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Resumo

A tarefa preliminar para a construcdo de um fantoma € a quantificacdo das
espessuras médias de tecidos bioldgicos presentes na regido de interesse. Para atingir
esse objetivo, foi desenvolvido um algoritmo computacional capaz de classificar e
quantificar os tecidos bioldgicos, obtidos a partir de imagens tomogréficas. O algoritmo
desenvolvido ainda converte as espessuras medias de tecidos biolégicos (moles,
adiposos e 0sse0s) em respectivas espessuras de materiais  simuladores
(polimetilmetacrilato e aluminio).

A validacdo do método foi realizada, comparativamente, entre as espessuras de
tecidos presentes no torax de um fantoma antropomorfico (RANDO), pacientes adultos
e materiais simuladores de um fantoma homogéneo (FEP). O processo de validacdo
mostrou resultados satisfatorios para os tecidos avaliados, apresentando o maior desvio
para o tecido 6sseo do adulto padrdo (em torno de 18,80%) quando comparado ao
RANDO. Uma vez validado o método, este foi aplicado em imagens tomogréficas
pediétricas do térax de pacientesde 0 a 1 ano de vida.

O resultado desta pesquisa mostrou gue um unico fantoma pode representar
todas as faixas de DAPs pediatricas (8,5 — 13,0)cm, avaliadas neste estudo.

O fantoma desenvolvido foi calibrado para tensdes normal mente utilizadas, na
realizacdo de exames de torax pediatricos (55, 60, 65 e 70)kVp, a partir de curvas
sensitométricas. Essas curvas foram utilizadas para quantificacdo de parémetros fisicos,
gue influenciam na qualidade final daimagem. O resultado dessa avaliagdo mostrou que
as curvas apresentam comportamentos “similares’, diferindo somente em quantidade de
exposi¢ao para producio de Densidades Oticas (DO) desgjaveis.

O resultado desta pesquisa prové contribuicdes originais quanto ao
desenvolvimento e construcdo de fantoma pediatrico, contribuindo com a menor relagéo

risco-beneficio para o paciente pediatrico.

Palavras Chaves. Imagens tomogr&ficas, quantificacdo de tecidos biol 6gicos,

construcéo de fantoma pediatrico.
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Abstract

The first task to phantom construction is to quantify the average thickness of
biological tissue in the region of interesting. To reach this aim, we have developed one
computed algorithm that makes possible to classify and quantify the biological tissues
gotten from tomographic images. The agorithm developed still convert the average
thickness of biological tissues (soft, fat and bone) in the respective thickness of
simulator materials (polymethylmethacrylate and aluminum).

The validation of method was carried through by comparison between the
thickness of tissues present in the thorax of anthropomorphic phantom (RANDO),
standard adult and simulator materials of the homogeneous phantom (PEP). The process
of validation showed satisfactory results for tissues evaluated. The biggest deviation for
bone tissue, belongs to standard adult, was around of 18.80%, when compared to
RANDO. After the validation method, it was applied to pediatric tomographic images
of thorax for patients who are 0 tol years old.

The results of this research showed that one phantom can represent all pediatric
DAP bands (8,5 - 13,0) cm, evaluated in this study.

The phantom developed was calibrated for voltages generally used in the
accomplishment of pediatric thorax examinations (55, 60, 65 and 70) kVp, from
sensitometric curves. These curves had been used for quantification of physical
parameters, which has influence in the quality of images. The result of this evaluation
showed that this curves present the same behaviors. The difference is only in the
amount of exposition, which is capable to produce the Optical Density (DO) desirable.

The results of this research provide original contributions for the process of
development and construction of pediatric phantom. In additional this research
contributes with the smallest risk-benefit relationship to pediatric patient.

Key Words. Tomographic images, Quantification of biological tissues,

Construction of pediatric phantoms.
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1. Introducéo

Entre os tipos de procedimentos que envolvem exposicdo a radiacdo ionizante,
amaior parcela corresponde as exposi¢coes médicas. Dentre essas, 0s diagnosticos feitos
com raios X sdo as fontes mais significativas para a exposi¢ao da populacédo mundial
(Freitas e Y oshimura 20033, 2004b, Pina 2009).

Os recém nascidos e lactantes (até 1 ano de vida) requerem um cuidado
especial quando submetidos a exames radioldgicos, pois apresentam maior
radiossensibilidade (4 a 7 vezes) quando comparado com adultos (Armpilia 2002).
Maior radiossensibilidade representa maior fator de risco para o desenvolvimento de
alteracbes genéticas, podendo prover certos tipos de canceres induzidos e menor
expectativa de vida (Hall 2000, Armpilia 2002). Dessa forma, a radiologia diagnostica
pediétrica pode ser considerada como uma especialidade separada e com caracteristicas
distintas da radiologia aplicada a pacientes adultos, em razdo da variabilidade no
tamanho das estruturas anatdmicas e maior sensibilidade dos tecidos.

Os pacientes lactentes sdo submetidos com maior fregiéncia a exames
radiol 6gicos de torax, devido a problemas inerentes do proprio recém nascido (muitas
vezes prematuros), doencas congénitas e das freqlientes infecces em vias aéreas
superiores (Rugolo et al 1978, Maffel et al 1980, Rugolo et al 1981, Ruiz et al 1998,
Cunha et al 2004, Bosso et a 2004). Nessa faixa etaria € estimado que 1 paciente
pediétrico, internado em Unidade de Tratamento Intensivo (UTI), pode redizar até
quatro exames de térax por semana (Armpilia 2002, Brindhaban 2004, Y akoumakis et
all 2007). Estes pacientes séo freqlientemente superexpostos a radiacdo e outros riscos
emocionais e fisicos, nas repetidas tentativas de se obterem imagens aceitéveis. Dessa
forma o paciente pedidtrico pode ficar exposto a doses de radiacdo muito maiores do
que se pode prever. Isso ocorre, por vezes, pela propria fata de cooperacdo e
principamente pela falta de padronizacdo de técnicas radiograficas pediétricas
(Armpilia 2002, Bosso et al. 2004). E muito comum a realizagdo de exames pediétricos,
com protocol os destinados a pacientes adultos (Cunha et al. 2004, Bosso et al. 2004).

A European guidelines on quality criteria for diagnostic radiographic images
in paediatrics (CEC 1996) e, mais recentemente, a Council directive on health
protection of a individuals against the dangers of ionizing radiation in relation to
medical exposure, and repealing Directive 84/466/Euratom (Council Directive /
Euratom 1997), estabelecem protocolos para a realizacdo de exames radioldgicos
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pediatricos. Estes protocolos, quando otimizados, permitem a aquisicdo de imagens
radiograficas consideradas de boa qualidade, com doses tdo baixas quanto
razoavel mente exequivel (CEC 1996, Thomas 2003, Tsalafoutas et al 2007).

Estudos sobre otimizagdo de doses em paciente pediatricos tem sido realizados
nos Ultimos tempos, com grande impacto, os quais utilizam fantomas fisicos,
homogéneos e antropomarficos (Cook et al 2001, Hanssoni 2008, Vano 2008 e Brisse et
al 2009). Estes estudos avaliam o Kerma, na superficie de entrada da pele, e a Dose
efetiva, em diferentes regides do corpo, para pacientes pediétricos com idades entre 1 e
5 anos de vida

Trabalhos mais recentes apresentam metodologias para quantificacdo de dose
absorvida na superficie de entrada da pele, a partir de medidas de Kerma no ar e
metodologias para otimizacdo de imagens radiograficas convencionais, digitais e de
tomografia computadorizada, na regido do torax, em pacientes pediétricos com idades
acima de 1 ano de vida (Shkumat 2008, Punwani 2008, Correa at all 2008, Brisse 2009,
Moore 2009 e Ledenius et al 2009).

Todavia, a literatura se atem a metodologias para a otimizagdo de imagens e
dose, obtidas com a utilizagdo de radiacdo ionizante, para pacientes com idades acima
de 1 ano de vida (Cook et a. 2001, Hanssoni 2008, Vano 2008, Correa et a. 2008,
Brisse et al. 2009, Moore 2009 e Ledenius et al. 2009).

O método primario para otimizacéo de imagens radiogréficas € realizado a partir
da calibragcdo do feixe de raios X, utilizando fantomas, os quais S0 estruturas que
simulam caracteristicas de absorcédo e espalhamento da radiacdo, préximas a da regido
anatdmica em estudo (Gray 1983, ANSI 1982, Pinaet al. 2004).

Estudos sobre desenvolvimento de fantomas sdo baseados em avaliacOes
preliminares quanto a constituicdo (espessura, densidade, atenuagdo e espalhamento) de
tecidos biolégicos e respectivos materiais simuladores (Soderberg 1996, Pina 2004,
Sakae 2005).

As pesquisas realizadas neste sentido abordam a construcdo de algoritmos para
classificagcdo e quantificacdo de tecidos biolégicos, a partir de imagens tomogréficas,
realizando segmentacdo de imagem.

Drebin et a apresenta um agoritmo de renderizacdo de volumes, 0s quais sao
modelados através da composicdo de diversos materiais (0sso, tecido mole e tecido
adiposo). A classificagdo dos volumes é feita através da segmentacdo da imagem,
utilizando porcentagens dos materiais em estudo. Estas porcentagens sdo extraidas de
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histogramas, da absorcdo dos raios X no voxel, as quais sdo constituidas pela soma da
sobreposicdo das distribuicbes dos materiais, em ordem crescente de intensidade
(Drebin et al. 1988).

Shrinidhi et a utiliza um classificador de tecidos, para as imagens de tomografia
computadorizada, com elementos finitos especificos (FE) em estudos bioelétricos. O
classificador usa um histograma de escala de cinza para cada tipo de tecido, com
informagdes tridimensionais da vizinhanga, para segmentar aimagem. Na inicializacdo,
uma pequena amostra selecionada de cada tipo de tecido, da primeira fatia, € utilizada
para gerar um histograma de escalas de cinza. Estes histogramas sdo armazenados e
utilizados para reclassificar a fatia toda. Assim, a informac&o proveniente da primeira
fatia pode ser usada para classificar as seguintes (Shrinidhi et al. 1996).

O agoritmo apresentado por Kalinin et al € um classificador baseado em pixels
para segmentar diferentes regides anatbmicas em estudos de tomografia
computadorizada. Este algoritmo consiste em trés etapas: Na primeira, é calculado
matriz de co-ocorréncia de descritores da textura para cada pixel na amostra daimagem.
Na segunda, € construido um classificador de arvore de decisdo, usando 0s descritores
de textura e os nomes dos tecidos como rotulos de classificacgo. Na terceira, € gerado
um conjunto de regras de decisdo para ser usado na classificacdo de novos pixels e na
identificacdo de diferentes regides anatdbmicas, juntando-se pixels adjacentes com
classificacOes similares (Kalinin et al. 2005).

A metodologia de Susomboon et al baselase na classificagdo de regides da
imagem pela textura, através da andlise das vizinhangas dos pixels. Tendo os parémetros
da textura daimagem, esta pode ser segmentada e classificada. Asimagens lidas passam
por um processo de realce de contraste, propiciando a melhor extracdo dos parametros
da textura. A seguir, o algoritmo analisa a vizinhanga de cada pixel, para cada imagem,
de modo a obter a informagdo de cada paréametro, de acordo com os niveis de cinza.
Aqui sdo avaliados os parametros para a classificacdo da textura: entropia, energia,
contraste, homogeneidade, soma média, variancia, correlacdo, probabilidade maxima,
momento de diferenca inverso (IDM) e tendéncia de cluster (mede o agrupamento dos
pixels com os niveis de cinza semelhantes). Na préxima etapa, o algoritmo classifica e
segmenta os tecidos analisados através dos parametros encontrados, utilizando arvores
de decisdo (Susomboon et al. 2005).

