente séo constituidos de maltiplos elementos piezoelétricos individuais,
de modo que grupos destes elementos, ativados em instantes diferentes, permitam a movimentacéo e a focalizagéo da

frente de onda em pontos diferentes na regido de interesse.

a) Transdutor linear em série (linear array): Utilizam entre 128 e 512 ou mais elementos piezoelétricos arranjados
lado a lado para produzir imagens retangulares. Grupos de elementos sdo ativados simultaneamente gerando
feixes ultrassénicos individuais paralelos para formacéo da imagem. Cada grupo de elementos envia e recebe
0s dados antes que 0 proximo grupo seja acionado, isso possibilita uma varredura eletrnica rapida, sem o

envolvimento de partes moveis.

Fisica Médica para Residentes 153/184



Bases Fisicas e Tecnoldgicas em Diagnostico por Imagem ‘

b) Transdutor linear com defasagem temporal (phased array): Sao idénticos aos lineares em série, exceto pelo fato
de possuirem um circuito eletrénico de temporizacdo que permite o disparo de grupos de elementos em
sequéncias temporais, ou seja, com atrasos no tempo, sendo que estes atrasos de tempo variam continuamente,

promovendo uma imagem setorial.

c) Transdutor Curvelinear: Também conhecido como curvado ou convexo, opera de maneira idéntica ao
transdutor linear em série e possui 0 mesmo nimero de elementos da série linear. Entretanto, os elementos séo
arranjados numa forma convexa, 0 que cria um amplo campo de varredura. Contudo, este amplo campo de

visdo causa uma reducéo na resolucdo lateral devido a divergéncia do feixe.

(a) (b) ()
A Elementos
Elementos individuais em individuais em
ohrie L séric .
Elementos individuais
LTI T TR TTTTT

I'u:l.\\_.{' ..

Feixe .
—

A
v

| Amplo Campo de Visio

Campo de Visdo Retangular

N w

Figura 2: Representacdo esquematica e exemplos de transdutores: (a) Transdutor linear em série, (b) Transdutor phased
array, (c) Transdutor Curvelinear. (Fonte: www.gehealthcare.com.br)

Propriedades do Feixe

O feixe de ultrassom se propaga a partir da superficie do transdutor como uma onda longitudinal. Inicialmente o
feixe converge levemente até uma dada distancia, determinada pela geometria e pela frequéncia do transdutor, essa regido
é chamada de campo proximo (near field) ou zona de Fresnel (Figura 3). Nessa regido o feixe é altamente colimado, a
convergéncia ocorre devido a mdltiplas interferéncias destrutivas e construtivas das ondas sonoras (principio de

Huygens).

Em seguida o feixe diverge, essa regido é chamada de campo longinquo (far field) ou zona de Fraunhofer. O dngulo
da divergéncia possui dependéncias com a frequéncia e o tamanho do transdutor, de modo que a menor divergéncia ocorre

para maiores frequéncias e maiores transdutores.
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Figura 3: llustracdo da zona de Fresnel (near zone) e Fraunhofer (far zone) e identificacdo da Zona Focal (Focal Zone

“A”). A resolucdo axial ¢ ilustrada pelos pontos “B” e a resolugéo lateral pelos pontos “C”. Fonte: Buschberg

Resolucéo Espacial

O parametro de resolucdo espacial equivale a menor distancia possivel entre dois pontos que permite que sejam
discriminados. O principal fator que limita a resolu¢do em ultrassom é o tamanho do pulso acustico. A resolucéo € melhor
na zona focal (A), onde os feixes de ultrassom sdo 0s mais estreitos e mais concentrados, conforme ilustrado na Figura 3.

O elemento de volume minimo é determinado pelas resolugdes axial, lateral e elevacional.

A resolucdo axial consiste na habilidade de distinguir dois objetos préximos na direcdo do feixe, isso esta
relacionado com distinguir dois ecos que voltam ao detector. Possui dependéncia do comprimento do impulso sonoro e
da frequéncia do ultrassom. Os transdutores de frequéncia mais alta tém melhor resolucdo axial do que os transdutores de

frequéncia mais baixa. Conforme ilustrado na figura 3 “pontos B”;

A resolugdo lateral: consiste na habilidade de separar dois objetos na direcdo perpendicular ao feixe e é
determinada pelo didmetro do feixe. A resolucdo lateral depende da distdncia entre os cristais individuais e ndo da

distancia entre os objetos visualizados. Conforme ilustrado na Figura 3 “pontos C”;

A resolucdo elevacional: também é perpendicular a diregdo do feixe, depende da altura do elemento transdutor e

varia com a profundidade.

Controles de Sensibilidades

A frequéncia é um dos fatores mais importante devido a relacdo com a profundidade de visualizacdo. A frequéncia
de operacdo pode ser alterada para permitir penetracdo profunda ou alta resolucdo, conforme aplicagdo clinica, sem
necessidade de troca de transdutor. Quanto menor a frequéncia empregada maior a profundidade alcancada, quanto menor

a frequéncia empregada menor a profundidade alcangada.

A poténcia refere-se a quantidade de energia elétrica liberada ao transdutor — indicada em dB (decibel). A
regulagem é através do ajuste dos controles de poténcia e a variagdo é de 0 a 100%. Este parametro também pode ser
chamado de controle de Intensidade, o qual depende da marca e modelo do equipamento. O controle de poténcia influencia
diretamente na sensibilidade do equipamento, altos niveis de poténcia permitem detectar os sinais provenientes das

interfaces mais profundas do meio, porém também resultam numa alta exposicao ao paciente a poténcia ultrassonica.
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O ganho controla a amplificacdo de todos os ecos recebidos pelo transdutor, indicado em dB. Os pulsos de tenséo
gerados pelo transdutor a partir do retroespalhamento do ultrassom no tecido estdo na faixa de microvolt a milivolt e
devem ser ampliados na faixa de volts para amostragem e registro. A selecdo de um ganho muito baixo pode limitar a
amostragem dos ecos num limite minimo e um ganho alto podera provocar saturacdo no monitor. A Compensacao de
Ganho no Tempo (TGC) é um recurso é destinado a amplificacdo dos ecos retro espalhados em funcéo do tempo a fim de
compensar atenuacao do feixe com a distancia (neste caso, profundidade). Uma curva TGC ideal é aquela que torna todos

os sinais provenientes das interfaces refletoras iguais em amplitude, independente da profundidade destas interfaces.

Modos de Displays dos Ecos

O Modo A de amplitude € a transmissdo do pulso ultrassénico no tecido, em funcéo do tempo (ou da profundidade).
Durante esta varredura, os ecos recebidos pelo transdutor sdo amplificados e representados por deflexdes verticais na tela
do monitor. A amplitude de cada deflex&o vertical ¢ uma medida proporcional a cada eco recebido (Figura 4). A vantagem
que 0 Modo A proporciona é a informagao sobre as posi¢des das estruturas, rapidamente, com um equipamento pouco
sofisticado. Sua desvantagem é a apresentagdo destas informagdes apenas da maneira unidimensional, ao longo da linha

de propagacéo do feixe.

Fi

Anterior

f—Hl " I ! Echoes

Anterior and
posterior surfaL/ e —
of cornea
. ) / Sclera
Anterior surface Vitreous

of lens

Posterior surface of lens Retina
Figura 4: Demonstra o comprimento do olho para determinacdo do posicionamento de um implante de lente. Depois que
o olho do paciente é anestesiado, a sonda de ultrassom (Modo A) é colocada contra a cornea para fazer as medices.

(Fonte: https://www.cehjournal.org/article/caring-for-a-and-b-scans/)

O Modo B é do Brilho e nesse caso, a amplitude é transformada em um nivel de cinza de uma imagem digital. O
Modo-B proporciona uma representacdo bidimensional de seces anatdmicas que séo varridas pelo feixe ultrassénico. Os
equipamentos em Modo-B representam a maior parte dos equipamentos utilizados atualmente devido a grande variedade

de aplicagdo, variedade de regiGes anatdémicas, pela facil interpretacdo e pelo mapeamento bidimensional dos tecidos.
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Figura 5: Imagem adquirida no modo B. (Fonte: https://www.medison.ru/ultrasound)

O Modo M ou T-M (Movimento ou Tempo-Movimento) trata-se de um modo hibrido, com algumas caracteristicas
do Modo A e do Modo B. No Modo B o brilho da linha mostrada é modulado de acordo com a amplitude do eco recebido
e em paralelo o Modo A devido aos ecos serem coletados apenas em uma dimensdo ao longo da direcdo do feixe e
apresentados no eixo horizontal do display (Figura 6). O Modo T-M é uma maneira de representar 0 movimento do tecido
ao longo do tempo. Geralmente é utilizado para mensurac@es cardiacas, particularmente para detec¢do de anormalidades
no movimento de abertura e fechamento de valvulas cardiacas.

2143 3.0cm
(€2-4720 HGen

DM

Figura 6: O tracado em Modo M apresentado na parte inferior da imagem representa a varredura feita na posicao indicada
pela linha tracejada no centro da imagem, representando as interfaces ecogénicas do tecido estudado. (Fonte:

https://www.medison.ru/ultrasound)

Ultrassom Doppler

O ultrassom é utilizado ndo somente para a amostra estatica da anatomia do paciente, mas também para o estudo
de estruturas moveis do corpo. A técnica de ultrassom Doppler se baseia no fenémeno de deslocamento de frequéncia
que ocorre em uma onda sonora quando a fonte (refletor) se move. No corpo humano, esses refletores sdo as células
sanguineas. A comparacao da frequéncia dos ecos refletidos com a frequéncia do pulso original emitido permite calcular

a velocidade do sangue (Figura 7).
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Entre as aplicagdes do método do deslocamento Doppler, podemos destacar a deteccao e caracterizacdo de fluxo
sanguineo, monitoracdo da pressao sanguinea, localizagdo de oclusdes em vasos sanguineos, deteccdo de embolia aérea

e monitoracéo do batimento do coragéo em fetos.

