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Resumo

Este trabalho teve como objetivo a otimizacdo de imagens de radiografia
computadorizada (CR, do inglés, computed radiography) de cranio e térax de pacientes
pediatricos entre 1 ¢ 5 anos de idade. Para atingir esse objetivo foram desenvolvidos
fantomas homogéneos pediatricos, que simularam a faixa etdria em estudo, a partir de
exames retrospectivos de tomografia computadorizada (CT, do inglés, computed
tomography). Nesse procedimento foi utilizado um algoritmo computacional para
quantificar as espessuras médias de tecidos bioldgicos (tecido pulmonar, adiposo, mole
e Osseo) presentes nas regides anatOmicas em estudo. Essas espessuras foram
convertidas em materiais simuladores (lucite e aluminio) de modo a compor os
fantomas homogéneos de cranio e torax. As incertezas relativas no processo de
quantificagdo dos exames de cranio foram de 3,5% para tecido mole e 9,5% para tecido
0sseo. Na quantificacdo dos exames de torax a incerteza relativa foi de 19,4% para o
tecido pulmonar, 13,0% para o tecido mole e 20,0% para o tecido 6sseo. O fantoma de
torax foi construido com 7,3 cm de lucite distribuidos em 4 placas de mesma espessura
(15,0 x 15,0 x 1,82) cm? arranjadas em dois pares, separadas por um espacamento de ar
de 2,86 cm. Duas placas de aluminio de (15,0 x 15,0 x 0,13) cm?® e (150,0 x 150,0 x
1,0) mm?® foram inseridas, respetivamente, entre os pares superior e inferior de lucite. O
fantoma de cranio foi construido com 11,98 cm de lucite distribuidos em cinco placas
de mesma espessura (15,0 x 15,0 x 2,33) cm?®. Duas placas de aluminio (15,0 x 15,0 x
0,16) cm® e (15,0 x 15,0 x 0,12) cm?® foram inseridas, respectivamente, entre os pares
superior e inferior de lucite. Os fantomas homogéneos foram utilizados no processo de
otimizacdo de imagens em sistemas CR, para calibragdo do feixe de raios X. No
processo de calibracdo foram determinadas técnicas-teste (combinagdo kVp e mAs),
que produziram indices de exposicao (IgM) em torno de 1,96. As imagens testes,
obtidas nesse processo, foram utilizadas na determinagdo de parametros fisicos como a
eficiéncia quantica de deteccdo efetiva (eDQE, do inglés, effective detective quantum
efficiency) e o contraste-detalhe. Esses parametros foram associados a imagens 6timas
do térax e cranio de pacientes adulto e padrao, obtidas em estudos prévios. As imagens
Otimas obtidas neste estudo, passaram ainda pela avaliacdo do principio ALARA (do
inglés, As low As Reasonably Achievable) para determinacdo de técnicas pediatricas

Gold Standard (GS) para cranio e torax.



Abstract

The aim of this work was to optimize computed radiography techniques of skull and
chest for pediatric patients between 1 and 5 years old. To achieve this goal, pediatric
homogenous phantoms were developed from retrospective computed tomography (CT)
scans. In this procedure, a computational algorithm was used to quantify the average
thickness of biological tissue (lung, fat, soft and bone tissue) present on the anatomic
region under study. These thicknesses were converted into simulators materials (Lucite
and aluminum) to build the homogeneous phantoms of skull and chest. The relative
uncertainties in the quantification process of skull examinations were 3.5% for soft
tissue and 9.5% for bone tissue. In the chest examination, the relative uncertainties were
19.4% for lung tissue, 13.0% for soft tissue and 20.0% for bone tissue. The chest
phantom was constructed with 7.3 cm of lucite distributed in four plates of the same
thickness (15.0 x 15.0 x 1.82) cm? arranged in two pairs, separated by a spacing of 2.86
cm of air. Two aluminum plates (15.0 x 15.0 x 0.13) cm? and (15.0 x 15.0 x 0.10) mm?
were inserted, respectively, between the upper and lower pairs of Lucite. The skull
phantom was constructed with 11.98 cm of Lucite distributed in five plates of the same
thickness (15.0 x 15.0 x 2.33) cm?®. Two aluminum plates (15.0 x 15.0 x 0.16) cm? and
(15.0 x 15.0 x 0.12) cm® were inserted between the upper and lower pairs of Lucite.
These homogeneous phantoms were used in the optimization process for CR systems to
determine test techniques (kVp and mAs combination), which produced levels of
exposure around 1.96 IgM. The test images, obtained in this process, were used in the
determination of physical parameters such as the effective detective quantum efficiency
(eDQE) and contrast-detail. These parameters were associated with the optimal images
of skull and chest for adult patients obtained in previous studies. Optimal images
obtained in this study, according to the ALARA principle (As low As Reasonably
Achievable) determined Gold Standard (GS) pediatric techniques for skull and chest.
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1. Introducao