Pina et a apresenta uma metodologia para quantificacdo das espessuras médias
de tecidos biolégicos a partir de imagens tomogréficas. Esta quantificacdo conta com o
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auxilio de grades contendo células de 1,0 cm?, nas quais, a distingdo dos tecidos é
realizada por meio de densidades 6ticas, referentes aos diferentes tipos de tecidos (mole,
ar e 0sseo) existentes em cada célula. Nesta metodologia, a espessura média dos tecidos
biol6gicos é quantificada a partir de uma média dos comprimentos de linhas de células,
com 0 mesmo tipo de tecido, ao longo de um dos eixos ordenados (X, y), de acordo com
aprojecao desgjada (Pina et al. 2006).

O programa proposto por Oliveira et a utiliza ajustes de contraste das
densidades Opticas e operacdes |6gicas para criar mascaras dos tipos de tecidos e assim
fazer a sua segmentacdo e quantificagdo. As imagens sdo divididas em trés regides:
tecido Osseo, tecido mole e regido de ar. O algoritmo inicial de processamento de
imagens remove informacdes indesgjaveis, em seguida, um guste de contraste €
aplicado, onde uma operacdo linear redefinird os niveis de cinza de acordo com o
intervalo ocupado inicialmente e o interval o que se desgja ocupar (Oliveiraet a. 2007).

Zheng et a apresenta uma metodologia automética para quantificacdo de
tecidos, a partir de segmentagdo de imagens tomogréficas no formato DICOM. O
trabalho de Zheng mostra um algoritmo capaz de segmentar as imagens por meio de
regras de decisdo, obtidas a partir de nimeros de CT, selecionados previamente,
tomando como referéncia uma vizinhancga de pixels dos tecidos encontrados na regiéo
de interesse. A quantificacdo dos tecidos € realizada pela multiplicacdo entre a
quantidade de pixels e a area de cada pixel. O objetivo desse trabalho é a quantificacéo
da &rea de ar existente no interior dos pulmdes em adultos (Zheng et al. 2007).

Hangartnet e Short utilizam uma metodologia para calcular a espessura e a
densidade de ossos delgados, os quais apresentam dificil visualizagdo nas imagens
tomogréaficas em razéo das limitaces existente na resolucdo espacial dos equipamentos.
O célculo da espessura é estimado com base na FWHM (Full Width at Half Maximum),
realizada através de gjustes feitos por gaussianas (Hangartnet and Short 2007).

Os trabalhos encontrados na literatura apresentam, em geral, metodologias para
classificacdo de tecidos. Estudos sobre quantificacdo de tecidos, para a construcdo de
fantomas, sdo escassos e considerados lacunas quando se trata de fantomas pediétricos.
Pesguisas com fantomas fisicos, homogéneos e antropomérficos, foram desenvolvidas
para finalidades de otimizacdo de imagens radiogréficas para adultos tipicos (ANSI
1982, Gray 1983, Vassileva 2002, Pina et a. 2004, 2006 e 2009). Nessa mesma linha de
pesquisa, propomos o0 desenvolvimento e a construcdo de fantomas homogéneos

pediatricos para ser utilizado no processo de otimizagdo de imagens radiogréficas de
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térax de pacientes de 0 a 1 ano de vida. Vae sdientar que esta pesquisa traz
contribuigbes originais a comunidade cientifica ao prover uma metodologia para
construcdo e desenvolvimento de fantomas homogéneos pediétricos, propondo a
quantificacdo automatica de tecidos biol 6gicos e materiais simuladores.

Esta pesguisa foi desenvolvida no Setor de Diagndstico por Imagem do Hospital
das Clinicas da Faculdade de Medicina de Botucatu (HCFMB-UNESP) com o apoio
financeiro da FAPESP, processo 2007/05869-4.
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2. Fundamentos Tedricos

2.1 Tomografia Computadorizada

A tomografia computadorizada € um método de aquisicdo de imagens
desenvolvido na década de 70, pelo fisico sul americano Allan Comarck e pelo
engenheiro inglés Godfrey Hounsfield, ganhadores do prémio Nobel de medicina no
ano de 1979 (Hobbie and Roth 2007). Este método revolucionou o0s estudos
radiolgicos, por proporcionar a visualizagdo das estruturas anatdbmicas, nos planos
sagital, coronal e axia e por permitir a distingdo entre as densidades da ordem de 0,5%
entre os distintos tecidos encontrados no corpo humano, ao passo que na radiologia
convencional este limiar encontra-se em torno de 5% (Pina, et all 2009).

O principio de formagdo da imagem por tomografia computadorizada esta na
reconstrucdo das estruturas internas de um objeto realizadas a partir de mdltiplas
projecoes deste objeto. Estas reconstrucbes sdo obtidas pela deteccdo da radiacéo
transmitida através de um objeto, aqual é realizada por detectores a gas ou detectores de
estado sdlido (Curry et a 1990). O processo de reconstrucdo da imagem se baseia na
formacdo de pixels (elemento da imagem) a partir de voxels (elemento de tecido ou
objeto). A composicdo, espessura e a qualidade do feixe de raios X determinam o grau
de atenuacdo de cada tipo de tecido. Esta atenuacdo é quantificada por meio do
coeficiente de atenuacdo linear p (cm™), podendo este ser medido através da equaczo 1,
a qual expressa a atenuagdo exponencial da radiagdo (Johns and Cunningham 1983,
Curry et a 1990). A equacdo 1 relaciona a quantidade de radiagdo transmitida pelo
Voxe (N), aquantidade de radiacéo incidente no voxel (No), o coeficiente de atenuacéo

linear (1) e a espessura do voxel (x) dada em cm (Johns and Cunningham 1983, Curry
et al 1990).
N=N,e* (1)

O mesmo procedimento € adotado para a distingdo de tecidos com diferentes
coeficientes de atenuacdo linear. Nesse caso, outras equacdes com informagoes
adicionais sdo incorporadas formando um sistema de equagdes possivel e determinado.
As equacdes (2, 3, 4 e 5) descritas a seguir representam o sistema de projegdes para 4
tipos diferentes de tecidos (Curry et a 1990).

N, = Nya~ika? e (2)
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N, = Nye —lpp® pg (3)
Ny = Nya~(#at ede (4)

Ng= Ny ~lhg? wgle ®)

A partir deste sistema de equagdes (2, 3, 4 e 5), é possivel cacular os
coeficientes de atenuacao lineares de 4 diferentes estruturas internas de um objeto ou de
4 diferentes tipos de tecidos em uma determinada regi&o corporal. Estes coeficientes sdo
utilizados para calcular os Numeros de CT (Computed Tomographic — grau de
enegrecimento da imagem medido em HU — Hounsfield Unit), conforme mostra a
equacdo 6. Os numeros de CT sdo calculados através de softwares utilizados nos
equipamentos de CT (Curry et a 1990, Sprawls 1993).

k(;up - ﬂw)
My

nCT = (6)

A equacdo 6, relaciona o coeficiente de atenuagdo linear do meio (w,), 0
coeficiente de atenuacdo linear da &gua (uv) € a constante de magnificacéo (K), a qual
assume valores entre 500 e 1000, dependendo do tamanho da janela (quantidade de
tonalidades de cinza) desegjada naimagem tomogréfica.

Este processo permite a atribui¢éo de diferentes graus de enegrecimento (graus
de cinza) aos diferentes nimeros de CT utilizados para a formagdo da imagem
tomogréfica, possibilitando assim, a distincdo entre as diferentes estruturas em uma
imagem tomografica (Curry et a 1990, Sprawls 1993).

As projegdes do feixe de raios X, por si S0, hdo sdo suficientes para a formacao
da imagem tomogréfica. E necessario a utilizagio de algum algoritmo matemético para
a reconstrugdo desta imagem. Os agoritmos mais utilizados atuamente sdo o0s
algoritmos de retroprojecéo filtrada e de andlise de Fourier bi-dimensional. O algoritmo
de retroprojecdo filtrada consiste na sobreposicao dos feixes de raios X de diferentes
angulos, com a utilizagdo de um filtro para contrabalancear o efeito de mudanca de
densidade das vizinhangas, as quais sdo responsaveis pelo blur da retroprojecéo simples.
Os algoritmos por analise de Fourier bi-dimensional sdo baseados no seguinte principio:
qualquer funcdo do tempo ou do espaco pode ser representada pela soma de varias

frequéncias e amplitudes de ondas de senos e cossenos (Hobbie and Roth 2007).
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Os equipamentos modernos de Tomografia Computadorizada, como os Multi-
Sices, utilizam uma matriz de detectores de estado solido, onde cada linha representa
um cana (uma imagem) e um feixe em forma de leque cobrindo toda a superficie do
paciente. Os exames sd0 obtidos em até 128 canais, com alta resolucéo, e o tempo gasto,
em média, pararealizacdo de um exame esta em torno de 5 segundos (Pina et al 2009).
Nesta pesquisa foram utilizadas imagens tomograficas (exames retrospectivos),
no formato DICOM, de pacientes adultos e pediatricos. Estes exames foram gentilmente
cedidos pelos setores de diagndstico por imagem do Hospital das Clinicas da Faculdade
de Medicina de Botucatu, Instituto da Crianca do Hospital das Clinicas da Faculdade de
Medicina da Universidade de S&o Paulo (ICr-FMUSP), Grupo de Apoio ao Adolescente
e a Crianca com Cancer (Graac) e Complexo Hospitalar Santa Casa de Misericérdia de

Porto Alegre.

2.2 DICOM
O American College of Radiology (ACR) e a National Electrical

Manufacturers Association (NEMA) formaram um comité em 1983 para 0
desenvolvimento de um padréo de imagem capaz de promover a comunicacdo da
informac&o, por meio digital, entre os sistemas hospitalares e permitir a criagdo de um
banco de dados global para a érea da salde (DICOM PS 3.01 2008).

Sua estrutura atual, desenvolvida em 1993, € projetada para assegurar a
operacionalidade dos sistemas usados de modo a produzir, armazenar, apresentar,
processar, enviar, recuperar, buscar e copiar imagens médicas e documentos derivados,
como também para controlar trabal hos relacionados (NEMA 2009).

As imagens em formato DICOM (Digital Image and Communication in
Medicine) so compostas por duas partes distintas: um cabegcalho DICOM, e aimagem
propriamente dita (NEMA 2009).

O cabecaho das imagens DICOM traz informagfes sobre o paciente, sobre o
exame e os dados da imagem. Essas informagdes servem para caracterizar um
determinado arquivo e podem ser utilizadas para identifici-lo dentro de um conjunto de
arquivos onde estgja armazenado. As informagdes contidas no cabecalho s0 nome,
idade, tipo de aparelho, dimensdo das imagens, caracteristicas do exame e etc. Essas

informagdes sdo0 organizadas em grupos conhecidos como Data Elements de um
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conjunto de dados (Data Set), o qual esta ilustrado na Figura 1, compostos por (Correa
2008):
» Tag: consiste num par de valores hexadecimais que identificam um tipo Unico de
informacao;
» Value Representation (VR): é uma informagdo opcional com a finalidade de
identificar os tipos de dados armazenados no Data Element;
= Value Length: informa o tamanho do conteldo da informacdo armazenada no
Data Element;

» Value Field: consiste no contetido da informagdo do Data Element.

Data Set o
——————— Ordem de transmissiio —_—

Data Elem. / | Data Elem. h@n\ . - . Data Elem.

Data Element

1 value

Tag ;;E Length Value Field

Figura 1: Conjunto de dados DICOM e a estrutura dos el ementos de dados.

As funcdes de amostragem da imagem em formato DICOM consistem em
matrizes, nas quais cada cédula representa uma tonalidade de cinza diferente. Estas
funcbes fornecem métodos de calibragdo para um sistema de amostragem particular em
distintos monitores ou impressoras (DICOM PS 3.01 2008).