Figura 7: Imagem gerada em Modo Triplex, que demonstra a obten¢do do tracado do fluxo sanguineo a partir da
amostragem da velocidade do sangue na artéria carétida comum, ap6s a aplicacéo do Doppler colorido na imagem Modo-
B. (Fonte: http://trajanoalmeida.com.br/wp-content/uploads/2015/12/ultrassonografia-1-grd-1.jpg)
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CAPITULO IX - NOCOES DE PROTECAO RADIOLOGICA

Introducéo

Neste capitulo serdo apresentados os conjuntos de medidas que visam proteger o paciente, os trabalhadores, 0s
individuos do publico e 0 meio ambiente de possiveis riscos causados pelas radiacOes ionizantes. Serdo discutidas as
normas, limites de dose e 0s possiveis riscos bioldgicos das radiagdes. No Brasil, as organizagdes responsaveis por regular
a aplicacdo das radiacdes ionizantes na medicina sdo a CNEN e a ANVISA. A Comissdo Nacional de Energia
Nuclear (CNEN) foi criada em 1956 pelo Decreto 40.110 e esta vinculada ao Ministério da Ciéncia, Tecnologia e
Inovacao (MCTI) desde 1999 é uma autarquia federal brasileira. As suas fung@es principais sdo pesquisar e desenvolver a
aplicacéo de técnicas nucleares e regular o uso da energia nuclear no Brasil. A Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitéria
(ANVISA) foi criada em 1999 para controlar a &rea sanitaria de diversos produtos e servicos, vinculada ao Ministério da
Saude. A ANVISA foi instituida pela Lei n®9.782, de 26 de janeiro de 1999. Apresenta como fung¢Bes promover o controle
sanitério da producdo e consumo de produtos e servigos submetidos a vigilancia sanitéria, inclusive dos processos, dos

ambientes, dos insumos e das tecnologias a eles relacionados.

Os conceitos, procedimentos, grandezas e filosofia de trabalho em protecdo radioldgica sdo continuamente
atualizados nas publicagcbes da Comissdo Internacional de Prote¢do Radioldgica (International Commission on
Radiological Protection, ICRP), da Agéncia Internacional de Energia Atdmica (International Atomic Energy Agency,

IAEA) e na Organizacdo Mundial de Saude.

Por mais de um século, os raios X tém sido um instrumento muito valioso para tornar visivel o interior do corpo
humano. Essa capacidade de obter imagens é amplamente utilizada para detectar e diagnosticar doencas e lesdes,
gerenciar o atendimento ao paciente e realizar inimeras formas de diagnostico e tratamento. A caréncia de conhecimento
dos riscos da radiacdo ionizante resultou em inimeras lesGes inesperadas em pacientes, médicos e cientistas. Como
resultado, alguns pesquisadores demoraram em divulgar os perigos e estabelecer limites a exposi¢cdo. Com intuito de
fazermos uso das radia¢Ges ionizantes em aplica¢des na medicina tdo importante para salide da populagdo, é que se torna

essencial o conhecimento da protecéo radiologica.

Grandezas e Unidades em Protecéo Radioldgica

A grandeza de medida exposi¢ao (X) € a ionizacdo do ar pela radiacdo para fotons de raios X e gama, sendo que
representa a liberacdo de carga em coulomb (C) por quilograma. A unidade antiga é o Roentgen (R) de formaque 1 R =
2,58 x 10 C/kg.

A dose absorvida (D) expressa pela razdo entre o valor esperado da energia depositada pela radiacdo e elemento
infinitesimal de massa da matéria irradiada. A unidade Sl de dose absorvida é o Joule por quilograma, denominada gray

(Gy). A unidade antiga € o Rad, onde para o ar 1 Rad = 0,89 Gy
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A dose efetiva ou efetiva de dose (E) é média aritmética ponderada das doses equivalentes nos diversos 6rgdos do
corpo humano. Os fatores de ponderagdo dos tecidos representam o mesmo detrimento de 1 (uma) exposi¢do uniforme
de corpo inteiro. A unidade de dose efetiva é o Joule por quilograma, denominada sievert (Sv). A unidade antiga é o Rem,

onde para o ar 1 Rem = 0,01 Sv.

A dose equivalente (H): grandeza expressa pelo produto da dose absorvida média no 6rgédo ou tecido humano e do
fator de ponderacdo da radiacdo. Para os raios X, a dose equivalente é numericamente igual a dose absorvida. A unidade
Sl de dose equivalente é denominada Sievert (Sv). O Equivalente de dose ambiente é o equivalente de dose que seria
produzido por campo alinhado e expandido em esfera da ICRU a determinada profundidade, no raio oposto ao sentido do

feixe de radiacdo incidente. As grandezas e unidades, e suas equivaléncias estdo listadas na Tabela 1.

Tabela 1: Grandezas e unidades Fonte: Bacelar

Grandeza Meio Tipo Radiacgéo Unidade (SI) | Unidade original Converséo
Exposicdo ar X,y Cl/kg R 1R=2,58x10“C/kg
Dose Absorvida Algum meio todas Gy(J/kg) rad 1Gy=100rad
Dose Equivalente | Orgéo ou tecido todas Sv(J/kg) rem 1Sv=100rem
Efetivo Dose Corpo todo todas Sv(J/kg) rem 1Sv=100rem

PRINCIPIOS DE PROTECAO RADIOLOGICA

A protecéo radioldgica esta embasada em trés pilares conceituais denominados de Principios Bésicos de Protecéo
Radioldgica. Na pratica, eles se desdobram em agfes que garantem o uso seguro das radiagdes na promogao da assisténcia

a salde.

Principio da Justificacdo

O Principio da Justificacdo estabelece que nenhum exame ou procedimento com uso de radiagdo ionizante deve
ser autorizado, a menos que produza beneficio para o paciente exposto ou para a sociedade, de modo a compensar 0
detrimento que possa ser causado. O objetivo da justificagdo € ponderar se determinado procedimento radioldgico é
benéfico para o diagndstico do paciente e para a continuidade das circunstancias assistenciais. Assim, todas as exposicoes
médicas individuais devem ser justificadas com antecedéncia, levando em conta os objetivos especificos da exposicéo e
as caracteristicas do individuo envolvido. No entanto, a realizacéo injustificada de estudos que envolvem a exposi¢do a
radiacdo aumenta desnecessariamente o risco de cancer na populacdo exposta. O perigoso ndo é a radiagdo ionizante em
si, mas 0 uso inadequado. Os beneficios sdo sempre muito maiores que os riscos envolvidos, quando os procedimentos

sdo aplicados dentro dos padrdes de boas praticas médicas.
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Podemos perceber a aplicacdo do principio da justificagdo em trés niveis:

Primeiro Nivel (Geral): entende-se que na aplicacdo das radiacfes ionizantes para fins de diagnéstico ou para guiar

procedimentos intervencionistas, o beneficio supera claramente o risco.

Segundo Nivel (Genérico): procedimentos especificos sdo justificados com um objetivo especifico (por exemplo,
radiografias de torax para pacientes com determinados sintomas). Este nivel de justificacdo corresponde a autoridade
sanitaria em consulta com a comunidade médica. Conforme definido na posicdo conjunta da Agéncia Internacional de

Energia Atomica e da Organiza¢do Mundial de Satde “Bonn: Call for Action”, em 2012, os paises membros devem:

- Desenvolver critérios harmonizados com base na evidéncia cientifica para reforcar a adequacéo do
uso da imagem clinica, incluindo a medicina nuclear diagndstica e procedimentos que envolvam
0 uso de radiagbes ndo-ionizantes. Todos o0s intervenientes devem estar envolvidos no

desenvolvimento destes critérios.

- Implementar referenciais para a imagem clinica (guidelines), considerando variacfes locais e
regionais e garantindo a actualizagdo periddica, a sustentabilidade e a disponibilidade desses

referenciais

Terceiro Nivel (Especifico ou Individual): considera-se a aplicagdo de um procedimento especifico a um paciente
individual. Este procedimento pode ndo ser justificado em outro paciente. Este nivel de justificacdo deve ser realizado
pelo médico especialista no uso de radiagdo em conjunto com o médico solicitante, e com o consentimento informado do

paciente.

O Colégio Brasileiro de Radiologia, representado pela Comisséo de Critérios de Adequagdo e Comissdo de

Protecdo Radiol6gica, busca fortalecer o principio da Justificacdo no Brasil.

Principio da Otimizacao

O Principio da Otimizacdo estabelece que os equipamentos e processos que envolvem os procedimentos
radiolégicos devem ser planejados, implantados e executados de modo que as doses individuais, 0 nimero de pessoas
expostas e a probabilidade de exposi¢des acidentais sejam tdo baixos quanto razoavelmente exequiveis, levando-se em

conta fatores sociais e econdmicos, bem como atentando-se as restri¢des de dose aplicaveis.
Este principio geralmente é aplicado em dois niveis no diagndstico por imagem:
1) No projeto e fabricacdo/construcdo de equipamentos e instalacGes;
2) Na execucdo diaria dos exames ou procedimentos diagndsticos ou intervencionistas.