A radiologia diagndstica pediatrica ¢ considerada uma especialidade separada e
com caracteristicas distintas da radiologia aplicada a pacientes adultos, devido a
variabilidade no tamanho das estruturas anatomicas (Pina et al., 2012; Rugolo, 2005;
White, 1978; Woodard and White, 1986). O paciente pediatrico apresenta maior
radiossensibilidade e, portanto, um risco maior para o desenvolvimento de alteragdes
genéticas, podendo resultar em cancer induzido pela exposicao a radiagdo. As criangas
sdo frequentemente superexpostas a radiacdo e a outros riscos fisicos e emocionais,
durante a repeticao de exames para obten¢ao de imagens de qualidade aceitavel. Torna-
se necessario considerar que a dose em cada procedimento deve ser a minima possivel,

desde que se atinja o objetivo clinico (Hall and Giaccia, 2006; Pina et al., 2012).

Os exames de torax, em pacientes de 1 a 5 anos, sdo realizados com grande
frequéncia, devido a pneumonia (IBIAPINA et al., 2004) ¢ infecgdes em vias aéreas
(BOSSO et al., 2004). No Brasil a pneumonia representa 13% dos casos de morte entre
os pacientes pediatricos na faixa etaria em estudo (IBIAPINA et al., 2004), ¢ 19% das
causas de morte de criangas abaixo de 5 anos no mundo (T. Wardlaw, E. W. Johassen,
2006). Exames radiograficos de cranio nesta faixa etdria sio comumente realizados
devido a traumas cranioencefalicos. O trauma ¢ uma das principais causas de morte na
infancia, representando 18% das mortes em pacientes com idade entre 1 e 5 anos no
mundo (S.D. Guerra, M.A. Jannuzzi, 1999). Dentre as principais causas de morte por
traumatismo craniano estdo acidentes automobilisticos, condi¢des inadequadas de

transporte de criangas e acidentes domésticos (S.D. Guerra, M.A. Jannuzzi, 1999).

Embora o tema seja de grande importancia, foram somente nos ultimos 20 anos
que a comunidade cientifica apresentou publicacdes, em periddicos especializados,
sobre otimizagdo de exames radioldgicos pediatricos com otimizacdes de doses (CEC,
1996; KYRIOU et al., 1996; Lowe et al., 1999; Mooney and Thomas, 1998; Radiology,
2011; Ratcliffe et al., 2003; Tapiovaara et al., 1999; Vano et al., 2008). As ferramentas
basicas utilizadas em procedimentos de otimizacdo de imagens sdo os fantomas
homogéneos (Gray et al., 1983; Pina et al., 2006, 2004b; Tapiovaara et al., 1999).
Entretanto a literatura ¢ escassa ao se reportar a fantomas homogéneos pediatricos,
justamente pela grande variabilidade de tamanhos e composicao de tecidos nessa faixa
etaria. Portanto, estabelecer representagdes de pacientes para determinadas regides