2. 3APLICATIVO MATHEMATICA

Mathematica € um aplicativo capaz de efetuar cdlculos numeéricos, operacdes
com literais e numéricas, gerar uma grande variedade de graficos bi e tridimensionais,
executar cdlculo estrutural, séries temporais, redes neurais e etc.

A globalizacdo deste aplicativo se deve a uma grande capacidade
computacional, incluindo as mais rgpidas rotinas de dgebra linear com interface
avancada e conectividade com linguagens de programagdo universalmente conhecidas,
provendo soluctes especificas para distintas areas cientificas.
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O Mathematica pode ser dividido em dois elementos principais, ilustrados na
Figura 2: o Kernel, responsavel por todo o processamento matematico; e o Front End,

responsavel pelainterface de comunicacdo com o usuério (Silveira 1998).

Figura2: A estrutura do Mathematica.

O kernel, nicleo ou centro do software, é a parte calculadora que foi escrita em
linguagem C, com cerca de 300.000 linhas de codigo e 1000 comandos basicos
embutidos. Estes comandos sdo carregados automaticamente e sdo executados uma
unica vez, sendo suficiente para a maioria das demais tarefas executadas (Silveira
1998).

O Mathematica foi utilizado nesta pesquisa para o desenvolvimento dos
algoritmos computacionais, responsaveis pela classificacdo e quantificacdo dos tecidos
biol6gicos extraidos das imagens tomogréficas de térax, no formato DICOM, de
pacientes adultos e pediatricos. Este aplicativo ainda possibilitou a conversdo das
espessuras de tecidos biol6gicos em espessuras de materiais simuladores. Este processo

permitiu a construcdo do fantoma homogéneo pediétrico desenvolvido neste estudo.

2. 4 MATSIM

O MATSIM (acrénimo de Material Smulation) é um aplicativo utilizado para
estimar a equivaléncia entre as espessuras de materiais quanto a capacidade de
atenuacdo que oferecem ao feixe de raios X. Este aplicativo, escrito em Fortran, executa
o algoritmo de conversdo de espessuras de filtros (Jennings 1988). O algoritmo estima a

espessura de um determinado filtro de interesse a partir da equivaléncia da transmissdo
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da radiagdo X de um filtro ja conhecido. Esse procedimento leva em consideragéo o
espectro de raios X de entrada, composicao, densidade fisica e nimero atébmico dos
elementos constituintes dos filtros selecionados em intervalos de energias efetivas do
feixe, paraaqual se desgjaefetuar o calculo.

O MATSIM foi utilizado nesta pesquisa para estimar a equivaléncia entre as
espessuras de tecidos biol 6gicos (moles, adiposos e 0sseos) e as respectivas espessuras

de materiais simuladores (Polimetilmetacrilato e aluminio).

2. 5 FUNCAO GAUSSIANA

As fungBes gaussianas sdo curvas simétricas, com um Unico pico, também
conhecidas como “ Curvas Normais ou Distribui¢es normais de probabilidades’ . Estas
curvas sdo caracterizadas por sua média (i), seu desvio padréo (o) e sua amplitude (A).
A equacdo de uma funcdo gaussiana “f(x)” é dada pela equacéo 7 (Hobiee 2006, Moore
2005):

(x-n)”

fx;A,uo)=Ae 20 @)

Na equacdo 7, a amplitude (A) é responsavel pela magnitude de uma curva
gaussiana e € frequentemente utilizada como fator de normalizacdo. A média (n) est4
localizada no centro da curva simétrica e coincide com a mediana. Alterando apenas a
meédia, a curva gaussiana desloca-se ao longo do eixo horizontal, sem modificar sua
dispersdo. O desvio padréo (o) controla a dispersdo de uma curva Gaussiana. A figura 3
(A eB) ilustra duas curvas gaussianas com valores diferentes de 6. A curvailustradaem
3(A) apresenta 0o maior desvio sendo entdo mais “dispersa’ que a curvailustrada em (B)
(Moore 2005).

Figura 3: Curvas Gaussianas ilustrando a média (u) e os diferentes desvios padrbes. (A) curva mais

dispersa e (B) curva menos dispersa (Hobbie and Roth 2007).
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O parémetro de gjuste (B), apresentado na equacdo 7, € responsavel pela forma
dafuncéo (Moore 2005).

As funcbes Gaussianas foram utilizadas neste estudo para o0 guste dos
histogramas (quantidade de pixels versus NCT) obtidos a partir das imagens
tomogréficas no formato DICOM (Patent n° 1526801 1988).

2.6 Producéo dos Raios X

A producdo de raios X ocorre quando um feixe de elétrons (A), emitidos por
efeito termoidnico de um filamento (catodo - B) constituido de tungsténio, com alta
energia cinética, colide contra um alvo (anodo - C), também constituido por tungsténio,
conforme ilustra a figura 4. O sistema (catodo-anodo) esta inserido em uma ampola de
vidro, na qual é feito vacuo (D). Na colisdo, cerca de 99,0% da energia cinética dos
el étrons é emitida como energia na forma de radiagéo térmica (calor) e somente 1,0% na
forma de raios X (E). A producdo de raios X ocorre por dois processos distintos:
Emissdo de raios X por Bremsstrahlung e emissdo de raios X caracteristicos (Johns and
Cunningham 1983).

Figura4: Esquemailustrativo de um tubo deraios X.

O processo de emissdo de raios X por Bremsstrahlung ocorre quando os
elétrons, oriundo do catodo, séo bruscamente freados e/ou desacel erados ao interagirem
com o material alvo, anodo, no tubo de raios X. Esse efeito ocorre devido a variacdo no

momento dos elétrons, quando estes sdo defletidos de suas trgjetdrias originais, ao
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passarem proximos ao campo de forgas coulumbianas, no nicleo atdbmico dos aomos
gue constituem o anodo. O espectro de fluéncia de energia dos fotons liberados durante
a variacéo do momento dos el étrons (desaceleracdo de elétrons) € linear e decrescente, a
partir de uma energia maxima dada por hv, (Hobbie and Roth 2007). Este processo é
responsavel pela maior parte da geragdo de raios X; e o campo de radiacéo total emitido
por Bremsstrahlung ocorre como fungdo da energia dos el étrons emitidos de diferentes
materiais. A freqliéncia méxima da onda el etromagnética esta diretamente relacionada a
energia cinética dos el étrons. Dessa forma um foton de energia hv, (freqiiéncia maxima)
é liberado quando um elétron perde toda a sua energia em uma Unica interagdo com o
nucleo atémico (Hobbie and Roth 2007).

A eficiéncia da emisséo de fotons de raios X por Bremsstrahlung depende do
numero atémico dos materiais que constituem o anodo (tungsténio Z=74). O Tungsténio
€ 0 material de escolha para constituir o alvo de um equipamento de raios X, por
proporcionar grande campos de radiagdo e resistir a altas temperaturas (ponto de fuséo
3422°C) (Johns and Cunningham 1983).

A emissdo de raios X caracteristicos ocorre no processo de ionizacdo de
atomos, que constituem o anodo, pelo feixe de elétrons (Johns and Cunningham 1983).
Nesse efeito 0 &omo ionizado torna-se instavel, formando um forte campo de
fluorescéncia. Nesse processo os elétrons de niveis de energia superiores saltam para
nivels de energia inferiores, liberando 0 excesso de energia na forma de onda
eletromagnética com comprimento de onda caracteristicas dos raios X (Hobbie). A
Vacancia existente no nivel de energia superior serd preenchida por elétrons
provenientes de camadas mais energéticas, liberando entéo outro foton de raios X. Este
processo continuara, até que as camadas mais externas do atomo sgjam alcancadas. A
energia dos fotons de raios X produzidos por este processo € a diferenca entre a energia
de ligagcdo dos elétrons ionizados e a energia de ligacdo dos elétrons provenientes de
camadas superiores (Johns and Cunningham 1983, Hobbie and Roth 2007).

A figura 5 apresenta de maneira ilustrativa um espectro de raios X produzido
por radiacdo de Bremsstrahlung e por raios X caracteristicos. A linha tracejada
representa fétons, de baixa energia, do espectro ndo filtrado pela ampola do tubo de
raios X (filtragdo inerente) (Curry et al 1990, Hobbie and Roth 2007).
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Figura 5: Espectro de Raios X produzido por Bremsstrahlung e radiac8o caracteristica.

2.7 ESPECTRO DE RAIOS X

A tensdo aplicada ao tubo (kVp) € um fator determinante no contraste da
imagem. Esta controla a qualidade ou capacidade de penetracéo do feixe de raios X, ao
passo que, 0 mAs (produto da corrente de elétrons no tubo de raios X, mA, pelo tempo
de exposicdo, em segundos) esta diretamente relacionada com a quantidade de fétons
produzidos, sendo este o fator primario no controle do grau de enegrecimento da
imagem (Curry et a 1990). E importante ressaltar que a distancia fonte-filme, de acordo
com a le do inverso do quadrado, é outro fator de controle para o grau de
escurecimento do filme. Teoricamente é reduzido a um quarto a densidade 6tica se a
disténcia fonte-filme for duplicada (Curry et a 1990).

A qualidade e intensidade do feixe podem ser ateradas mediante o uso de
filtracBes adicionais. Quando isso ocorre, o0 espectro origina é modificado pela remocéo
seletiva de fotons de baixa energia, provendo a reducdo da intensidade do feixe e
aumento na energia efetiva sem, contudo, alterar significantemente a energia méxima do
espectro (Curry et a 1990, Pina 2002). Esse fato pode ser observado no exemplo
classico apresentado na figura 6. Esta figura ilustra o efeito da filtragdo em um feixe

policromatico, obtido para uma mesma tensdo (kVp), que sofreu diferentes filtragdes
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adicionais (1 e 3 mm de aluminio — Al). As linhas continuas e tracejadas representam,

respectivamente, as filtragdes adicionaisde 1 e 3 mm Al.

00 ————F—7 T 7T T T T

[ | —— 1mmAl
- -—- 3mmAl

3000 B

2000

Intensidade

1000 |-

L 1 L 1 L 1 L 1 L 1
20 0 20 40 60 B0 100 120 140 160
Energia do Foton (keV)

Figura 6: Esquema ilustrativo das consequiéncias de filtragBes adicionais naintensidade e energia do feixe
deraios X.

A linha tracegjada, apresentada na figura 6, apresenta menor intensidade (atura
do espectro), energia maxima igua (rabo da curva) e maior energia efetiva
(deslocamento para direita do pico do espectro) em relagcdo a linha continua, a qual
representa o feixe de raios X que sofreu menor filtragcao adicional (Pina 2002).

Um método de caracterizar a qualidade do feixe de raios X € através da camada
semi-redutora (CSR). A CSR é definida como a espessura de atenuadores necessaria
para reduzir a intensidade do feixe a metade. Uma medida precisa dessa grandeza,
concomitantemente com a medida do potencial do tubo de raios X, fornece informagoes
acerca do espectro. Teoricamente, tubos de raios X que apresentam formas de ondas,
desgastes de tubos e filtracdes inerentes diferentes, embora possam emitir fotons de
energia maxima iguais, podem também produzir CSRs diferentes e, conseguientemente,
energias efetivas diferentes (Jonhs and Cunningham 1983, Curry et al 1990).

29



2.8 IMAGEM RADIOGRAFICA

A figura 7 apresenta um tubo de raios X, onde o feixe de raios X emitido é
atenuado pelo paciente, provendo a imagem aérea, a qual € impressionada em um filme
radiogréfico produzindo uma imagem latente, sendo esta somente transformada em
imagem visivel, quando o filme é entdo processado. A imagem visivel é constituida por
distintas opacidades radiograficas (densidades 6ticas) produzidas pelainteracdo do feixe
com o material atenuador. A qualidade da imagem depende, entre outros fatores, das
caracteristicas do feixe incidente, da espessura e composi¢éo da regido radiografada e
do sistema de deteccdo da imagem (Pina 2002). Em um exame de térax, estima-se que
somente, cerca de 10% da radiacéo incidente, sensibiliza o sistema detector da imagem.
Dessa forma, 90% da radiacdo incidente € absorvida, pela estrutura anatbmica, presente
no livre caminho médio do feixe de raios X, contribuindo para dose no paciente (Pina
2002, Hobbie and Roth 2007).