No primeiro nivel podemos perceber a evolugao tecnoldgica em busca da aplicacdo da menor dose com a melhor
qualidade de imagem para objetivo necessério. A exemplo podemos citar os sistemas de modulagao de corrente ou do uso
de inteligéncia artificial na reconstrucdo de imagem em tomografia computadorizada; ou da aplicacdo automatica de

filtros de cobre ou aluminio na melhoria do controle automatico de intensidade em fluoroscopia.
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Para otimizacédo na execucao diaria dos exames, o segundo nivel da otimizagdo, € essencial o olhar do especialista
médico no planejamento de cada procedimento ou exame, estando este especialista ciente dos descritores de dose,
ferramenta essencial no processo de otimizacéo. Lembrando que ndo existe limite de dose para pacientes, uma vez que a

dose recebida é justificada para beneficio da assisténcia.

A IAEA e a OMS entendem que uma forma de melhorar a implementacdo do principio da otimizagdo é através
dos Niveis de Referéncia Diagnostica (NRD) (do inglés Diagnostic Reference Levels, DRL). A otimizacdo da protecao
do paciente em radiologia diagnéstica ou intervencionista requer a aplicacdo de protocolos especificos de exame
adaptados a idade ou tamanho do paciente, regido de imagem e indicacdo clinica, a fim de garantir que as doses do
paciente sejam tdo baixas quanto possivel para o propdsito clinico do exame. Pesquisas de estimativas de dose de
diferentes modalidades de imagem destacam que existe varia¢cBes substanciais na dose entre servicos de salde para o
mesmo exame ou procedimento e grupos de pacientes semelhantes (adultos ou criancas de tamanhos definidos). Tais
observacOes indicam a possibilidade de padronizacdo de protocolo, buscando reducdo da variagdo de dose sem
comprometer a qualidade e a finalidade clinica de cada exame ou procedimento. Definir os NRD’s especificos de exame

ou procedimento pode promover a pratica de monitoramento, em busca de melhorias na prote¢do do paciente.

Os NRD’s, portanto, sdo valores de uma grandeza especifica empregados em radiologia diagndstica ou
intervencionista para exames tipicos, em grupos de pacientes tipicos. N&o sdo considerados limites de dose. Séo aplicados
para um grupo de caracteristicas semelhantes (idade, género, indice de Massa Corpdrea), com avaliagio de uma grandeza
mensuravel disponivel no equipamento (CTDI, PKA, ...) e que caracterizam o procedimento, baseados nas praticas
clinicas da instituicdo. Sao utilizadas em exposi¢cGes médicas, contribuindo para a comparacdo dos valores de referéncia
entre instituicdes, locais, paises e continentes. Sdo definidos com base no terceiro quartil da distribuicdo das medianas
dos NRD’s das instituigdes do estudo, considerando-se uma regido anatdmica ou indicacdo clinica. Os NRD’s séo
diretrizes gerais para procedimentos radiolégicos especificos em uma amostra de pacientes. Jamais devem ser comparados
diretamente a pacientes individuais e exames. Os NRD’s devem ser definidos para exames ou procedimentos
representativos realizados na area local, pais ou regido. No Brasil, 0 Colégio Brasileiro de Radiologia langou a campanha
para divulgacdo para adesdo dos servigos de radiologia diagnéstica no Congresso CBR 2022. Esta é uma construgédo

importante para a cultura de seguranca e qualidade da area, que precisa da participagdo de todos.

Limitacdo de Dose Individual

A exposi¢do normal dos trabalhadores e individuos do publico deve ser restringida de tal modo que nem a dose
efetiva nem a dose equivalente nos 6rgdos ou tecidos de interesse, causadas pela possivel combinacdo de exposigdes
originadas por atividades com radiagdes ionizantes, excedam o limite de dose especificado, salvo em circunstancias
especiais, autorizadas pela CNEN. Esses limites de dose ndo se aplicam as exposi¢fes dos pacientes e possiveis
acompanhantes destes (exposic8es definidas como exposi¢cdes médicas). A limitacdo de dose efetiva média anual para
individuos ocupacionalmente expostos é de 20 mSv e corresponde a um valor médio obtido em 5 anos consecutivos, nao
podendo exceder 50 mSv em qualquer ano. A limitacdo de dose anual para individuos do publico é de 1 mSv, podendo
em algumas circunstancias representar o valor médio de um periodo de 5 anos (Tabela 2). O conceito e a unidade de dose

efetiva é 0 mesmo de efetivo de dose, muda-se apenas a semantica.
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Tabela 2: Limites de trabalho com radia¢do. Fonte: CNEN

Limites de Doses Anuais @

Grandeza Orgéo Individuo Ocupacionalmente Exposto Individuo do Publico
Dose Efetiva Corpo Inteiro 20 mSy [ 1,0 mSv [
Cristalino 20 mSy [l 15 mSv
Dose
) Pele [ 500 mSv 50 mSv
Equivalente
Méos e Pés 500 mSv

[a] Para fins de controle administrativo pela CNEN, o termo dose anual deve ser considerada como dose no ano calendario,
isto é, no periodo decorrente de janeiro a dezembro de cada ano.

[b] A média aritmética em 5 anos consecutivos, desde que ndo exceda 50 mSv em qualquer ano. (Alterado pela Resolugéo
CNEN 114/2011)

[c] Em circunstancias especiais, a CNEN podera autorizar um valor de dose efetiva de até 5 mSv em um ano, desde que
a dose efetiva média em um periodo de 5 anos consecutivos, ndo exceda a 1 mSv por ano.

[d] Valor médio em 1 cm? de area, na regido mais irradiada. Os valores de dose efetiva se aplicam a soma das doses
efetivas, causadas por exposicOes externas, com as doses efetivas comprometidas (integradas em 50 anos para adultos

e até a idade de 70 anos para criancas), causadas por incorporagdes ocorridas no mesmo ano.

REGRAS GERAIS DE PROTECAO RADIOLOGICA

Tempo de Exposicdo: A reducgdo, tanto quanto possivel, do tempo de permanéncia em &reas onde estdo presentes
emissores de radiacdo ionizante é uma excelente atitude de evitar exposi¢des desnecessérias, uma vez que a dose é

diretamente proporcional ao tempo de exposicao a essa radiacao.

Figura 1: Formas de protegdo radioldgica, tempo de exposicdo.

Distancia: O aumento da distancia entre um emissor de radiacdo ionizante e um individuo é, também, um recurso para
minimizar a Exposicdo. No caso de fontes puntiformes, é amparada pela Lei do Inverso do Quadrado da Distancia, qual
seja: D1/ D2 = (d1/ d2) 2, onde D1 e D2 sdo as taxas de dose nas distancias d1 e d2 da fonte, respectivamente. Desta

forma, quando a distancia de um individuo & fonte dobra, a dose é reduzida a um quarto do seu valor inicial.
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DISTANCIA

Figura 2: Formas de protecéo radioldgica, distancia.

Blindagem: Quando os niveis de radiacdo permanecem, mesmo o tempo de permanéncia sendo minimo no local e a
distncia mantida dessa fonte sendo mé&xima, é necessario introduzir o fator blindagem para fins de limitagdo de dose. A
determinacédo da espessura e material adequado para confeccéo de dispositivos depende do tipo radiagéo (raios X, raios
gama, particulas alfas ou beta, néutrons), da energia da radiacéo (energia do equipamento emissor de raios X), quantidade
de exames ou procedimentos, fatores de uso e ocupagdo bem como a dose para area livre ou &rea controlada. A avaliagdo
da necessidade de adicéo de blindagem em uma sala de exames diagndésticos ou procedimentos intervencionistas com uso
de radiacéo ionizante ¢ feita através do calculo de barreiras. Ele estima a barreira necesséria, na distancia especifica, para
garantir os niveis de equivalente de dose ambiente para que na area adjacente possa circular pessoas do publico em geral.
A verificacdo da blindagem instalada é feita através de levantamento radiométrico, definido em uma periodicidade
quadrienal pela ANVISA.

Figura 3: Regras gerais de prote¢do radiolégica, blindagem.

CONTAMINACAO

E comum, entre pessoas leigas, confundir os conceitos de irradiacio (exposicdo) e de contaminac&o. Na prética, o
termo irradiacdo é empregado para indicar a exposicdo externa de organismos, parte de organismos ou, mesmo, materiais,
a radiacdo ionizante. Ja o termo contaminacao refere-se a presenca indesejavel de material, elemento quimico radioativo
em (dentro de) um organismo ou material ou, ainda, em suas superficies externas. Assim, a irradiacdo externa de um
corpo animado ou inanimado pode ocorrer a distancia, sem necessidade de contato intimo com o material radioativo. A
contaminagdo, no entanto, implica no contato com o material, elemento quimico radioativo de uma fonte ndo selada, ou
que tenha perdido a contencdo. Com isto, é importante afirmar que NAO HA CONTAMINACAO em atividades que

envolvam aplicagdo de raios X na medicina.
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PROGRAMA DE PROTEGCAO RADIOLOGICA

O Programa de Protecéo Radiolégica (PPR) é um documento exigido para fins de licenciamento da instalagéo,
bem como para atender ao Programa de Gerenciamento de Riscos Ocupacionais. Deve estabelecer as a¢bes de protecdo
radioldgica a serem implantadas pelo servico em areas de utilizacdo de radiacdo ionizante, seguindo as exigéncias das
normas vigentes no Brasil da CNEN, ANVISA e Ministério do Trabalho. Deve ser mantido no local de trabalho e a
disposicdo das inspec¢des sanitarias e trabalhistas, a fim de que o trabalhador esteja ciente de seu ambiente de trabalho e

possiveis riscos que possam ser causados pelo uso inadequado da radiacdo ionizante.