anatdmicas ¢ muito importante para obtengdo de imagens de qualidade para
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diagnosticos médicos mais seguros. Um pré-requisito para a construcao de fantomas
homogéneos ¢ a quantificacdo das espessuras médias dos tecidos biologicos, presentes
no livre caminho médio do feixe de raios X, e a equivaléncia destes em espessura de
materiais simuladores (Jennings, 1988; Pina et al.,, 2012). A literatura apresenta
algoritmos para classificagao e quantificacdo de tecidos bioldgicos a partir de imagens
tomograficas. A maioria destes, baseando-se na segmenta¢do da imagem (Drebin et al.,
1988; Hangartner and Short, 2007; Kalinin et al., 2005; Pina et al., 2012; Shrinidhi et
al., 1996; Susomboon et al., n.d.; Zheng et al., 2007).

Drebin et al. (1988) apresenta um algoritmo de reconstru¢do de volumes, que
sao modelados através da composi¢do de varios materiais (0sso, tecido mole, tecido
adiposo). A composi¢do de um voxel (versdo reduzida do inglés, volume elements) ¢
descrita pela porcentagem de cada material existente neste. A classificacdo dos volumes
foi realizada através da segmentacdo da imagem, utilizando porcentagens de ar, 0sso,

tecido mole e tecido adiposo (Drebin et al., 1988).

Shrinidhi et al. (1996) utilizou um classificador de tecidos baseado em um
algoritmo condicional iterativo para as imagens de Tomografia Computadorizada (CT,
do inglés, computed radiography), com elementos finitos especificos. O classificador
usa um histograma de escala de cinza para cada tipo de tecido e informacao
tridimensional da vizinhanga para segmentar a imagem. Os diferentes tipos de 6rgaos ou
tecidos classificados por estes algoritmos sdo: pulmao, atrio, sangue, tecido adiposo,
osso, musculo, pele, rim, ar, figado, bago, es6fago, tecido mole, ventriculos esquerdo e
direito, liquor, estdmago, pancreas, grandes vasos, tecido conjuntivo, papilas, intestino,

fluido intestinal e medula 6ssea (Shrinidhi et al., 1996).

O algoritmo apresentado por Kalinin et al. (2005) ¢ um classificador baseado no
valor do pixel (versdo reduzida do inglés, picture elements) para segmentar diferentes
regides anatomicas em estudos de CT, utilizando um classificador de arvore de decisdo
com descritores da textura ¢ os nomes dos tecidos como rétulos de classificacao

(Kalinin et al., 2005).

A metodologia de Susomboon et al. (2005) baseia-se na classificacao de regides
da imagem pela textura, através da andlise das vizinhangas dos pixels. Tendo os
parametros da textura da imagem, esta ¢ segmentada e classificada (Susomboon et al.,

2005).
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Zheng et al. (2007) apresenta uma metodologia automatica para quantificagao de
tecidos, os quais foram desenvolvidos a partir de segmentacao de imagens tomograficas.
O trabalho mostra um algoritmo segmentador de imagens, através de regras de decisdo,
obtidas a partir de numeros de CT, tomando como referéncia uma vizinhanga de pixels
dos tecidos encontrados na regido de interesse. Aqui foram quantificadas as areas de ar

existentes no interior dos pulmdes em adultos (Zheng et al., 2007).

Hangartnet & Short (2007) utilizam uma metodologia para calcular a espessura e
densidade de ossos delgados, os quais apresentam dificil visualizagdo nas imagens
tomograficas em razdo das limitagdes existente na resolucao espacial dos equipamentos.
O calculo da espessura ¢ estimado com base na Full Width at Half Maximum (FWHM),

realizada através de ajustes feitos por gaussianas (Hangartner and Short, 2007).

Pina ef al. (2012) apresenta um algoritmo para a classificagdo e quantificacao
dos tecidos presentes no torax de pacientes pediatricos. Esta quantificagdo permitiu a
constru¢do de fantomas homogéneos que simulam caracteristicas de absor¢do e
espalhamento da radia¢ao proximas as do torax de pacientes recém-nascidos e lactentes,
entre 0 e 1 ano de idade (Pina et al., 2012; Souza et al., 2011). O presente estudo adotou
o método descrito por Pina et al. (2012) para o desenvolvimento de fantomas de cranio

e torax para pacientes pediatricos entre 1 € 5 anos de idade.