Pazzagem de ar

Drens=idade
Figura 7: Esquemailustrativo da formagéo de umaimagem radiogréfica

A visbilidade de detalhes importantes em imagens radiogréficas esta
intimamente associada a parametros que influenciam na qualidade da imagem. Esses
parametros podem ser relacionados com o grau de enegrecimento, Densidade Otica
(DO), Contraste Radiografico (CR), nitidez e resolucéo dessaimagem (Curry et al 1990,
Sprawls 1993).

Neste estudo utilizou-se o sistema tela-filme para deteccdo da imagem. A
andlise da qualidade foi realizada a partir de imagens de um Fantoma Analitico
Redlistico (FAR) (Pina 2002, 2004, 2008). Nessas imagens foi realizada uma avaliacéo
quantitativa para verificagdo dos parametros fisicos como DO, CR, nitidez e resolucéo,

associadas & uma avaliagado subjetiva, realizada por especialistas da area de radiologia.
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2.9 INTERACAO DA RADIACAO COM A MATERIA

Os principais efeitos que podem ocorrer quando a radiagdo eletromagnética
(raios X e raios Gama) interage com a matéria so: espalhamento coerente (Rayleigh),
efeito Compton, efeito fotoelétrico, producdo de pares e fotodesintegracdo. Estes dois
ultimos possuem probabilidade de ocorréncia para fétons com energias acima de
1,022MeV, dessa forma, por se tratar de uma pesquisa realizada para energias na faixa

de radiodiagndstico (17- 150 keV), estes ndo seréo abordados nesta secéo.

2.9.1 Espalhamento coerente (Rayleigh)

Esta interacdo € um evento eléstico (energia se conserva), onde o foton é
espalhado, desviado de sua trgjetoriainicial, sem nenhuma perda essencial de energia; o
dtomo move-se apenas o suficiente para a conservagdo do momento. Embora o féton
sgja redirecionado em peguenos angulos, o efeito em um feixe de fétons pode ser
detectado em geometria de feixe estreito (Attix 2004).

O espalhamento Rayleigh ndo contribui em nada com o Kerma ou a Dose
absorvida, desde que nenhuma energia sgja dada para qualquer particula carregada e
nenhuma ionizagdo ou excitagdo seja produzida (Attix 2004). A interagcdo pode ocorrer
na regido do nucleo atbmico onde o processo recebe o nome de espalhamento Thomson
ou na regido da eletrosfera onde o processo é denominado espalhamento Rayleigh. A
probabilidade de ocorréncia do espalhamento coerente esta diretamente rel acionada com
0 quadrado do ndmero atdbmico do material avo e inversamente proporciona ao
quadrado da energia do foton (Attix 2004). Além disso, sua ocorréncia esta limitada a
fotons com energias aproximadamente iguais as energias de ligacdo dos el étrons orbitais
(Saw 2002).
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2.9.2 Efeito Compton

O efeito Compton € um processo de colisdo entre um féton incidente e elétrons
livres, definidos como elétrons com energia de ligagdo pegquena o suficiente, quando
comparada a energia do féton incidente. A colisdo no efeito Comptom é inelastica, ou
sgja, uma parcela da energia do féton incidente é absorvida pelo atomo. A energia
remanescente é emitida na forma de um féton espalhado. Este foton é defletido de sua
trgjetoria inicial em um angulo (®) e o elétron arrancado do &omo por ionizagdo é
emitido em um angulo (©) formado entre a trgjetoria do elétron e atrgjetoriainicial do
foton incidente (Sprawls 1993, Saw 2002).

Paraacolisdo em que 6 = 0, ¢ serdigual a 180° e o foton € espalhado na mesma
direcdo, mas em sentido contré&rio (retorno) a colisdo. Neste caso o0 elétron obtém a
méxima energia e o féton espalhado a minima.

Por outro lado, se o féton possuir uma inclinagdo durante a colisdo, o elétron
possuird um angulo aproximadamente reto 6 ~ 90° e nesse caso, ¢ = 0°. Neste tipo de
colisdo o elétron ndo possui quase nenhuma energia cinética e o féton espalhado possui
améaxima energia (Johns and Cunningham 1983)

A probabilidade de ocorréncia do efeito Compton depende da densidade
eletronica do material e esta diretamente relacionada a energia do féton incidente, sendo
predominante no intervalo de energia de 200 keV a2 MeV.

O efeito Compton resulta em radiacéo espalhada, a qual gera borramento (blur)
na formagdo das imagens radiol ogicas (Johns and Cunningham 1983).

2.9.3 Efeito Fotodl étrico

O efeito fotoelétrico ocorre quando toda a energia de um féton incidente €
absorvida por um elétron orbital, proporcionando aionizacéo do &omo. O resultado da
ionizacdo é a gjecdo de um fotoelétron e o “desaparecimento” do féton incidente
proporcionando a formagdo de uma lacuna (buraco) pelo elétron eetado. O
preenchimento desta lacuna é realizado por elétrons de camadas mais energéticas,
sendo o excesso de energia liberado naformade raios X caracteristicos (Sprawls 1993,
Saw 2002).
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A probabilidade de ocorréncia do efeito fotoelétrico € determinada pelos
seguintes fatores:

a) O foton incidente deve ter energia suficiente para quebrar a energia de ligacéo
dos elétrons,

b) Uma reacdo fotoelétrica € mais provavel quando as energias de ligagdo do
elétron e do féton sdo praticamente iguais,

c) O efeito fotoelétrico é predominante para fotons com energias inferiores a 50
keV e dependem basicamente do nimero atémico do material absorvedor e da energia
do féton incidente. A probabilidade de ocorréncia do efeito fotoel étrico € inversamente
proporciona ao cubo da energia do feixe incidente e diretamente proporcional ao cubo
do nimero atémico (Johns and Cunningham 1983).

O efeito fotoelétrico contribui para a qualidade da imagem radiogréfica
realcando o contraste entre as diferentes estruturas anatbmicas presentes na imagem
radiografica (Curry et a 1990). Este real ce de contraste ocorre devido a dependéncia ao
cubo do numero atdbmico, onde o efeito fotoelétrico magnifica as diferencas entre o

coeficientes de atenuacdo linear dos tecidos, por exemplo: tecidos 6sseos e moles.

2.10 Caracteristicas do Filme Radiografico

A radiacdo interage diferentemente com os tecidos distintos do corpo
produzindo "sombras' com graus de enegrecimento diferentes no filme revelado. Esse
padrédo de resposta € medido pela densidade dtica (DO), a qual esta diretamente
relacionada a variacdo de intensidade do feixe de raios X que incide no filme, sendo

definida pela equacéo 8.
DO =Log (II—OJ (8

Na equacéo 8, DO é a Densidade Optica de uma pequena érea do filme, I, éa

Intensidade de luz proveniente do densitbmetro incidente sobre uma pequena érea do
filme, | é aIntensidade de luz do densitdmetro transmitida por esta mesma area do filme
elg/l éaopacidade do filme, ou sgja, a habilidade do filme em deter aluz.
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A dependéncia logaritmica da DO se deve ao fato de que a resposta fisiol6gica
do olho humano, para diferentes intensidades de luz, € logaritmica e ainda, por escalas
logaritmicas conseguirem expressar mais convenientemente grandes diferencas
numéricas sobre uma escala relativamente pequena. Uma caracteristica inerente do
filme de raios X € a densidade de base mais véu. Esta é definida como a densidade
liquida que o filme apresenta ao ser processado sem ter sido exposto (Ritenour 1996).

Em 1889 Hurter e Driffield mostraram que arelacdo existente entre a exposi¢cao
de luz recebida por um filme e a DO obtida é representada por uma curva caracteristica
do filme radiogréfico, também conhecida como curva sensitométrica ou H& D (Hauss
1979). Com o passar dos anos verificou-se que 0 comportamento da curva caracteristica
€ similar para todos os filmes. Porém, a forma exata depende do tipo de emulsdo do
filme, das condi¢des de processamento, da qualidade do feixe e da composicdo e
espessura do material atenuador.

A curva caracteristica pode ser obtida mediante 0 método sensitométrico de
tempo escalonado (variando o tempo de exposicdo) e de intensidade escalonada
(variando a distancia fonte-filme). Estes métodos podem ser obtidos mediante vérias
técnicas sensitométricas (Marsh 2001).

A figura 8 ilustra a curva caracteristica de um sistema tela-filme na qual é
possivel observar trés regides distintas: na parte inferior da curva, toe, também
conhecida como regido de base mais véu, onde a DO independe da exposicao; na regido
central, conhecida como regido de contraste, onde a DO cresce quase que linearmente
com o logaritmo da exposicdo; na parte superior, shoulder, apresenta um crescimento

assintotico seguindo para saturagao.

Figura 8: Curva Caracteristica de um sistematela-filme.
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A andlise da curva caracteristica de um sistema tela-filme, obtida sob o feixe de
raios X, fornece informacdes sobre o contraste, latitude e velocidade (sensibilidade) do
sistema. O contraste radiografico € definido como a diferenca de densidade 6tica entre
duas regides de interesse, numa radiografia, e pode ser classificado por contraste do
objeto e contraste do filme. O contraste do objeto é a diferenca na fluéncia de fétons
transmitida através de duas regides adjacentes e depende das caracteristicas do feixe de
raios X incidente (energia do feixe) e da composi¢do, a qual influencia no coeficiente de
atenuacdo linear do material, e espessura do material atenuador (Curry et a 1990,
Sprawls 1993).

O contraste do filme depende das caracteristicas de sensibilidade do filme a
exposicao de luz e das condicbes de processamento do filme utilizado. O Contraste do
filme pode ser expresso em termos do gradiente médio, o qual € calculado pela
inclinacdo da reta, na regido considerada como por¢do linear da curva caracteristica,
conforme mostra a equagao 9:

D,- D, 9
logE, —log E;

m —

Naeguacdo 9, D, - D1 € o intervalo de densidades Opticas Uteis, E; € a Exposicéo
correspondente a D;, E, € a Exposi¢éo correspondente a D, (Curry et a 1990).

A latitude radiogréfica refere-se ao logaritmo da exposicdo relativa
correspondente a faixa de densidade 6tica Util do filme avaliado (Sprawls 1993).

A velocidade do filme radiogréfico € definida como a reciproca da exposi¢éo,
em Roentgens, R, (1R = 2,58x10™* C/Kg), necesséria para produzir uma densidade
Optica em torno de 1.0 acima da densidade de base mais véu do filme, definida pela
equacao 10 (Attix 2004):

_1
V=— (10)

A avaliagdo desses fatores € muito importante na selecéo do filme a ser utilizado
em um servico de radiodiagndstico, existindo um compromisso na escolha de um
sistema tela-filme com sensibilidade e latitude adequadas para obtencdo de imagens
radiograficas de qualidade com baixa dose para o paciente (Hauss 1979).

Um fator importante que pode influenciar diretamente na resposta sensitométrica
€ 0 processamento do filme radiografico. A acdo quimica das soluces processadoras

amplifica cerca de até 10° vezes aimagem latente formada no filme. A temperatura do
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revelador, tempo de processamento, nimero de filmes processados, preparo do quimico
e taxa de reposicao quimica tém influéncia direta nessa amplificagdo. Diante disso € de
suma importancia que as condicdes de processamento dos filmes sgjam otimizadas, de

modo a garantir que a sensibilidade e contraste do filme sgjam al cancados (Hauss 1983).