O PPR deve contemplar, no minimo, medidas de prevengdo, de controle e de vigilancia e monitoramento, para
garantir a seguranca e a qualidade dos procedimentos radiol6gicos. Também deve ser estruturado no PPR a estrutura
organizacional que induza o desenvolvimento da cultura de seguranca e de melhoria continua da qualidade da estrutura,
dos processos e dos resultados. O PPR deve documentar a defini¢do clara das cadeias hierdrquicas para tomada de deciséo
da institui¢do, bem como as responsabilidades do Responsavel Legal (titulares ou empregadores), Responsavel Técnico,
Supervisor de Prote¢do Radioldgica e demais trabalhadores. As demais orientagfes para estrutura do PPR devem ser
avaliadas na Resolucdo RDC 611/22 da ANVISA. Abaixo estéo descritas algumas definicfes que devem estar definidas

no PPR de cada instituicdo.

Classificacéo das Areas

Um servigo de radiologia diagndstica ou intervencionista deve classificar seus ambientes de circula¢do de

pessoas como area livre ou area controlada, monitora-los e fazer uso de sinaliza¢do padronizada.

Area Controlada: De acordo com a CNEN este tipo de area com radiacdo ionizante, est4 sujeita a regras especiais de
protecdo e seguranca, com a finalidade de controlar exposi¢cdes normais e evitar exposi¢des ndo autorizadas ou acidentais
a radiacOes ionizantes. Estas areas devem ter barreiras fisicas e sinalizagdes, simbolos de radiagéo, luz de seguranca. Sdo
reconhecidas como areas controladas, geralmente, as salas onde estdo instalados os equipamentos de radiologia,

tomografia computadorizada, mamografia, angiografia, entre outros. As areas controladas devem:

a) Possuir barreiras fisicas com blindagem suficiente para garantir a manuten¢do de niveis de dose tdo baixos
quanto razoavelmente exequiveis, ndo ultrapassando os niveis de restricdo de dose estabelecidos pela RDC n°®
611/2022 - ANVISA.

b) Dispor de restricdo de acesso e de sinalizacdo adequada, conforme especificado neste Plano de Protecéo

Radioldgica.

c) Ter acesso exclusivo aos profissionais necessarios a realizagdo do procedimento radiolégico, ao paciente

submetido ao procedimento e ao acompanhante, quando estritamente necessario;

d) Dispor apenas dos equipamentos e acessorios indispensaveis a realizagdo dos procedimentos radiol4gicos.
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Todas as portas de acesso as salas com equipamentos fixos de radiagdo ionizante dispdem de sinalizagdo
contendo o simbolo internacional de radiagdo e os dizeres “Raios X, entrada restrita”, bem como sinaliza¢do luminosa

vermelha para indicar acionamento do feixe de raios X, conforme ilustrado na Figura 4 abaixo:

RAIOS X,

entrada restrita

B
Lt

Quando a luz
vermelha estiver
acesa, a entrada

é proibida.

Figura 4: Sinalizacdo de &rea controlada nas portas das salas de exames com uso de raios X. Fonte: o Autor.

Area Livre: Area isenta de controle especial de protecdo radioldgica, onde os niveis de equivalente de dose ambiente
devem ser inferiores a 0,5 mSv/ano (cinco décimos de milisievert por ano). Os corredores de acesso as salas de exames,
as salas de inducéo e recuperacdo anestésica, sanitarios, entre outros, sdo exemplos de ambientes que devem ter niveis de
equivalente de dose ambiente para area livre.

Para certificacdo do atendimento a estes limites, sfo realizados levantamentos radiométricos nas seguintes
ocasides, conforme Resolugdo RDC 611/22-ANVISA:

a) Apos a realizacdo de modificagdes autorizadas nas dependéncias do servi¢o ou no equipamento emissor de

radiacdo ionizante;

b) Quando ocorrer mudanca na carga de trabalho semanal ou na caracteristica ou ocupagdo das areas

circunvizinhas;

¢) Quando decorrer 4 anos desde a realizagdo do ultimo levantamento.

Monitoragao Individual

A exposic¢do é o ato ou condicdo de estar submetido a radiacdo ionizante. As exposi¢@es ocupacionais normais de
cada individuo, decorrentes de todas as praticas, devem ser controladas de modo que os limites estabelecidos nas normas
da CNEN e ANVISA ndo sejam excedidos.

Os titulares e empregadores (responsaveis legais) de trabalhadores classificados como Individuos
Ocupacionalmente Expostos (IOE) séo responsaveis pela protecdo desses trabalhadores em atividades que envolvam
exposicdes ocupacionais as radia¢des. Qualquer IOE que possa receber uma exposi¢do ocupacional sujeita a controle
deve fazer uso de dosimetro pessoal (monitoracéo individual).
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O dosimetro pessoal deve ser usado na parte do corpo que melhor representa o local de exposicéo a radiacdo, sendo
a escolha do tipo de monitor dependente da atividade desenvolvida pelo I0E e definido pelo Supervisor de Protecéo
Radioldgica do servico, departamento ou instituicdo. Geralmente, sdo disponibilizados dosimetro individual de torax,
para avaliacdo de dose de corpo inteiro. Em casos em que hé exposic¢des significativas das extremidades, por exemplo,

podem ser recomendados dosimetros de pulso.

O dosimetro individual é de uso exclusivo do usuario no servico para o qual foi determinado. Deve ser mantido
longe de qualquer fonte de radiacdo ionizante quando ndo utilizado. Nao deve ficar exposto nem ao sol e nem a umidade,
devendo ser guardado no quadro de dosimetros junto ao monitor chamado padréo. Os dosimetros so trocados a cada 30

dias consecutivos.

a) b)

Figura 5: Monitor pessoal (dosimetro OSL), a) térax b) pulseira. Fonte: Sapra Landauer

Os procedimentos padronizados de uso deste dispositivo devem constar de normativa interna de cada servigo ou
instituicdo, orientadas no Programa de Protecdo Radioldgica. Os dosimetros devem ser fornecidos por laboratorio de
monitoragdo individual externa credenciado pela CNEN, devendo este laboratorio entregar relatorios de dose individual

de seus trabalhadores mensalmente aos servicos.

A gestdo da dosimetria dos trabalhadores é realizada com base nestes relatérios e nos limites de doses individuais
jacitados na Tabela 2. A exposicao dos individuos deve ser controlada, de modo que os valores dos limites de dose efetiva
e de dose equivalente, decorrentes de todas as préticas autorizadas, ndo excedam os limites estabelecidos pela CNEN.
Para gerenciar esse risco, as doses sdo acompanhadas mensalmente e avaliadas quanto ao nivel de investigagdo. O valor
de um nivel de investigagdo é baseado em uma fracdo do limite de dose anual, distribuido conforme o periodo de tempo
estabelecido para monitoracao individual mensal. No Brasil, o nivel de investigagdo para monitoragdo individual de I0E
deve ser, para dose efetiva, 1 mSv em qualquer més. Caso um IOE atinja o nivel de investigacdo em um més, devem ser
avaliadas as circunstancias que levaram a suspeita de exposi¢do, os resultados dosimétricos e a probabilidade de que os
limites de dose sejam excedidos nas atuais condi¢des de trabalho e, com isto, definir acfes corretivas a serem tomadas.
Os titulares e empregadores devem solicitar aconselhamento médico adequado sempre que qualquer IOE, em uma Unica
exposicdo, vier a receber uma dose efetiva superior a 100 mSv ou dose absorvida superior ao limiar de efeitos

deterministicos.

Segundo a NR 32/05, o trabalhador que realize atividades em areas onde existam fontes de radiagdes ionizantes

deve:
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- permanecer nestas areas 0 menor tempo possivel para a realizagdo do procedimento;

- ter conhecimento dos riscos radioldgicos associados ao seu trabalho;

- estar capacitado inicialmente e de forma continuada em protegao radiolégica;

- usar os EPI adequados para a minimizacao dos riscos;

- estar sob monitoracdo individual de dose de radiacdo ionizante, nos casos em que a exposicao seja
ocupacional. A monitoracdo individual externa, de corpo inteiro ou de extremidades, deve ser feita
através de dosimetria com periodicidade mensal e levando-se em conta a natureza e a intensidade das

exposicdes normais e potenciais previstas.

Equipamentos de Protec¢éo Individuais (EPI1) para Trabalhadores

Os Equipamentos de Protecéo Individual (EPIs) séo dispositivos destinados a ser utilizados por uma pessoa contra
possiveis exposi¢Oes a seguranca durante o exercicio de uma determinada atividade. O EPI pode ser constituido por varios
meios ou dispositivos associados de forma a proteger o seu utilizador contra um ou varios riscos simultaneos,
normalmente sdo confeccionados de borracha enriquecida com chumbo. O uso deste tipo de equipamentos s6 devera ser
contemplado quando néo for possivel tomar medidas que permitam eliminar os riscos do ambiente em que a atividade é

desenvolvida.

Um EPI sem indica¢do do nimero do Certificado de Aprovagdo do Ministério do Trabalho (CA) ndo pode ser
utilizado para protecdo dos trabalhadores. O CA é um documento que garante a qualidade e funcionalidade do EPI.
Semestralmente (para servicos de fluoroscopia e radiologia intervencionista) e anualmente (para as demais modalidades)
0s EPIs devem ser submetidos a testes de integridade, de forma a verificar se a borracha com equivaléncia em chumbo
que o compdem ndo se encontra danificada. Via de regra, quando os EPIs sdo inadequadamente guardados, ou jogados

no chéo apds o uso, existe o risco de fissuras nesta prote¢éo conforme demonstra a imagem radiografica na Figura 6.