Os fantomas homogéneos foram utilizados no processo de otimizacdo de imagens
em sistemas de radiografia computadorizada (CR, do inglés, computed radiography)
para calibragdo do feixe de raios X. No processo de calibragdo foram determinadas
técnicas radiograficas teste que produziram indices de exposi¢ao (IgM) em torno de
1,96, para o sistema de detecgdo em estudo. As imagens testes, foram utilizadas na
determinag¢do de parametros fisicos como a eficiéncia quantica de detecgdo efetiva
(eDQE, do inglés, effective detective quantum efficiency) e o contraste detalhe. Esses
parametros foram associados a imagens 6timas do torax e cranio de pacientes adulto e
padrao, obtidas em estudo prévios (Velo, 2012). As imagens Otimas obtidas neste
estudo, passaram ainda pela avaliagdo do principio ALARA (do inglés, As Low As
Reasonably Achievable) para determinagdo da técnica Gold Standard (GS) para cranio

e torax.
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Fundamentos Teodricos

2.1 Logaritmo Médio de Exposicao (IgM)

Os fabricantes de sistemas de radiografia computadorizada (CR, do inglés, computed
radiography) criaram diferentes indices de exposi¢do, os quais estdo relacionados com a
exposicdo da radia¢do incidente no detector (placa de imagem) (AAPM Report NO.93,
2006). Os indices de exposi¢ao sao usados para fornecer uma medida que indica se os
fatores fisicos de exposi¢ao (kVp, mAs e distancia fonte-detector) foram apropriados para o
exame em questdo. Os indices de exposi¢do apresentam uma relagdo direta com a dose no

paciente (Langa and Silva, 2008a).

Os equipamentos de CR Fuji apresentam o indice de exposicao através de um valor “S”,
o sistema Kodak por EI (do inglés Exposure Index) e a Agta por 1gM (do inglés Log Mean).
Essa pesquisa utilizou o sistema CR da Agfa. O valor de IgM obtido de uma imagem
radiografica ¢ um indicador sobre o nivel de exposi¢cao adequado (niveis de graus de cinza)
para o operador do equipamento (técnico de raios X) na rotina clinica (Langa and Silva,
2008a). De acordo com o fabricante o valor de 1.96 1gM deve estar associado com uma

exposicdo de 2.5 pGy no plano de entrada do detector (Langa and Silva, 2008a).

2.2 Fantoma

Uma estrutura que contém um ou mais substituto de tecidos biologicos ¢
denominada de fantoma (Cerqueira et al., 2011). As propriedades de atenuacdo dos
substitutos de tecidos bioldgicos dependem da faixa de energia a ser utilizada e da
composicao quimica dos materiais ((ICRU), 1992). A necessidade de fantomas distintos
para aplicacdes médicas levou a utilizacdo de fantomas complexos dificultando a
intercomparacao entre diferentes equipamentos radioldgicos. Esse problema foi sanado
com a recomendacao de fantomas padrao universal para as diferentes areas de interesse
((ICRU), 1992). Estes podem ser classificados de acordo com sua func¢do, sendo
chamados de dosimétricos, de calibragdo ou de imagem. Os fantomas sdo
frequentemente usados na determinacdo de dose absorvida em radioterapia, na
calibracao de feixes de raios X em radiodiagnostico e na analise funcional dos 6rgaos in

vivo em medicina nuclear ((ICRU), 1992; White, 1978; Woodard et al., 1986).
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O fantoma que tem se destacado como padrao em radiodiagndstico ¢ o fantoma
homogéneo equivalente ao paciente (FEP), como mostrado na Figura 1. Desenvolvido
pelo Instituto de Normas Americano (do inglés, American National Standard Institute -
ANSI) (ANSI, 1982; Whiting, 1983), o FEP possui representacdes de diversas partes do
corpo humano como o cranio, térax, coluna lombar e extremidades (AAPM Report
NO.31, 1990). Algumas caracteristicas tornam o FEP um bom simulador homogéneo,
como o fato de representar caracteristicas de absor¢do e espalhamento da radiagdo
proximas a do paciente adulto e padrdo (1,75 cm de altura e 73,5 kg) na faixa de energia
utilizada em radiodiagndstico, baixo custo, facil portabilidade e por ser composto por
materiais de facil aquisicdo como a lucite ou PMMA (polimetil metacrilato) e o

aluminio (B.J. Conway, J.E. Duff, T.R. Fewell, 1990; Conway, 1984).