2.11 FANTOMAS

Uma estrutura que contém um ou mais substitutos de tecidos biologicos é
denominada de fantoma. As propriedades de atenuagdo dos substitutos de tecidos
biol 6gicos dependem da faixa de energia a ser utilizada e da composicdo dos materiais
estudados (ICRU 44-1989, ICRU 48-1992, Vassileva 2002, Staton 2003, Pina et all
2004).

A necessidade de fantomas distintos para aplicagdbes médicas levou a
recomendacfes de fantomas padréo universal para as &eas de interesse. Em
radiodiagndstico os fantomas sdo freqlentemente usados na calibracdo de feixes de
raios X (ICRU 48-1992). Entretanto a literatura ndo se refere a fantomas homogéneos
pediatricos devido a grande variagdo da estrutura anatémica destes pacientes. Uma das
contribuicbes originais desta pesquisa é a construcdo de fantomas homogéneos
pediétricos, baseados em fantomas homogéneos que simulem um paciente adulto (Pina
et al 2000, Pinaet al 2002, Pinaet al 2006, Pina et al 2009). Os fantomas homogéneos
para pacientes adultos, mais utilizados, sdo constituidos por Polimetilmetacrilato
(PMMA) e aluminio liga 1100, materiais estes que apresentam, respectivamente,
caracteristicas de atenuacéo e espalhamento da radiacéo similares as do tecidos moles e
0SSeos.

Neste trabalho foi construido um fantoma homogéneo a base de PMMA e Al a
ser utilizado na calibracéo do feixe de raios X. Este fantoma simula o térax, na projecéo

Antero-Posterior (AP), para pacientes recém nascidos e lactantes com até 1 ano de vida.
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CAPITULO 3
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3. Desenvolvimento do Fantoma Pediatrico -
Metodologia para classificacao e quantificacao de
tecidos biologicos para construcao do fantoma
pediatrico.

A classificagdo e quantificacdo de tecidos bioldgicos € o procedimento
primario no processo de construcdo de fantomas (Pina 2002, Pina et al. 2004 e 2006).
Neste capitulo, sera descrita uma metodologia para o desenvolvimento e construcdo de
fantomas pediétricos que simulem caracteristicas de absor¢do e espalhamento da
radiacdo, proximas as do tdrax, na projeciio Antero-Posterior (AP), de pacientes
pediétricos com idades entre 0 e 1 ano de vida. A classificagdo e quantificacdo de
tecidos biolégicos foram realizadas a partir de imagens tomogréficas no formato
DICOM utilizando o algoritmo desenvolvido neste estudo. Este algoritmo € capaz de ler
cada corte axia da imagem tomogréfica e redlizar a distingdo e quantificacéo dos
tecidos presentes no livre caminho médio do feixe de raios X, na projecéo AP.

Todos os exames utilizados neste estudo foram retrospectivos e gentilmente
disponibilizados, sem identificacdo do paciente, pelas seguintes instituicdes. Setor de
Diagnéstico por Imagem do Hospital das Clinicas da Faculdade de Medicina de
Botucatu (HCFMB-UNESP), Ingtituto da Crianca no Hospital das Clinicas da
Faculdade de Medicina da Universidade de S&o Paulo (ICr-FMUSP), Grupo de Apoio
ao Adolescente e a Crianca com Céancer (Graac) e Complexo Hospitalar Santa Casa de

Misericordia de Porto Alegre.

3.1 Algoritmo

O agoritmo desenvolvido neste estudo foi utilizado para estimar a espessura
meédia de tecidos biologicos existentes no torax, na projecdo AP, de pacientes
pedidtricos, com idades de até 1 ano de vida. A seguir essas espessuras foram
convertidas em materiais smuladores, PMMA e aluminio (Al), para a construcéo de
fantomas pediatricos (Pina et al. 2006 e 2009).

A distingdo entre os tecidos biol6gicos, presentes nas imagens tomogréficas, foi
realizada a partir do nimero de CT (Computed Tomographic) da regido anatbmica de

interesse. Cada tecido biologico possui um numero de CT (NCT) de referéncia.

38



Entretanto, devido a incertezas existentes no processo de formagdo da imagem
tomogréfica (ruido quantico, ruido eletrdnico, variagdes devido a reconstrucdo da
imagem, dentre outras), o NCT pode apresentar variagcOes de seu valor de referéncia
(AAPM 1993, Watanabe 1999, Schneider et al. 2000, Troiano 2004). Contudo, para um
mesmo exame, estas variacbes serdo constantes para cada tipo de tecido analisado
(Curry et a 1990, Troiano 2004).

O agoritmo desenvolvido neste estudo foi escrito e executado utilizando o
aplicativo Mathematica 6.0. As tarefas executadas por esse algoritmo estéo descritas no
fluxograma, apresentado na Figura 9. Este algoritmo é capaz de ler o nome de todos 0s
arquivos, dentro de um diretdrio do sistema operacional e armazena-los. Em seguida, 1€
os atributos do exame tomogréfico através do cabecalho DICOM presente em cada
imagem. Dentre os atributos lidos estdo presentes as informagbes de tamanho da
imagem (em pixels), tamanho do pixel, espessura de corte e informagdes técnicas
referentes ao paciente e ao exame. A seguir, para cada imagem presente no diretorio
indicado, o algoritmo delimita a regido de interesse da imagem de modo a filtrar
artefatos (mesa do tomografo, tecidos ndo biolégicos envoltos no paciente, etc.) e
estima o didmetro Antero-Posterior (DAP) e Létero-Lateral (DLL) do térax. 1sso
permite que as espessuras médias dos pacientes, nas projecdes estudadas, sejam
calculadas e associadas as espessuras medias dos materiais simuladores referentes aos
tecidos biol6gicos em estudo. A seguir, gera um histograma da imagem filtrada (nUmero
de pixels versus intervalo de NCT) para cada tecido. Ao final deste processo é realizado
um somatorio dos histogramas de todas as imagens, de modo a obter um histograma
para cada exame.

A Figura 10 apresenta um histograma ilustrativo, obtido a partir de um exame
tomografico de térax para um paciente adulto e tipico, com distribuicdo de seus tecidos
congtituintes por intervalos de nimeros de CT (Souza et a. 2008 e 2009). Este
histograma € aproximado por uma soma de distribuicbes gaussianas, as quais
representam os tecidos biolégicos analisados (tecido 6sseo - compacto e espon;j0so;
tecido mole - muscular, nervoso e conjuntivo; tecido adiposo e tecido pulmonar - ar,
bronquiolos e alvéolos). A éarea abaixo de cada distribuicdo gaussiana, figura 10,
representa a quantidade total de pixels para seu respectivo tecido bioldgico avaliado,
considerando o NCT de referéncia (tecido 6sseo 350; tecido mole, 60; tecido adiposo, -
80; tecido pulmonar -700) (Watanabe 1999, Schneider et al. 2000, Troiano 2004).
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Figura 9: Fluxograma do algoritmo que converte espessura de tecidos biologicos em materiais

simuladores pela andlise de histograma.
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Figura 10: Tecidos constituintes do torax de um adulto tipico.
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Estes histogramas foram gjustados com base em fungfes gaussianas, as quais
possibilitaram maior precisdo no ajuste para os dados obtidos (Patente n° 1526801 1988,
Hangartner and Short 2007). Os gjustes foram feitos tomando-se como parametro o
NCT de referéncia para cada tecido, 0 qual apresenta a maior quantidade de pixels em
cada curva, e a partir da qual € possivel obter os pardmetros de gjuste das gaussianas:
amplitude (A), média (i) e desvio padréo (o). Estes parametros sdo calculados apés o
gjuste das gaussianas pelo método dos minimos quadrados, possibilitando maior
precisdo no gjuste (Helene 2006, Hobbie and Roth 2007).

A quantificacdo dos tecidos a partir dos histogramas leva a remocgdo das
gaussianas. Este processo proporciona a geracdo de outro histograma, denominado
histograma de compensacdo, onde ha regifes superestimadas (pixels “negativos’) e
subestimadas (pixels ndo abrangidos pela soma de gaussianas). Essas regides sdo
redistribuidas, entre os tecidos biol bgicos, considerando os intervalos de nimeros de CT
que levam em conta as médias e os desvios padrBes obtidos durante o agjuste das
distribuicbes gaussianas. A redistribuicdo das “sobras’ do histograma de compensacéo
se faz necess&ria como forma de compensacdo das regifes superestimadas e
subestimadas. Dessa forma, os limites dos intervalos de nimeros de CT entre dois
tecidos A e B sdo calculados pela equagéo 11:

L=y, + s =Ha) -0,
’ G, t0g (11)

Naequagdo 11, L g representa o limite do intervalo de NCT entre ostecidos A e

B; ua, amédia do NCT da distribuic¢éo gaussiana do tecido A; oa, 0 desvio padrdo dos

nimeros de CT da distribuicBo gaussiana do tecido A; pg, média do NCT da

distribuicdo gaussiana do tecido B; og, desvio padréo dos numeros de CT da

distribuicdo gaussiana do tecido B.

A redistribuicdo dos tecidos através do histograma de compensacéo se procede
da seguinte forma:
= Tecido pulmonar é considerado para o intervao de nimeros de CT
abaixo do limite do tecido pulmonar com o tecido adiposo;
= Tecido adiposo € considerado para o intervalo de nimeros de CT entre o
limite do tecido pulmonar com tecido adiposo e o limite do tecido
adiposo com tecido mole;
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» Tecido mole é considerado para o intervalo de nimeros de CT entre o
limite do tecido adiposo com tecido mole e o limite do tecido mole com
tecido 0sseo;

= Tecido 6sseo é considerado para o intervalo de nimeros de CT acima do
limite do tecido mole com tecido 0sseo;

As espessuras médias de cada tecido bioldgico analisado sdo entdo obtidas
utilizando a equacéo 12:
n,.A,

=P (12
NolL 12

espm

Na equacdo 12, espm representa a espessuras médias do tecido bioldgico
analisado (em mm); n,, 0 numero de pixels do tecido biolégico analisado (gaussiana +
compensagéo); Ap, a area do pixel (em mm?); N, o nimero de imagens do exame
tomogréafico e DLL o Diametro Létero-Lateral médio do exame tomografico (em mm).

Apds o processo de quantificago, as espessuras médias dos tecidos biol 6gicos
(6sse0, mole, adiposo e ar) foram convertidas, respectivamente, em espessuras de
materiais simuladores (Al, PMMA e ar) (ANSI 1982, Gray 1983, Pinaet a. 2000, Pina
2002, Duggan et a. 2003 e Pina et al. 2004) para cada exame tomogréfico avaliado.
Para a realizagdo deste processo foram utilizados fatores de conversdo para cadatipo de
tecido, obtidos a partir do aplicativo MATSIM. Este aplicativo é capaz de comparar as
espessuras de materiais equivalentes a partir de suas composi¢oes, densidades fisicas
(g/lcm®) e energia efetiva do feixe de raios X utilizado (Jessen 1999). Neste estudo foi
considerado a energia de 70keV, por se tratar da energia efetiva para um feixe de raios
X em equipamentos de tomografia computadorizada (AAPM 1993).

Todas as informagdes obtidas foram entdo enviadas e armazenadas em um banco
de dados, a partir do qual puderam ser extraidas informacbes quanto a “ID”
(identificacéo para controle das imagens avaliadas no estudo), “kVp” (kiloVoltage
peak), “mA” (miliAmpere utilizada no tubo de raios X), “ Tempo de exposicdo”, “mAs’
(produto da corrente anddica, miliAmpere, pelo tempo de exposicdo), “Espessura de
corte”, “ldade” (apresentada em dias e meses), espessuras medias dos tecidos biol 6gicos
e respectivos materiais simuladores, desvios percentuais referentes as espessuras de

tecidos biolégicos e materiais simuladores e espessuras médias dos fantomas nas

42



projecdes Antero-Posterior (AP) e Latero-Lateral (LL) com os respectivos desvios

percentuais encontrados.