Figura 6: EPIs danificados pelo uso inadequado. Fonte: o Autor

A eficiéncia dos EPIs esta associada a energia das radiagdes e a carga de trabalho aos quais sdo expostos. Para
trabalhadores em contengéo de pacientes em exames radiograficos, um EPI com equivaléncia em chumbo de 0,25 mm
pode oferecer condic¢Bes seguras aos trabalhadores. Para esta faixa de energia das radiacGes ionizantes a eficiéncia das
protecBes dos aventais é de aproximadamente 90% para a radiacdo secundaria. Entretanto, para os procedimentos com
maior carga de trabalho, como em radiologia intervencionista, sugere-se espessuras ndo inferiores a 0,5mm de
equivaléncia em chumbo, com de protecdo frontal e anterior. As borrachas “livres de chumbo”, como as de tungsténio,

sdo uma alternativa de protecdo pelo seu peso reduzido, mas tem como desvantagem o custo de aquisicao.
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EFEITOS BIOLOGICOS NO USO DA RADIAGCAO IONIZANTE

Os efeitos bioldgicos da radiagéo ionizante séo a consequéncia de uma longa série de eventos que se inicia pela
ionizacdo de moléculas no organismo. Ha dois mecanismos pelos quais as alteragcbes quimicas nas moléculas sao
produzidas pela radiacdo ionizante: efeitos diretos e indiretos. No processo de interacdo da radiacdo com a matéria ocorre
ionizacdo dos atomos provocando modificacdo (a0 menos temporaria) nas moléculas. O dano mais importante que pode

ocorrer € no DNA.

Efeito Estocéastico

A probabilidade de ocorréncia é funcdo da dose. Nao apresenta limiar de dose onde o dano pode ser causado por
uma dose minima de radiagdo. A severidade é constante e independente da dose. Séo dificeis de serem medidos
experimentalmente, devido ao longo periodo de laténcia. Tumores altamente malignos podem ser causados por doses
baixas e outros benignos por doses altas. Exemplos: cancer, leucemia, tumores sélidos e efeitos genéticos.

Efeito Deterministico

A probabilidade de ocorréncia e a gravidade do dano estdo diretamente relacionadas com o aumento da dose.
Existe limiar de dose sendo que os danos s6 aparecem a partir de uma determinada dose. A destruicdo de um pequeno
namero de células de um tecido, resultante de exposicdo a radiagdo, normalmente pode ndo trazer consequéncia clinica
observavel. Para pessoas saudaveis, dependendo do tecido irradiado, nenhum individuo apresentara dano para doses de
até centenas miliSieverts. Acima de um valor de dose (limiar), o nimero de individuos manifestando o efeito aumentara
rapidamente. Isto decorre das diferengas de sensibilidade entre os individuos. Usualmente aparecem num curto intervalo

de tempo. Exemplos: catarata, leucopenia, nauseas, anemia, esterilidade, hemorragia, eritema e necrose.

Efeitos Somaticos e Genéticos

Os efeitos genéticos sdo danos provocados nas células que participam do processo reprodutivo de individuos que
foram expostos a radiacéo, podendo resultar em defeitos ou malformag6es em individuos de sua descendéncia. Os efeitos
somaticos sdo aqueles que ocorrem no préprio individuo irradiado. Os Efeitos Somaéticos das radiagdes sdo aqueles que

afetam apenas os individuos irradiados, ndo se transmitindo para seus descendentes. sendo classificados como:

1. Os Efeitos imediatos: aqueles efeitos que ocorrem em um periodo de horas até algumas semanas apos a
irradiacdo. Como exemplos de efeitos agudos provocados pela acdo de radiagBes ionizantes pode-se citar
eritema, queda de cabelos, necrose de tecido, esterilidade temporaria ou permanente, alteracfes no sistema

sanguineo, etc.

2. Efeitos tardios: quando os efeitos ocorrem varios meses ou anos apds a exposicao a radiacdo. Exemplos dos

efeitos cronicos sdo: catarata, cancer, anemia, etc.
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CAPITULO X - NORMAS REGULATORIOS E O CONTROLE DE QUALIDADE

Introducédo

As caracteristicas das imagens sdo expressas em termos de resolucdo, contraste e ruido. Estes indicadores séo
intrinsicamente relacionados, pois a alteracdo de um, afeta os demais. Para cada uma das modalidades de diagnéstico sdo
indicados processos de avaliacdo de imagem. Para tanto sdo necessarios serem aplicados testes especificos de controle

de qualidade determinados pela ANVISA e por Agéncias internacionais.

Caracteristicas das Imagens

Para cada modalidade de exames, a qualidade da imagem ¢ influenciada pelas técnicas de aquisicdo, pelas
caracteristicas do paciente, pelo processamento do sinal, etc. A habilidade de um sistema em distinguir dois objetos
préximos um do outro e como elementos distintos chama-se resolucéo espacial. O registro destes objetos em intervalos

de tempo, € referido como resolugdo temporal.

A resolucdo pode ser medida através de padrdes, os quais contém linhas dispostas, com distancias decrescentes e
separadas por material transparente. A menor visualizagdo das linhas corresponde ao valor de resolucdo espacial (Figura
1). A Tabela 1 apresenta alguns valores de resolugdo para os diferentes métodos de diagnostico, em termos de pares por

linha. Quanto maior o nimero de pares visualizados maior a resolugdo espacial.

TESTE PONTO FOCAL

CONTROLE DE QUALIDADE
EM RADIODIAGNOSTICO

Aa) b)

Figura 1: a) Ferramenta de teste resolucdo espacial b) Imagem produzida para controle de qualidade Fonte: MRA

O parametro de resolucdo de contraste é a capacidade do sistema de imagem em diferenciar objetos com diferentes
tamanhos, em relacdo a sua atenuagdo com a sua vizinhanca (background). Uma imagem preta e branca, sem niveis
intermediarios de cinza, apresenta resolucao de alto contraste. Entretanto, se na imagem estiverem predominando niveis

de cinza, referimos como resolucéo de baixo contraste.

A questdo da percepcdo € subjetiva, pois 0 olho humano ndo consegue distinguir mais do que 30 tons de cinza.
Para cada modalidade de imagem diagndstica a escala de cinzas torna-se mais visivel pelo processamento digital, em

termos de bit/pixel (Tabela 2).
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Tabela 1: Valores de resolucéo espacial. Fonte: Walter Huda

A Resolucéo Espacial

em Pares linha/mm
Gama Cémara 0,1
Ressonancia Magnética 1,5
Tomografia Computadorizada 1,5
Fluoroscopia 3,0
Radiologia Digital 4,0
Mamografia 15

Tabela 2: Escalas de Cinzas. Fonte: Bushong

Modalidade Bit/pixel Tons de Cinza
Ultrassonografia 28 256
Medicina Nuclear 210 1.024

Tomografia Computadorizada 212 4.096
Ressonancia Magnética 212 4.096
Radiologia Digital 214 16.384
Mamografia 216 65.536

O paradmetro de resolucdo espacial de baixo contraste é a habilidade do sistema em distinguir tecidos que
apresentam similares valores de atenuagdo em relacdo ao fundo, o seja seu background. A visualizagdo de um objeto, em
relagdo a sua imagem pode apresentar variagdes, devido a fatores do paciente e da técnica de exames. Estas incertezas
correspondem as flutuacdes estatisticas das medidas do objeto, as quais referimos como ruido. Em termos de
detectabilidade, quanto maior o ruido, maior a degradacdo da imagem. Isto ocorre, pois pela perda de detectabilidade do
objeto em relagdo ao seu background. Esta dependéncia € menos critica para tecidos que tenham elevada diferenciacao

em termos do coeficiente de atenuag&o.

A quantidade do sinal obtido e que é corrompido pelo ruido chama-se razdo sinal-ruido (SNR). Por exemplo, o
nimero de fotons de raios X utilizados para a obtencdo de uma imagem é da ordem de 105/mm?, ao passo que para
imagens fotogréaficas sdo necessarios até 10'%/mm? fotons de luz. Para um feixe uniforme, o qual atinge uma terminada
area do detector de radiacdo existe uma diferenca randémica dos valores médios do nimero de f6tons detectados (N). De
acordo com a estatistica de Poisson, o desvio padrio (o) dos fotons detectados é dado por 6 = +/N. Por exemplo para a de
imagem de um objeto, com valor médio de detecgdo N=100, o desvio é dado por o= +/100 =10. Isto significa que os

valores de deteccdo do sinal estdo entre 90 e 110.
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Programa de Controle de Qualidade

Legislacio

A legislacdo mais consistente aplicada a area da radiologia foi inicialmente proposta pela Secretaria de Salde do
Estado de Sdo Paulo, em 1994. A resolucdo n° 625 determinava a verificacdo de niveis de radiacdo de salas, de
equipamentos e de exposicdo em pacientes. Esta resolucéo estadual forneceu os subsidios para a elaboracdo da portaria
n° 453 da ANVISA de 1998, que padronizou o uso das radiacBes ionizantes na area médica. As regras sanitarias foram
adotadas quanto as instalagoes, responsabilidades e procedimentos radiologicos. Em complementacao ao arcabouco legal
foi publicado em 2005 foi publicado o guia Radiodiagnéstico Médico pelo Ministério da Saude, com indicac6es
metodolégicas para a realizagdo dos testes de controle de qualidade. Este guia publicado ajudou na implementagdo do

Programa Nacional de Qualidade em Mamografia, pela Portaria n® 2.898 em 2013.