3.2 Validagao do M étodo

O processo de validacdo do método, utilizado para a quantificacdo das
espessuras de tecidos bioldgicos e respectivos materiais simuladores, foi realizado a
partir de comparagles entre as espessuras do FEP, RANDO e paciente adulto tipico
(Pinaet a. 2004).

O FEP, apresentado na figura 11, € constituido por 4 placas de PMMA, cada
uma com dimensdes de (30 x 30 x 2,5)cm e duas placas de aluminio com dimensdes de
(30 x 30 x 0,2)cm e (30 x 30 x 0,1)cm. As placas de PMMA s&o arranjadas em pares,
figura 11, onde as placas de auminio com espessuras de 1Imm e 2mm s80 inseridas,
respectivamente, na parte superior e inferior do fantoma. A espessura de 5cm de ar,
entre 0s pares superior e inferior, smula o ar existente nos pulmdées de um adulto tipico
(ANSI 1982, Gray 1983, Pinaet all 2004).

O RANDOQO, ilustrado nafigura 12, é constituido por 0ssos e resina epoxi, a qual
simula os tecidos moles e adiposos em um adulto tipico (White 1977, Shrimpton 1981,
Pinaet a. 2004).

Figura 11: Fantoma homogéneo Figura 12: Fantoma antropomérfico
equivalente ao paciente (FEP) Alderson RANDO

A figura 13 apresenta o histograma (circulos cheios), obtido para cada material
que congtitui 0 FEP (PMMA e Al). Os gustes realizados para a quantificagdo dos
materiais simuladores foram feitos por funcbes gaussianas (linhas continuas), com
precisio de até 96% (Patent n° 1526801 1988). A regido em destaque (*), ilustrada na
figura 13, representa pseudos-tecidos na regido do PMMA (NCT = 126). Este efeito
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ocorre devido a influéncia do aluminio (NCT=1000) e do ar (NCT= -1000), presentes
entre as placas de PMMA (AAPM 1993, Troiano et al. 2004); e também devido a
geometria do FEP, uma vez que os algoritmos de reconstrucéo do tomografo ndo sdo
projetados para resolver estruturas com tal geometria. A figura 14 (a e b) apresenta um
corte tomografico do FEP, visualizado em diferentes niveis e larguras de janela, onde é
possivel observar estes efeitos. Os pseudo-tecidos, sdo gustados por funcdes
gaussianas, e quantificados como PMMA. Os gjustes (linhas continuas) estéo ilustrados

no histograma.

Figura 13: Histograma (circulos cheios) do fantoma homogéneo FEP, ilustrando os gjustes por fungdes
gaussianas para todas as placas de acrilico (linhas continuas). A regido (*) representa pseudos-tecidos na
regido do PMMA (NCT= 126).

Figura 14: Corte tomogréfico do FEP: (a) nivel de janela :130; largura de janela de 550, (b) nivel de
janela: 500; largura de janela:250. As regides escuras nas bordas superior e inferior do FEP, em (a) e (b),
representam um erro de reconstrucdo tomogréfica, responséveis pela formagdo dos pseudo-tecidos
histograma
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A formagdo dos pseudo-tecidos se caracteriza como um “erro” na formagéo da
imagem tomografica, o qual ocorre por influéncia dos fatores de correcdes, devido ando
homogeneidade do feixe de raios X, e dos métodos de reconstrucdo utilizados na
formacéo daimagem tomografica (Curry 1990, Sprawls 1993, Hobbie and Roth 2007).

Ao avaliar os materiais que constituem o RANDO, as espessuras de resina
epoxi, 0sso e ar foram quantificadas. A seguir esses materiais foram convertidos em
espessuras equivalentes de PMMA e Al, utilizando o aplicativo MATSIM.

A figura 15 apresenta o histograma (circulos cheio), obtido para cada material
que constitui o térax do RANDO (resina epoxi e 0sso0). Os gustes realizados para a
quantificacdo desses materiais foram feitos por fungdes gaussianas (linhas continuas),
com precisdo de até 96% (Patent n° 1526801 1988).

Creantidads da pixsl
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Figura 15: Histograma (circulos cheios) para o térax do RANDO, ilustrando os gjustes por fungdes

gaussianas para o simulador de tecido mole, resina epoxi, (linhas continuas).

Finalmente, toda a metodologia empregada para a quantificagdo dos tecidos
descritos, foi aplicada em exames tomograficos de pacientes adulto e padréo, os quais
apresentam a mesma idade e mesmo Didmetro Antero-Posterior (DAP) do FEP e
RANDO.

A figura 16 apresenta o histograma (circulos cheios), obtido para os tecidos
biol6gicos que constituem o torax do paciente adulto tipico (tecido adiposo, tecido

mole, 0sso e ar). Os gjustes realizados para a quantificacéo desses materiais foram feitos
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por funcBes gaussianas (linhas continuas), com precisio de até 96% (Patent n° 1526801
1988).

Cruentidads de pixsl
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Figura 16: Histograma (circulos cheios) para o térax do paciente adulto tipico, ilustrando os gjustes por
fungdes gaussianas para os tecidos adiposos, moles, 0sso e ar (linhas continuas). Os gjustes para 0s

tecidos moles, tecidos 6sseos e 0 ar estdo sobrepostos pelo histograma.

No processo de quantificacdo das espessuras de tecidos bioldgicos, utilizando o
homem tipico, fez-se uma classificacdo distinta entre tecidos adiposos, moles, 0sso € ar.
A seguir foi realizada a equival éncia desses tecidos em PMMA e Aluminio.

A tabela 1 apresenta os valores das espessuras do FEP, representadas por
PMMA, Al e ar - dados da literatura (DL-FEP) (ANSI 1982, Pina 2002 e 2004), e das
espessuras obtidas neste estudo para o FEP (DE-FEP), RANDO (DE-RANDO) e
paciente adulto tipico (DE-PAT). Esta tabela ainda mostra o erro relativo, em
porcentagem, (E%), entre as espessuras obtidas neste estudo (DE) e as apresentadas pela
literatura (DL).

Tabela 1: Valores das espessuras de PMMA e Al descritos na literatura (DL-FEP) e espessuras obtidas
neste estudo para o FEP (DE-FEP), RANDO (DE-RANDO), e paciente adulto tipico (DE-PAT), com

seus respectivos erros relativo (E%). Todas as medidas de espessuras so expressas em milimetros (mm)

Materiais | DL-FEP | DE-FEP E(%) | DE-RANDO _E(%) | DE-PAT _E(%)
Ar 50,0 514 28 51,7 34 | 691 381
PMMA | 1000 | 928 72 102,1 21 | 83 11,7
Al 3,0 3,0 0,0 24 200 | 31 3,3
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Os resultados apresentados na tabela 1 mostram erros relativos de até 38,2% e
3,3%, respectivamente, para a quantificacdo da espessura media de ar e 0sso, em relacéo
aos dados descritos na literatura, para 0 homem tipico (ANSI 1982, Pina 2002 e 2004).
Esse desvio encontrado na espessura média de ar se deve a variagdes do volume
pulmonar em ciclos de inspiracdo e expiragcdo. Entretanto, o desvio referente ao 0sso é
atribuido a composi¢cdo dos 0ssos trabeculares entre os tecidos vivos. ESses 0ssos sdo
“ricos’ em tecido hematopoiético, minerais e cacio (Nordin 1977). O desvio
encontrado, ao comparar com a espessura do RANDO, foi de seis vezes maior. 1sso
ocorre, pelo fato do fantoma antropomaorfico ndo apresentar tecidos hematopoiéticos, e
pela desmineralizacdo natural dos ossos trabeculares e corticais (Rho 1995). A
desmineralizac8o pode atingir valores de até 30% apds a morte do tecido, e ainda pode
variar, entre individuos, devido a alimentacdo (ingestdo de célcio e minerais) e
diferencas estruturais entre as ragas (Rho 1995, Pina et all 2004 e 2009).

O ero relativo, apresentados na tabela 1, em torno de 11,7% quando
comparado a espessura média de tecidos moles com dados da literatura (ANSI 1982,
Gray 1983), ndo foram levados a efeito, uma vez que, estudos anteriores ilustram
variacOes em torno de £18% e £17%, respectivamente, para o térax e cranio de pessoa
para pessoa (Pina 2002, 2004).

O agoritmo, ainda que sofra ainfluéncia dos efeitos de reconstrucdo da imagem,
ndo apresenta dependéncia com o tipo de tomografo utilizado. Esta independéncia foi
adquirida a partir da busca automética por NCT de referéncia, 0s quais expressam o
ponto de maximo local, referente a cada tecido analisado no histograma (AAPM 1993,
Schneider 2000).

Desta forma, os resultados apresentados mostraram que o método utilizado, para
classificacdo e quantificacdo de tecidos bioldgicos, pode ser validado com sucesso e
pode ser empregado para quantificagdo de tecidos em qualquer regido anatbmica de
interesse. Esta metodologia de quantificacdo de tecidos foi empregada para construcdo
de fantomas pediatricos, do térax em recém nascidos e lactantes com faixa etariade 0 a

1 ano de vida, os quais serdo apresentados no préximo capitulo.
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CAPITULO 4
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4. Construcao de Fantomas Pediatricos

Toda a metodologia automética, descrita no capitulo 3, foi empregada em 180
exames tomograficos pediatricos retrospectivos, para a faixa etéria em estudo, de modo
a quantificar a espessura de tecidos bioldgicos e materiais simuladores correspondentes
(PMMA e Al). Dessa forma, as espessuras dos fantoma pediétricos foram relacionadas
as respectivas idades (meses) dos pacientes. Entretanto esse procedimento ndo
apresentou resultados satisfatérios. Foram constatadas situagdes, em que pacientes com
menor tempo de vida apresentavam medidas maiores, quando comparadas com
pacientes mais velhos. Esse fato est4 intimamente relacionado a alimentacéo, raca e
problemas intrinsecos dos recém-nascidos e lactentes, ocorridos durante o periodo de
gestacdo e pos-parto (Armpilia 2002, Brindhaban 2004, Y akoumaks 2007).

Para solucionar tal problema, as espessuras de tecidos bioldgicos foram
reclassificadas e relacionadas por Didmetro Antero-Posterior (DAP) dos fantomas
correspondentes. Os 180 exames tomograficos avaliados foram distribuidos em 9
grupos, para DAPs de (8,5 a13,0) cm com passo de 0,5 cm.

A tabela 2 apresenta as espessuras médias de tecidos bioldgicos, ar (AR),
tecido adiposo e tecido mole (TA e TM) e tecido 6sseo (TO), obtidas a partir dos
exames tomograficos pediatricos de torax, relacionados com materiais simuladores (Ar,
PMMA e Al), com os respectivos desvios padrdo (o). O o foi obtido a partir da média
realizada para o NUmero de Exames (N.E), contidos em cada faixa de DAP, a qual esta4

associada a cada fantoma.

Tabela 2: Espessura média (em milimetros — mm) de tecidos biolégicos, ar (AR), tecido adiposo e tecido
mole (TA e TM) e tecido 6sseo (TO), relacionados com materiais simuladores (PMMA e Al), com os
respectivos desvios padrdo (6) e Nimero de Exames (N.E), contidos em cada faixa de DAP, associada a

cada fantoma.

Fantoma DAP Ar c TAeTM o TO o PMMA o Al c N.E

85-90 1560 0,040 4436 0,062 6,69 0,011 5582 0,011 1,17 0,004 20
90-95 1517 0039 51,80 0,012 6,21 0,010 6508 0,015 1,10 0,002 20
95-100 15,78 0,050 5445 0,072 7,13 0,016 6831 0,012 1,24 0,003 20
100-105 19,71 0,074 5261 0,063 7,23 0,012 6453 0,011 1,26 0,003 20
105-110 18,83 0,082 5641 0,061 6,49 0,015 71,16 0,012 1,30 0,003 20
110-115 21,51 0,070 5846 0,070 6,83 0,012 70,68 0,011 1,19 0,003 20
115-120 22,17 0,053 5825 0,043 7,25 0,012 70,27 0,073 1,26 0003 20
120-125 1861 0,080 5888 0,062 662 0010 71,80 0,071 1,15 0002 20
125-130 23,30 0,093 5813 0,014 750 0,013 72,77 0,017 1,30 0,004 20

O©CoOo~NOOULA~,WNPE
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As linhas em negrito, na tabela 2, representam DAPs e correspondéncia de
materiais smuladores, as espessuras intermediaria e extremas.

As faixas de DAPs, apresentadas na tabela 2, incluem os exames com DAPs
maiores ou iguais ao primeiro valor e menores que o segundo, para que ndo haja exames
avaliados mais de umavez.

As espessuras de PMMA e Al, descritas na tabela 2, foram distribuidas,
respectivamente, em 4 e 2 placas com dimensdes iguais. As quatro placas de PMMA
foram arranjadas em dois pares, conforme ilustra a figura 17 (a-b). Entre as placas do
par superior e inferior foram inseridas as placas de aluminio (liga 1100). Os dois pares
de PMMA foram separados por um espaco de ar de 2.5 cm, conforme ilustra a figura
17(b). A érea das placas, (17x17) cm, e o espaco de ar, 5 cm, foram determinados a
partir da média das dimensdes e quantidade total de ar existente no térax dos 180
exames pediatricos avaliados.

Figura 17(aeb): Esquemailustrativo do fantoma homogéneo de trax para projecéo AP.

Dessa forma, com base na tabela 2, foram construidos 9 fantomas homogéneos
detorax parasimular a projecdo AP em pacientes de 0 a 1 ano de vida.

Se um espectro de raios-X ndo sofrer significantes variagbes na sua energia
efetiva (Eef) e na sua intensidade, apos sua interagdo com cada um desses fantomeas,
pode-se afirmar que: “uma mesma combinagdo de kVp e mAs pode interagir com as
distintas espessuras dos fantomas, sem contudo afetar a qualidade da imagem”. Se esse
fato proceder € possivel representar toda afaixade DAPs (8,5 - 13,0)cm com apenas um
fantoma homogéneo.

Para certificar-se dessa afirmacdo foi necessario avaliar as Eef de entrada e
saida, em cada fantoma homogéneo, bem como a resposta sensitométrica do sistema

tela-filme utilizado.
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Uma das maneiras de verificar possivels variagdes na Eef do feixe de raios X,
apos sua interacdo com distintos materiais atenuadores, € a partir da Camada Semi -
Redutora (CSR). Neste experimento foram realizadas medidas de CSR para tensdes de
(55 — 70)kVp, com passos de 5 kVp (Yakoumaks et al 2007). Basicamente 0 mesmo
procedimento experimental foi adotado, conforme ilustra a figura 18, para avaliacéo de
possivels mudancas na Eef, que atinge o sistematela-filme, apos ainteragdo do feixe de
raios X, com espessuras dos fantomas descritos na tabela 2 (Pina 2002). Na figura 18,
pode-se observar as placas de Al liga 1100 (a), com dimensdes de (10 x 10)cm, malha
(b) para apoio das placas (Al), banco de madeira (c), camara de ionizagdo para as
medidas de exposicao (d), eletrébmetro (€), equipamento deraios X (f), com amesa (g) e
os distintos fantomas (h). Nessa metodologia foram mantidas constantes a distancia
fonte-detector em 100,0cm (Y akoumaks et al 2007) e as placas de Al posicionadas a

meiaaltura

()

(e)

Figura 18: Esquema de montagem experimental para as medidas de CSRs sob as espessuras de fantomas.

A figura 19 ilustra o comportamento da CSR, em milimetros de aluminio,
(CSR mm Al), em funcdo dos distintos fantomas, para as tensdes de 55 a 70kVp em
passos de 5kVp. Essa faixa de tensdo foi selecionada por se tratar de tensdes mais
usadas na rotina clinica para a realizagdo de exames de térax pediaricos (Armpilia
2002, Duggan et al. 2003, Yakoumakis et a. 2007). Nessa figura as espessuras dos

fantomas (1, 5 e 9), ocupam aregido delimitada por barras verticais tracejadas.

51



5,4 N LI L |
[ 4 *—F—X—%
52 r KVp | ! x®
5,0 —a—55
[ | —e—60 ' pe
8 Ty e L ¥ P R
4,6 %70 *7
4,4
4,2

4,0
3,8
3,6
3,4
3,2
3,0
2,8
2,6
2,4
2,2

I _* 3 /...-.—i—g—-—i—n—j

ﬁ/f/i/‘/ s :—E*—-—i—-—i—i—-—i

& /i/./i/
/E/S/ -

L]

CSR (mmAl)

*

\l \l
TP IO PO NEUR PR PO IO PO U IO PRI EAPUR PR RPN SNPURN NP BAUN RPN PO |
-1 01 2 3 45 6 7 8 9 101112 13 14 1516 17 18

Espessura de PMMA (cm)

Figura 19: Avaiacdo da CSR, em milimetros de aluminio, em funcdo de espessuras de PMMA, para
tensBes de 55-70kVp com passos de 5kVp. As espessuras dos fantomas (1-9) ocupam a regido delimitada

por barras verticais tracejadas.

Outra avaliag@o realizada, na verificacdo da influéncia dos distintos fantomas e
tensdes, na qualidade da imagem foi a partir de analise das curvas sensitométricas do
sistema tela-filme utilizado. O comportamento da curva sensitométrica depende da
tensdo aplicada ao tubo, composicéo e espessura do material atenuador e sistema tela-
filme utilizado (Pina 2002). A partir da curva sensitométrica pode-se avaliar parametros
como velocidade, gradiente médio e contraste. A determinacdo da resposta
sensitométrica do sistema tela-filme, foi realizada através do método sensitométrico de
tempo escalonado (Almeida 1999). Nessa metodologia a fonte de raios-X (@) foi
posicionada sobre o fantoma (b), mantendo-se constante a distancia fonte-filme e akVp.
As exposi ¢des foram monitoradas com uma camara de ionizagao (c). Esse procedimento
tem como finalidade expor somente regides previamente estabelecidas no sistema tela-

filme (d), com auxilio de um sistema de blindagem (e), conforme ilustra a figura 20.

Figura 20: Arranjo experimental para avaliag8o da resposta sensitométrica do sistema tela-filme

para distintas espessuras do fantoma homogéneo.
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Neste experimento foi utilizada disténcia fonte-filme (DFF) de 100cm
(Yakoumaks et all 2007) e tensdes aplicadas ao tubo de raios-X (55 a 70) kVp com
passos de 5 kVp. A DFF utilizada € recomendada para a realizacdo de exames
radiograficos de térax em pacientes pediatricos (Duggan et all 2003, Y akoumaks et all
2007). Esse procedimento foi realizado para cada fantoma, varrendo a faixa de kVp em
estudo, 0 que resultou em 9 curvas sensitomeétricas para cada kVp avaliada. As figuras
21, 22, 23 e 24 ilustram esse resultado, respectivamente, para (55, 60, 65 e 70 kVp) com
os fantomas (1, 5 e 9). Esses fantomas representam valores, de DAPs, extremos e
intermediério (apresentados em negrito na tabela 2) de pacientes pediatricos de até 1
ano de vida. Vale ressaltar que o valor da base mais véu (B+V) de todos os filmes foi

em torno de 0,18.
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Figura 21: Curvas sensitométricas, obtidas, com 55kVp, paraosfantomas 1, 5e 9
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Figura 22: Curvas sensitométricas, obtidas, com 60kVp, paraosfantomas 1, 5e9
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Figura 23: Curvas sensitométricas, obtidas, com 65kVp, paraos fantomas 1, 5e9
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Figura 24: Curvas sensitométricas, obtidas, com 70kVp, paraosfantomas 1, 5e9.

Finalmente foi realizada uma andlise da influéncia de distintas tensdes, para a
mesma espessura de fantoma, na resposta sensitométrica do sistema tela-filme. A figura
25 ilustra a variagdo nas curvas sensitométricas para as tensoes (55, 60, 65 e 70)kVp,
utilizando o fantoma5, o qual corresponde ao DAP médio de um paciente pediatrico de

0 alanodevida
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Figura 25: Curvas sensitométricas, obtidas com (55, 60, 65 e 70) kVp, para o fantoma 5

As curvas sensitométricas, ilustradas nas figuras 21, 22, 23 e 24, foram
avaliadas com o auxilio do aplicativo mathematica. A andlise destas curvas foi realizada
a partir do gjuste dos dados, através do método dos minimos quadrados (Helene 2006),
utilizando a funcéo Erro (Erf) (Hobbie and Roth 2007). Esta funcéo, apresentada na
equacdo 13 (funcdo de densidade optica), foi a que apresentou a melhor aproximacéo
com os dados (R?~ 0,99997).

DO(x) = A\/%.O'.Erf D;‘ } +z (13)
O

Na equacdo 13, DO(X) representa a densidade optica; A, a amplitude da curva;
o, 0 desvio padréo da curva; p, o ponto central da curva; e z, o ponto de zero da curva.

A andlise da variagdo entre as curvas sensitométricas para os fantomas 1, 5e 9
foi redlizada a partir da equagéo 13 e de sua derivada. Esta derivada resultou em uma
funcdo Gaussiana, a partir da qual também podem ser analisados os parametros
amplitude (A), valor central (u) e desvio padréo (o), sendo estes parametros 0s mesmos
da eguacdo 13. A figura 26 ilustra os dados da curva sensitométrica para o fantoma 5,
obtida sob tensdo de 60kVp (circulos cheios), o gjuste da funcio de Densidade Optica,

DO(x), (linha continua) e arespectiva funcdo Gaussiana (linha tracejada).
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Figura 26: Dados da curva sensitométrica (circulos cheios) com o ajuste pela fungio de Densidade Optica

DO(x) (linha continua) e a respectiva funcdo Gaussiana (linha tracejada).

Os resultados da avaliagdio das funcgBes de Densidades Opticas estdo
apresentados na tabela 3. Esta tabela apresenta a andlise da média (Média), com seu
respectivo desvio, para 0s parametros extraidos da equacdo 13: amplitude (A), valor
central (), desvio padréo (o) e guste do zero (z), avaliadas para os fantomas 1, 5 e 9,
sob tensdes de (55-70)kV p, com passos de 5kVp.

Tabela 3: Avaliacdo da média (Média), com seu respectivo desvio, para os parametros: amplitu’de (A),
valor central (), desvio padrdo (o) e gjuste do zero (z) extraidos das fungdes de Densidades Opticas,

obtidas a partir das curvas sensitométricas, para os fantomas 1, 5 e 9 (F1, F5 e F9), avaliados sob a tenséo
de (55-70)kVp, com passos de 5kVp.