Em complementagdo a legislac&o sdo exigidos programas de padronizagao das técnicas de exames (e treinamentos)
para a obtencdo de exames diagndsticos com imagens de qualidade satisfatoria, € com baixas doses de radiacdo nos
pacientes. Estes processos fazem parte do Programa de Acreditacdo do Colégio Brasileiro de Radiologia em Diagndstico
por Imagens (PADI), e do American College of Radiology (ACR). Estas referéncias metodoldgicas de acreditagdo podem
ser obtidas junto ao ACR e CBR, ou através dos guias da Agencias Internacional de Energia Atdmica e da Associacdo

Americana de Fisicos em Medicina (AAPM).

No més de dezembro de 2019, no dia 26, a Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria (ANVISA) publicou no
Diério Oficial da Unido (DOU), a Resolugdo de Diretoria Colegiada — RDC N° 330. A nova RDC revogou a Portaria
SVS/MS n° 453, de 1° de junho de 1998 e a Resolugdo Normativa da Anvisa RE n° 1016, de 3 de abril de 2006.

No DOU de 16 de marco de 2022, Secédo 1, n° 51, foi publicada a Resolu¢cdo RDC n° 611, de 09 de marc¢o de 2022,
da Diretoria Colegiada da ANVISA, que “Estabelece os requisitos sanitarios para a organiza¢do e o funcionamento de
servicos de radiologia diagnéstica ou intervencionista e regulamenta o controle das exposi¢c@es médicas, ocupacionais e
do publico decorrentes do uso de tecnologias radiologicas diagndsticas ou intervencionistas.” Portanto, a Resolu¢cdo RDC
n°611/2022 ¢ a consolidacdo da Resolugdo RDC n° 330/2019 e da Resolucdo n° 440/2020, revogando-as, sem alteracbes

de mérito destas normas.

Conforme o Art. 14 da Resolucdo RDC 611/2022-ANVISA, a responsabilidade pelas aces relativas a protecéo
radiologica de cada servico de saude, que utilize radia¢Bes ionizantes para fins diagndsticos ou intervencionistas, é do
Supervisor de Prote¢do Radiolégica (SPR), um profissional legalmente habilitado, membro da equipe, designado
formalmente pelo Responsavel Legal. A mesma RDC 611/2022-ANVISA também define no Paragrafo Unico do Art. 22
que o Responsavel Legal pode delegar formalmente a execucdo do Programa de Protecdo Radioldgica a membros da
equipe legalmente habilitados. Avaliando quanto aos critérios de capacitacdo de um SPR, torna-se importante destacar
que o profissional sera responsavel pela implementacéo e execucdo do Programa de Protecdo Radioldgica, podendo
assessorar também o Programa de Garantia da Qualidade e o Programa de Educacdo Permanente, quanto aos critérios de
aplicacdo das radiacOes ionizantes com seguranga e qualidade. Dessa forma, além de ser legalmente habilitado deve
possuir nivel superior e capacitagdo em Fisica do Radiodiagnéstico, com competéncias desenvolvidas nos processos de

seguranca e qualidade na area de radiologia diagndstica ou intervencionista.
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As Instrugdes Normativas IN n® 90 a n° 97, de 27 de maio de 2021, da ANVISA, estabelecem os requisitos
sanitarios para a Garantia da Qualidade e da Seguranga em Sistemas de Radiografia Médica Convencional, Fluoroscopia
e Radiologia Intervencionista, Mamografia, Tomografia Computadorizada, Radiologia Odontolégica Extraoral e
Intraoral, Ultrassonografia e Ressonancia Magnética, assim como, a relacdo minima de testes de aceitacdo e de controle
de qualidade que devem ser realizados pelos servicos de salde, determinando respectivas periodicidades, tolerancias e
niveis de restricéo.

Instrucho Normativa INn® 90 a
Portaria 453/1998-MS Resolugéo ROC n* n*97/2021-ANVISA
440/2020-ANVISA
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Figura 2: Linha do tempo da evolugdo das normativas nacionais. Fonte: ABFM

Segundo a Organizagdo Mundial da Satde (OMS), a garantia de qualidade é definida como sendo “um esforgo
organizado no sentido de garantir que sejam produzidas imagens de qualidade suficiente para fornecer um diagndéstico
adequado com a menor dose para 0 paciente”. Para isso, é necessario que a imagem possua um nivel de qualidade, de
modo que minimize os erros de interpretacdo e identificacdo de estruturas, possibilitando um diagndstico mais preciso e
com baixa dose de radiacdo. Do contrério, uma imagem sem qualidade favorece a repeticdo de exames e,

consequentemente, a duplicacdo de dose em um mesmo paciente, além de custos para o servigo.

Os testes previstos pelas normativas preconizam a avaliagdo de desempenho dos componentes radiolégicos quanto
ao gerador, tubo de raios X, detectores e valores de doses de entrada na pele. Para cada modalidade diagnostica é
necessario o emprego de ferramentas especificas para a realizagdo dos testes de controle de qualidade e das medidas de
dose de radiacdo nos pacientes. Cada equipamento de avaliacdo de qualidade é especifico para uma determinada faixa de
energia utilizada no diagnostico por imagens. Os equipamentos de aferi¢do de radiacdo podem ser compostos por camaras
de ionizacgdo ou por detectores de estado sélido. Todos os medidores de radiagcdo devem ser calibrados a cada dois anos

ou ap6s o reparo do mesmo.

Os testes de controle de qualidade de imagens séo aplicados para resolugdo em alto (e baixo), contraste, ruido,
dentro outros. A qualidade de imagem é aferida por objetos simuladores referidos como “phamtoms . Estes simuladores

sdo especificos para raios X, mamografia, fluoroscopia, tomografia, ressondncia magnética e ultrassonografia.
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Testes de Qualidade em Equipamentos de Raios X

De acordo com a legislacdo sanitaria um dos parametros de avaliacdo é quanto exatiddo de medidas. Por exemplo,
compara-se os valores do kV indicado no painel de controle do gerador de raios X, com as medidas de radiacdo realizada
com o instrumento de controle de qualidade. A legislacdo sanitaria recomenda variagdes ndo superiores a + 10% do valor
nominal do equipamento radioldgico. De forma similar os tempos de exposicdo também devem ser avaliados. Para a

precisdo das medidas de radiacéo, o uso de detectores de estado so6lido é mais recomendavel do que cadmaras de ionizagéo.

Na avaliacdo de qualidade também é necessario verificar a reprodutibilidade de desempenho do equipamento para
as estacOes de kV e tempo, para diferentes valores de mA/mAs. Estas medidas também utilizam o detector de radiagéo.
De forma similar, todos os equipamentos radiolégicos devem ser testados quanto a reprodutibilidade da taxa de kerma no
ar. A caracterizagdo anual do desempenho de tubos de raios X utiliza o medidor de radiagéo para se determinar os valores

de rendimento (mR/mAs) e camada semirredutora (CSR).

De acordo com a legislagéo sanitéria para a determinacéo do parametro de resolucdo espacial é necessaria uma
ferramenta de pares por linha, para avaliagdo anual de focos fino e grosso (Figura 4). A cada seis meses deve ser verificado

a coincidéncia do campo de radiacdo com o campo luminoso, e alimento ao eixo central (Figura 4).

Em decorréncia das transformacfes tecnoldgicas da éarea, sdo necessérias a realizagdo de testes dos detectores
digitais com leituras direta (DR) e tecnologias de placas de fosforo (CR). Os testes sugeridos sdo quanto a respostas dos

detectores digitais para uniformidade, contraste, resolucéo, ruido, etc. (Figura 4).

Para avaliacdo do sistema automéatico de imagem (AEC) preconiza-se placas de aluminio (ou acrilicos),
verificando o valor selecionado de mAs, e a taxa de dose de radiacdo. Isto pode ser Util na caracterizacdo do feixe, bem
como na padronizacédo das técnicas radioldgicas, para maximizar a qualidade e reduzir o tempo de exposicdo e a dose de

entrada na pele do paciente (DAP).

A legislacéo sanitaria recomenda a realizagdo de testes anuais para arcos cirdrgicos, hemodinamica e radiologia
vascular para a verificacdo do parametro de alto (e baixo) contraste, seja no modo continua e/ou pulsada (Figura 4). Os

valores de modo de taxa de dose ndo devem ultrapassar 88 mGy/min.

-
)

a) b)

Figura 3: Medidor de estado sélido para e controle de qualidade. Fonte: a) Fluke b) RTI;
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Figura 4: a) Ferramenta para raios X digital. Fonte: Konex; b) Ferramenta de baixo e alto contraste Fonte: Pro-Project

Testes de Qualidade em Mamografia

A metodologia de testes de qualidade em mamografia para kV, tempo, Kerma e CSR € similar aos pardmetros
utilizados para avaliar o desempenho de equipamentos de raios X. Entretanto, isto é especificado para um determinado

intervalo de kV, e pelas combinagdes de alvo e filtro adicional disponiveis no equipamento de mamografia.

A medic¢do do pardmetro de CSR ¢ realizada com um medidor de radiacéo e finas folhas de aluminio. Por exemplo,
para 28 kV e com uma combinagdo Mo/Mo o valor da CSR de cerca de 0,35mm Al, sendo o limite de 0,4mm. A influéncia

da filtragdo no espectro de raios X caracteristico € ilustrada na Figura 5.