Fantomas Pardmetros 55kVp 60kVp 65kVp 70kVp  Média

A 393 390 384 382 387+0,05
F1 M 052 050 049 045 049+0,03
z 030 029 029 029 0,29+0,00
4 163 164 164 159 162+0,02
A 394 392 389 385 390+0,04
F5 M 053 050 046 044 048+0,04
) 029 029 030 028 0,29+0,01
4 161 161 160 159 160+0,01
A 398 394 391 387 393+0,05
Fo M 053 048 047 044 048+0,04
z 029 029 028 029 0,29+0,01
4 166 162 161 158 162+0,04

Os resultados para os parametros de gjuste da funcdo densidade éptica (A, p, o, €

Z), quando avaliados para a mesma tensdo, mostram desvios de até 0,07, 0,03, 0,02 e
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0,05, respectivamente. A avaliagcdo destes parametros para diferentes tensbes mostrou
desvio de até 0,11, 0,09, 0,02 e 0,08, respectivamente para amplitude, valor central,
desvio padréo e ponto de zero dafuncéo

A seguir, foi realizado um estudo para avaliar a regido linear de cada curva
sensitométrica (Haus 1979). Os parametros avaliados neste estudo: Gradiente médio
(Gm), Latitude, (L) e Velocidade (V) foram obtidos com base nos parametros descritos
na tabela 3, (A, o, u, € 2), utilizando a equagdo 13. Neste procedimento o Gradiente
médio (Gm) foi estimado tomando-se como referéncia, os valores dos logaritmos das
exposicoes relativas, os quais correspondem aos valores de (u + o) das gaussianas. Este

parametro foi estimado a partir da equacédo 14:

(Log(E,) - Log(E,))

Na equacdo 14, DO; representa o valor de densidade Optica referente ao
logaritmo da exposic¢éo relativa no ponto 1, o qual corresponde ao valor de (i - 6) no
eixo das abscissas; DO,, 0 valor de densidade Optica referente ao logaritmo da
exposicao relativa no ponto 2, o qual corresponde ao valor de (u + 6) no eixo das
abscissas; Log(E;), o logaritmo da exposicéo relativa correspondente ao valor de (u - ¢);
e Log(E), o logaritmo da exposi¢ao relativa correspondente ao valor de (i + o).

A Latitude (L) foi estimada como a diferenca entre os logaritmos das exposi¢coes
relativas, os quais correspondem aos valores de (u *+ o), extraidos das funcdes de
Densidades Opticas. Este parametro foi calculado, matematicamente, multiplicando o
valor de ¢ por 2.

A Velocidade (V) foi calculada como a reciproca da exposicdo, em
miliRoentgens (mR), necessaria para gerar os valores de DO 6timas, cujos valores estéo
em torno de 1,0 acima da base mais véu (Haus 1979, Pina 2002, 2004 e 2008). Os
valores dos logaritmos das exposi¢cdes relativas foram obtidos, numericamente, a partir
da funcdo inversa da funcio de Densidades Opticas, tomando como referéncia os
valores de DOs ¢Gtimas. A velocidade foi estimada conforme apresenta a equacdo 15:

V =(10ks® [t (15)

Na equacdo 15, x € o valor da exposicdo relativa, em mR, correspondente ao

valor de DO em torno de 1,0 acima da base mais véu.
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Os parametros fisicos, Gm, L e V(mR™Y), extraidos dos ajustes (funcdo de
Densidades Opticas) para a regido linear das curvas sensitométricas estdio apresentados
na tabela 4. Esta tabela apresenta a andlise da média (Média), com seu respectivo
desvio, para os parametros. Gm, L e V-mR™. Esta tabela ainda apresenta os valores de
energia efetiva do feixe, em keV, estimada abaixo de cada fantoma em estudo, para
cada tensdo (kVp) (Jonhs and Cunningham 1983); bem como os valores de mAs

relativos as DOs em torno de 1,0 acima da base mais véu.

Tabela 4: Avaliacdo da média (Média), com o respectivo desvio, para os parémetros. gradiente
médio (Gm), latitude (L) e velocidade (V - mR™), extraidos dos ajustes (funcdo Densidades Opticas) das
curvas sensitométricas, para os fantomas 1, 5 e 9 (F1, F5 e F9), avaliados com tensdo de (55-70)kVp, com
passos de 5kVp. Esta tabela ainda apresenta os valores de energia efetiva do feixe, em keV, (Eef - keV) e
os valores de mAs referentes aos valores de DOs em torno de 1,0 acima da base mais véu.

Fantomas Par@metros 55kVp 60kVp 65kVp 70kVp Média

Gm 336 334 329 327 331004

L 059 059 058 058 058+0,01

F1 V(mR-1) 040 041 043 046 042+0,03
Eef(kev) 37,28 37,93 39,07 40,30 38,65+ 1,33

DO 118 117 1,18 1,17 1,18+0,01

mAs 530 360 19 150 3,08+174

Gm 338 336 332 330 334+0,03

L 058 059 059 056 0,58+0,02

F5 V(mR-1) 038 041 044 046 043+0,03
Eef(kev) 37,53 3830 3941 4055 38,95+1,32

DO 117 118 1,18 1,19 1,18+0,01

mAs 6,00 400 210 170 345+197

Gm 341 337 335 331 336+004

L 059 057 056 058 0,58+0,01

F9 V(mR-1) 039 043 044 046 043+0,03
Eef(kev) 3759 3845 4055 4124 39,46+ 1,72

DO 117 118 1,19 1,18 1,18+0,01

mAs 680 450 230 190 388+226

Osresultados ilustrados nafigura 19 mostram que a CSR e, conseqlientemente, a
Eef se mantém constante para espessuras superiores a dos fantomas homogénos,
desenvolvidos neste estudo. Dentro do intervalo de espessuras dos fantomas podem
ocorrer mudancas na Eef que interage com o sistematela-filme e, consegiientemente, no
contraste radiogréfico (CR) da imagem para cada tensdo avaliada. O quanto essa
variagdo interfere na qualidade da imagem, foi verificada a partir de curvas

sensitométricas utilizando os distintos fantomas e tensdes.
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Quando valores de Velocidade e Gradiente médio ndo ultrapassam 0,15, pode-se
afirmar que a qualidade da imagem radiogréfica ndo esta significantemente
comprometida (Magal haes 2002).

Os resultados apresentados nas figuras 21-24 ilustram que qualquer fantoma, em
estudo, atenuados por uma mesma tensao, proporciona uma resposta sensitométrica sem
variagoes significantes. 1sso pode ser visto na sobreposicéo das curvas apresentadas
nessas figuras. A quantificagdo dessa variagdo esta apresentada na tabela 4. Nessa
avaliagdo, os maiores desvios nos valores da velocidade e gradiente médio sdo,
respectivamente, 0,02 e 0,05. Estes valores estéo abaixo do que a referencia recomenda
para provocar ateracdes na qualidade da imagem radiografica (Magalhdes 2002). Ao
observar os valores de energia efetiva e mAs descritos na tabela 4, pode-se verificar que
0 espectro gue interage com o sistema tela-filme mantém as mesmas caracteristicas,
guanto a qualidade do feixe, independente do fantoma avaliado, considerando a mesma
tensdo. O que mudou foi a intensidade do espectro, requerendo uma mAs maior (em
torno de 1,5 mAs), com 0 aumento na espessura dos fantomas, de modo a produzir a
mesma densidade otica no filme. Esse valor € considerado sutil para influenciar na
qualidade daimagem (Haus 1994, Gdes 1997, Pina 2002, 2004, 2009).

Dessaforma, toda afaixa de DAPs, ilustrada na tabela 2, pode ser representada
por um unico fantoma. Os DAPs compreendidos entre (8,5 e 13,0)cm foram
representados pela espessura média do fantoma, cujos dados séo apresentados na tabela
de especificacbes do FEPP, tabela 5, a qual apresenta faixa de DAPs do torax dos
pacientes pediétricos e espessuras de materiais simuladores correspondentes (PMMA e
Al).

Tabela 5: Diametro Antero-Posterior, em milimetros, (DAP mm), e as espessuras dos materiais
simuladores PMMA e Al, em milimetros, pertencentes aos pares, anterior e posterior, do fantoma
homogéneo construido.

Par anterior Par posterior
DAP (mm) | PMMA (mm) Al (mm) | PMMA (mm) Al (mm)
80-130 35,00 0,40 35,00 0,80

A espessura de Al descrita no par inferior do FEPP € maior, porque a parte
posterior do torax tem contribuicdo de ossos da coluna vertebral (ANSI 1982, Gray
1983).

A figura 25 mostra que quando ocorrem mudancas na tenséo, aplicada ao tubo,

a resposta sensitométrica do sistema telafilme sofre variagfes, visuamente,
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consideraveis. A quantificacdo desta variagdo, apresentada na tabela 4, mostra que os
valores de velocidade e gradiente médio sofrem variagbes de até 0,08 e 0,10,
respectivamente. Entretanto, estes desvios ndo ultrapassam 0s recomendados pela
referéncia (Magahdes 2002). Dessa forma, os resultados apresentados na figura 19,
onde ocorrem mudancas visiveis ha CSR que interage com o sistema tela-filme e,
consequentemente, na energia efetiva do feixe (em torno de 1,7 ao avaliar o fantoma 9),
ndo influenciam de forma significante na qualidade da imagem.

Finalmente, as variagdes detectadas no GM e L, devido a variagéo de tensdo,
mostram que 0 comportamento das curvas s80 0S mesmos, 0 que muda é a quantidade
de exposicéo para produzir uma DO desgjavel (vide DO e mAs correspondentes na
tabela4).

Portanto, o fantoma desenvolvido pode ser utilizado para as distintas tenses
avaliadas neste estudo, de forma a proporcionar imagens com qualidade muito
préximas, obtidas com técnicas que diferem em menos de 5 mAs (Pina 2002, Lee
2007). Desse modo, o fantoma deve ser calibrado para tenséo que se desgja utilizar
(ANSI 1982, Gray 1983, Pinaet al. 2004, 2006, 2009).

Todas as exposi¢des monitoradas nesta pesquisa forma realizadas com uma
camara de ionizacdo (modelo 10X5-60E) e um eletrobmetro Radiation Monitor
Controller (modelo 9015), ambos fabricado pela Radcal Corporation. As densidades
Opticas (D.Os) foram medidas com um densitémetro (fabricado pela MRA, com
nimero de série 01-121). O equipamento utilizado foi o fabricado pela Phillips, modelo
Super 80 CP com gerador de tensdo de ata freqiiéncia, foco 0,6/1,2mm, tensdo maxima
de 150kVp e corrente de el étrons méaxima de 800mA. Este equipamento se encontra em
perfeitas condicbes de uso, de acordo com as diretrizes exigidas pela Portaria Federal n°
453 (VS/ISMS) (Portaria 453 1998). Os filmes radiograficos utilizados foram modelo
Medix RX-V e tela intensificadora modelo Medix OG8 / Ortho, com sensibilidade de
400, ambos fabricados pela |BF.

O sistema de processamento automético de filmes radiogréficos foi monitorado
durante todos os procedimentos realizados neste estudo. Esta monitoragdo mostrou que
a processadora automética utilizada ndo apresentou variacfes significativas, capazes de
influenciar na qualidade das imagens otimizadas (Magahdes 2002, Zhu 2003, Battum
2006).
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5. Consider acoes finais

O fantoma desenvolvido e construido neste estudo serd utilizado, em trabal hos
futuros, no procedimento de otimizacdo de imagens radiograficas de pacientes recém
nascidos e lactentes com até 1 ano de vida. Esse fantoma deve ser utilizado no processo
de calibragdo do feixe, de modo atingir uma densidade Optica agradavel a resposta
fisiologica do olho humano, para uma tensdo de interesse. E importante salientar que a
faixa de tensdo normalmente utilizada e recomendada pela Comissdo das Comunidades
Européias (CEC), para a realizacdo de exames radiogréficos pediatricos, € de 55 a 70
kVp (CEC 1996, Kohn 1996), conforme utilizado nesta pesquisa. As tensdes entre (50-
60) kVp aplicadas ao tubo de raios X proporcionam a predominancia do efeito
fotoelétrico, no processo de interacdo da radiacdo com a matéria, realcando o contraste
entre as estruturas com distintos nimeros atdmicos (Curry et al. 1990, Attix 2004).

Este pesquisa traz beneficios a populagdo pediétrica e a comunidade cientifica,
com contribui¢des originais, no que diz respeito ao desenvolvimento e construcdo de
fantomas homogéneos para serem utilizado no processo de otimizagdo de imagens
pediétricas de pacientes de 0 a 1 ano de vida. Para a faixa eté&ria em estudo, € muito
comum a realizacdo de exames pediatricos com protocolos destinados a pacientes
adultos (Cunha et al. 2004 e Bosso et al. 2004), proporcionando doses desnecessarias,

ao paciente pediétrico, e imagens de qualidade desgjaveis.
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