30kVp, W target: output normalized to 1 mG
30kVp, W target: unfiltered LBl o Rh, 0.05mm Ag. 0.7mm Al ¥

“L” x-rays
\

Relative number of x-rays
Relative number of x-rays

/

0 10

20 30 40 0 10 20
Energy, keV a) Energy, keV b)

Figura 5: a). Um espectro-alvo nao-filtrado gerado a 30 kV mostra uma grande fragdo de raios X caracteristicos de
energia de 8 a 11,5 keV. Sobreposta na mesma escala de energia estd uma linha tracejada ilustrando as caracteristicas de
alta e baixa atenuacgdo de um filtro Rh; b) Espectros de raios X de W-alvo filtrados por Rh (0,05 mm), Ag (0,05 mm) e

Al (0,7 mm) normalizados para a mesma saida de exposicéo. Fonte: Bushberg.
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Em termos de qualidade de imagens é obrigatorio o uso de phantom de mamografia. Este simula a atenuacgéo de
uma mama comprimida de tamanho médio e contém estruturas que modelam caracteristicas de imagem muito basicas do
parénquima mamario e do cancer. O simulador € composto de um bloco de polimetilmetacrilato (PMMA), uma insercéo
de cera e um disco de PMMA (4 mm de espessura, 10 mm de diametro) fixado no topo do objeto, e destina-se a simular
as caracteristicas de atenuacdo de uma “mama padrdo” de 4,2 cm de espessura de mama comprimida de 50% de tecido
adiposo e 50% de composicao de tecido glandular. A insercdo de cera contém seis fibras de nylon cilindricas de didmetro
decrescente, cinco grupos simulados de calcificacdo com calcificacBes simuladas (particulas de Al203) de tamanho

decrescente e cinco discos de baixo contraste de didmetro e espessura decrescentes que simulam massas (Figura 6).

Para mamografia digital, cada fabricante definiu os critérios para atender a um nivel de desempenho aceitvel em
termos de visibilidade qualitativa dos objetos no phantom de acredita¢do. Por exemplo, para os detectores de “tela plana
direta”, é requerido a visibilidade de cinco fibras, quatro grupos de particulas e quatro massas, enquanto os fabricantes de

detectores CR baseados em cassetes exigem a visibilidade de quatro fibras, trés grupos de particulas e trés massas.

O simulador ajuda na detec¢do de achados radiogréaficos sutis e avaliar a reprodutibilidade das caracteristicas da
imagem em termos de CNR (contrast noise ratio). Este pardmetro é determinado como a diferenca dos sinais médios do

objeto e do plano de fundo, divididos pelo desvio padrdo na ROI do plano de fundo sendo dado por:

Sfundo — Sobjeto

CNR =
o fundo

onde S é o sinal e g é o ruido de fundo (background). Preconiza-se que o valor de CNR néo seja maior do que 15% da

linha de base, quando da aceitacdo do equipamento.

Para avaliacdo do sistema automatico de imagem (AEC) preconiza-se placas de acrilicos, com diferentes espessuras.
Sdo avaliados a influéncia do parametro de kV na qualidade do sistema de ajuste automético de imagem, e a

correspondeste dose de radiag&o.
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Figura 6: Phantom de mama e sua composicdo. Fonte: Gammex

A avaliacdo do tamanho do ponto focal é obtida com um padrédo de resolucéo, com até 20 pares de linhas/mm. O
padrdo de barras é colocado 4,5 cm acima da superficie de apoio, com a orientacdo perpendicular a direcéo catodo-anodo.
Ap0s ao processamento da imagem analdgica ou digital, o nimero de pares de linhas é estimado, e seu valor comparado

com o ponto focal nominal do equipamento (Figura 7).
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Figura 7: Resolucdo de pares por linha. Fonte: Bushberg

O alinhamento do tubo e do colimador garante que o eixo central do feixe de raios X esteja perpendicular ao plano
do receptor de imagem e interceptado o centro da borda da parede toracica do receptor de imagem. Isso protegera o
paciente de exposicéo desnecessaria a radiacdo nos pulmdes e no tronco e incluira tanto tecido mamario quanto possivel
na imagem. O campo de raios X projetado deve se estender até a borda da parede toracica do receptor de imagem sem
corte, mas nao além do receptor em mais de 2% da DFD.

Outro teste é quanto a verificagdo da compressdo mamaéria. De acordo com as hormas vigentes a compressao deve
ser aferida com uma balanca, com valores limites de 15 a 20 kgf. Esta anélise é importante, em termos de contraste, pois

os coeficientes de atenuacéo para os tecidos fibroglandular e o carcinoma sdo muito préximos (0,80 e 0,85 cm™?).

Para sistemas analdgicos de mamografia sdo utilizadas processadoras quimicas. Para tanto sdo necessarios testes
com 0 uso de um sensitbmetro e um densitdmetro. Os dados do teste sdo plotados em um gréfico para monitorar as
medidas de controle de qualidade.

Testes de Qualidade em Tomografia Computadorizada

Os fatores que afetam a qualidade da imagem tomogréafica sdo kV, mAs, espessura de corte, filtro de reconstrucao,
dentre outros. A alteragdo destes parametros de aquisi¢do impacta nos parametros de resolucdo, contraste e ruido. Por
exemplo, o valor do ruido é representado como desvio padrdo, das variagdes do nimero da escala de HU. Quanto menor
for a espessura de corte, maior a resolucdo da imagem, porém maior a presenca de ruido na imagem. A predominancia do
ruido o ¢ inversamente proporcional aos parametros de tensdo e de correndo, sendo 1/ VKV ou 1 / vVmAs. O efeito da
presenca de ruido na imagem tem mais impacto na detectibilidade em regides de baixo contraste, como em exames de
abdome, do que para as regides de alto contraste como no caso do térax. A simulacdo com o phantom de térax ilustrado
na Figura 8 indica a aumento do ruido em funcéo da alteracdo dos pardmetros de kV na aquisi¢cdo dos exames. Um outro
fator que afeta a imagem é escolha dos filtros de reconstrugdo, pois envolve um compromisso entre resolucéo espacial,
contraste e ruido. A reconstrucdo de imagem com filtros de suavizagdo reduz o ruido, porém a resolucédo € degradada
(Figura 9).

Figura 8: Simulacdo com o phantom de térax 80 kVp (esquerda) e 120 kV (direita). Fonte: Dimenstein
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Figura 9: Imagens com filtro de alta resolucéo (esquerda) e filtro padréo (direita). Fonte: Dimenstein

Para avaliar a TC recomenda-se o0 uso de um phantom especifico de qualidade de imagem. Os simuladores fornecidos
junto com os equipamentos atendem parcialmente 0s ensaios minimos de qualidade e, portanto, recomenda-se 0 uso do
simulador referendado pelo Colégio Americano de Radiologia (ACR) ou pela Associagdo Americana de Fisico em
Medicina (AAPM). O phantom ACR deve ser posicionado no isocentro do equipamento com auxilio do laser de
localizacdo. Na primeira por¢do do phantom estdo inseridos elementos com diferentes, por exemplo ar, 4gua, 0sso, etc.
Imagens séo adquiridas com as técnicas de exames de corpo. Os valores de HU e ruido sdo medidos por ROI, comparando-
se as medidas obtidas com os valores recomenda-se do ACR. A avaliag8o é repetida para diferentes espessuras de corte
e kV. Na segunda fatia do simulador ACR estéo inseridos pequenos objetos circulares, com tamanhos decrescentes. S&o
realizadas aquisi¢cfes com FOV de corpo e de cranio. Mede-se o valor de HU da maior esfera e de seu background, sendo
que esta diferenca ndo deve ser inferior a 6 HU, ou seja 0,6%. O parametro de ruido é determinado na terceira por¢do do
simulador para diferentes valores de kV e espessuras de cortes, com filtros de abdome. Os valores de HU e ¢ devem estar
dentro das recomendacGes do ACR. Por ultimo determina-se para FOV de corpo os valores de resolucéo em termos de

pares por linha (ou MTF), para parametros de alta de térax alta resolucdo e de abdome (Figura 10).

Figura 10: a) Simulador, b) teste de HU e espessura de corte, c) baixo contraste, d) ruido, €) alto contraste. Fonte: Gammex
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Testes de Qualidade em Ultrassonografia

A atual norma sanitaria ainda ndo preconiza a avaliagdo dos equipamentos de US. Existem diversos modelos de
phantoms para as medidas de uniformidade, zona morta, profundidade, precisdo, resolucdo, sensibilidade, contraste,
dentro outros. A verificacdo do desempenho de cada transdutor pode auxiliar na identificacdo da degradacdo dos
equipamentos, antes de afetarem a qualidade dos exames dos pacientes. Este tipo de avaliacdo é importante para
programas de acreditacdo (JCHO, ISO, ACR, PADI).

Os requerimentos gerais dos simuladores sdo quanto a capacidade de mimetizar tecidos em relacdo ao coeficiente
de atenuacéo e velocidade de propagacdo. Os pardmetros de testes podem auxiliar na visualizagdo de estruturas nas

diferentes profundidades, na resolucéo axial e lateral e acuracidade geométrica (Figura 11).

s CIRS CIRS 233 115.0¢cmMI 0.8 /2009-06-05
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Figura 11: Fantoma utilizado para controle de qualidade em ultrassonografia (phantom). Fonte: CIRS

Uniformidade: E definida como a capacidade do US de representar ecos da mesma magnitude e profundidade com o

mesmo brilho na tela. A tolerancia sugerida é de valores menores do que 4 dB.

Zona morta: E a regido que vai da superficie da sonda até o ponto que produz o eco identificavel mais préximo. Possui
dependéncia com o instrumento e diminui com o aumento da frequéncia. Uma mudanca na zona morta do sistema indica
a existéncia de um problema na sonda, no sistema de pulsos (ou ambos). As tolerancias sdo:< 7 mm parav <3 MHz; <5

mm para 3 MHz <v <7 MHz e <3 mm parav >7 MHz, onde v ¢ a frequéncia central.

Profundidade de penetragdo: A sensibilidade, é definida como a maior profundidade para a qual os sinais de eco devido
a retro difusdo produzida no material simulador pode ser detectada. Depende da frequéncia da sonda, da atenuacdo do
meio e das configuracfes do sistema. A tolerancia é de acordo com as especificagcdes do fabricante, sendo que o desvio

deve ser menor do que 6 mm do valor de referéncia.

Zona focal: O perfil do feixe € a forma do feixe de ultrassom. A regido mais estreita no perfil do feixe é o ponto focal.
As melhores imagens sdo obtidas dentro da area focal. O padrdo vertical ¢ (til para determinar a area focal. A tolerancia

¢ de acordo com as especificagdes do fabricante.

Preciséo na medicao: A distancia vertical é definida como a distancia ao longo do eixo do feixe. As distancias sdo usadas
para medir areas, volumes, profundidades e tamanhos de objetos. Medi¢BGes exatas sdo necessarias para garantir um
diagnéstico correto. A tolerancia é que o desvio deve estar entre + 1,5 mm ou + 1,5% em relacdo ao valor real. Para as

medidas de distancia horizontal a tolerancia é que o desvio deve estar entre £ 2 mm ou £ 2% em relagdo ao valor real.
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Resolugédo: O parametro axial é definido como a capacidade de um sistema de ultrassom para distinguir objetos préximos
que estdo alinhados na direcdo do feixe. A resolugdo axial é proporcional ao comprimento do pulso ultrass6nico
transmitido pelo sistema. As tolerancias sdo: Resolugdo axial <2 mm para frequéncia < 4 MHz; Resolugio axial < 1 mm
para frequéncia > 4 MHz. Quanto ao parametro de resolucdo lateral as tolerancias sdo Resolucdo lateral < (3 * largura
focal) / (f * D), Alteragdes > 1 mm em relacdo ao valor de referéncia, onde f é a frequéncia em MHz e D é a largura do

feixe em mm.

Visualizacdo de objetos anecoicos: Os equipamentos tendem a representar estruturas de baixo contraste menores do que
realmente s&o e com bordas irregulares em vez de bordas lisas. E de se esperar que essas deformagdes sejam minimas. O
ndmero de objetos visiveis, sua forma, nitidez das bordas e ruido no interior devem ser avaliados em cada profundidade.
O tamanho pode ser avaliado medindo os didmetros horizontal e vertical do maior objeto para cada profundidade.

Observar se apresentou mudancas consistentes em relacdo aos valores de referéncia.

Sensibilidade em baixo contraste: Com o uso de um fantoma que apresenta estruturas com diferentes homogeneidades,
0 nimero de objetos visiveis deve ser observado, para o qual os niveis de cinza em relagdo ao fundo sdo conhecidos. Esta

quantificacdo ndo deve variar em controles sucessivos.

Testes de Qualidade em Ressondncia Magnética

Para os sistemas de ressonancia magnética (RM) o desempenho do equipamento pode ser analisado em termos das
respostas de linearidade, acuracidade geométrica, compensacao de gradiente, espessura de corte, caracteriza¢do da relacdo
sinal ruido, da uniformidade, resolucdo espacial de alto contraste, detectabilidade de baixo contraste, dentre outros. Os
simuladores esféricos (ou cilindricos) sdo preenchidos com agua e substancias paramagnéticas mimetizando tempos de

relacdo (T2), por exemplo, o simulador referendado pelo ACR (Figura 12).
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Figura 12: Exemplo de um fantoma utilizado para controle de qualidade em RM. Fonte: ACR

Distorcdo Geométrica: Este parametro avalia a precisdo com que a imagem representa 0 comprimento do objeto. Na
imagem da série do localizadora, mede-se 0 comprimento vertical de ponta a ponta do phantom, na regido central da

imagem. Os valores da distor¢cdo geométrica (GD) sdo calculados como:

atual — Amedido

A
%GD = 100

Amedido
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Resolucdo Espacial de Alto Contraste: Awvalia-se capacidade do simulador em diferenciar pequenos objetos. No
simulador estdo inseridos objetos de resolucdo, os quais sao formadas por orificios, cheios de &gua em um pequeno bloco
de plastico A separacdo da linha de centro-a-centro é também o dobro do didmetro do orificio. Assim, é possivel

determinar a capacidade de resolucdo do equipamento de RM.

Posicéo e espessura de corte: Este teste avalia se as localizagdes dos cortes adquiridos séo iguais a localizagao dos cortes
prescritos no equipamento. O teste de espessura de corte avalia a precisdo com que a espessura de um corte especificado
é alcancada. Através da comparacdo da espessura do corte é possivel avaliar se o equipamento produz cortes de espessura

substancialmente diferentes do que esta sendo prescrito no protocolo.

Uniformidade: Este teste medi a uniformidade da intensidade na imagem ao longo de uma grande regido do FOV que
contém &gua, perto do centro da bobina de cranio, sendo que esta tem sensibilidade espacial bastante uniforme perto do
centro. Sao avaliados os niveis de sinal alto e baixo, fisicamente uniforme, dentro de uma grande regido apenas com agua,
nas séries T1 e T2. Os valores de alto e baixo sinal medidos para cada uma das séries ACR foram combinados para

produzir um valor chamado Porcentagem da Uniformidade Integral (PIU), sendo:

alto-baixo
PIU=100|1 — <—>
alto+baixo

Porcentagem de Fantasma: Estes eventos sdo uma consequéncia da instabilidade do sinal entre as repeti¢@es do ciclo do
pulso. Para este teste, o nivel do sinal fantasma é medido e avaliado como uma porcentagem do nivel de sinal na imagem
verdadeira (primaria). Os fantasmas s&o mais evidentes nas areas de uma imagem de fundo, onde néo deve haver nenhum
sinal, mas, geralmente, eles sobrepdem as principais partes da imagem, bem como, alteram artificialmente as intensidades

da imagem.

<(superior + inferior) — (direito + esquerdo)
(Z(grande ROI))

Baixo contraste: O teste de deteccdo avalia a capacidade do sistema de mostrar objetos na presenca de ruido. Os fatores
que afetam negativamente a deteccéo de baixo contraste incluem aqueles que afetam negativamente a relagéo sinal ruido.

Portanto, os resultados deste pardmetro sdo dependentes da intensidade do campo do sistema.

Controle de Qualidade em Monitores Diagnostico

A avaliagdo fisica dos monitores é prevista pela legislacdo sanitaria. O protocolo da AAPM (TG18) é uma
metodologia Gtil para avaliar a qualidade dos monitores de video (Figura 13). Antes de aplicar os testes recomenda-se
verificar- se a tela esta limpa (sem riscos de caneta, marcas de dedo, manchas, sujeiras, etc.), bem como observar se

existem pixels fora de conformidade e se existem reflexdes de fontes de luz direta com o monitor desligado.

Distorcdo: Utiliza-se o padrdo TG18-QC, e com auxilio de uma régua, medir o comprimento dos quadrantes como
mostrado na Figura 13. Sugere-se calcular o desvio entre 0 maior e 0 menor valor medido. O valor desse desvio deve ser

menor ou igual a 2%.
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Figura 13: TG18-QC com a marcacao dos quadrantes que devem ser medidos: Fonte AAPM

Reflexdo: Com o emprego do padrdo TG18-AD, com as luzes ambiente todas apagadas visualizar em qual quadrado é
possivel observar todas as linhas e anotar o valor da linha e da coluna mostrados nas bordas do teste. Repetir o processo

com as luzes ambientes presente na rotina acessas. Estes dados servem para linha de base.

Resolucdo: Utiliza-se o padrdo TG18-CX, com auxilio de uma lupa fazer a relagdo dos “CX” laterais em relagdo ao

central e anotar a numerag&o correspondente. O valor da resolucdo de referéncia deve ser menor ou igual a 1,15.

Ruido: A avaliacdo com o padrdo TG18-AFC, para a contagem do nlimero de pontos visiveis em cada um dos quadrantes.
Os quadrantes inferiores possuem 59 pontos e 0s superiores 58. Deve ser possivel observar todos os pontos dos dois

quadrantes inferiores e do quadrante superior direito.

Velamento: Abrir o padrdo TG18-GV, utilizando uma pelicula radiopaca com orificio central (onde somente o circulo
central seja visivel) faga a contagem de estruturas presentes neste circulo central. Deve ser possivel visualizar no minimo

3 estruturas.

Uniformidade: Abrir o padrdo TG18-UNL80, com auxilio de um fotémetro fazer as medidas de luminancia (cd/m?2) em

cada quadrante e no centro do objeto. Aplicar os valores maximo e minimo medidos na seguinte equagéo:

(Lméx - Lmin)

D(%) = 200 *
(Lméx + Lmin)

Resposta da luminancia: Abrir os padrdes TG18-LNO1 e TG18-LN18, com auxilio de um fotémetro fazer uma medida
de luminéncia no centro de cada um dos padrdes. Estes dois valores irdo corresponder ao valor maximo (L,,s,) € minimo

(Lymin) de luminancia. Fazer também uma medida da luminancia ambiente (Lg,,;). Com esses dados, calcular:
/ _
L max — Lméx + Lamb

Linearidade da luminancia: Para este teste, com o auxilio do fotémetro deve-se medir a luminancia no centro de todos

0s 18 steps do padrdo TG18-LN. Fazer a conversao de luminancia para indice JND (“Just-Noticeable Difference”)
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