Figura 1: Fantoma Equivalente ao Paciente (FEP) simulando regido de térax.

Neste estudo foram desenvolvidos dois fantomas homogéneos, um de cranio e
outro de tdrax, para pacientes pedidtricos na faixa etaria de 1 a 5 anos, seguindo o
arranjo descrito na constru¢do do FEP. Os fantomas desenvolvidos neste estudo foram
utilizados no processo de otimizacdo de qualidade de imagem e dosimetria em um

sistema de radiografia computadorizada.

A seguir, nas se¢des 2.3 a 2.6, serdo descritos os parametros fisicos a serem

utilizados em procedimentos de quantificagdo objetiva da qualidade da imagem.

2.3 Funcéo Transferéncia de Modulacao (MTF)

A funcdo transferéncia de modulagdo (MTF, do inglés modulation transfer
function) descreve a capacidade do sistema em reproduzir a frequéncia de informagdes

contidas no sinal de raios X incidente. Em sistemas CR, a MTF depende de fatores
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como tamanho focal do laser de leitura, caracteristicas Opticas do sistema de coleta e as
caracteristicas das placas de imagem (Fetterly and Hangiandreou, 2001). Muitos autores
jé& descreveram o procedimento de aquisi¢do da MTF em sistemas digitais (Carton et al.,
2005; Moore et al., 2007; Samei et al., 2006, 1998). Neste trabalho utilizamos o método
empregado por (Samei et al., 2006). Essa grandeza ¢ um dos parametros a serem

utilizados no calculo da DQE (eficiéncia quantica de detec¢do) e da DQE efetiva.
2.4 Espectro de Poténcia de Ruido Normalizado (NNPS)

Em imagens radiogréaficas digitais, o ruido refere-se a variagdes aleatorias no sinal do
pixel que interferem na interpretacdo da imagem diagndstica (Samei, 2003). Como o
processo de formacao e detecgdo da radiagdo sofre inimeros processos randomicos, o ruido
final de uma imagem digital depende de uma série de fatores. Os principais deles sdo: o
nimero de fotons que gerados na fonte de raios X, o nimero de fétons que atravessam o
objeto (paciente), o nimero de fotons que sdo capturados pelo detector e a conversdao do
sinal latente no detector para sinal digital. O espectro de poténcia do ruido (NPS, do inglés
noise power spectrum) € uma das formas mais comuns para descrever as propriedades do
ruido de um sistema de imagens. O NPS foi medido de acordo com Dobbins et al. (2006) e a
IEC 62220-1 (2003) ([IEC] 62220-1, 2003; Samei et al., 2006). O NPS também foi um dos

parametros utilizados no calculo da DQE definida a seguir na se¢ao 2.5.

2.5 Eficiéncia Quantica de Deteccio (DQE) e Eficiéncia Quantica de Deteccao
Efetiva (eDQE)

Uma das formas mais comuns de avaliagdo da qualidade de imagem de um detector
digital ¢ através do parametro fisico denominado eficiéncia quantica de deteccao (DQE, do
inglés, detective quantum efficiency). A qualidade de uma imagem digital ¢ geralmente
descrita pela eficiéncia com que o sistema reproduz a informacao contida no sinal incidente
e varia em funcdo da frequéncia espacial. Portanto, a DQE ¢ uma variavel fisica fundamental
relacionada a qualidade de imagem em sistemas radiograficos e relaciona-se com a
eficiéncia com que o detector converte a energia dos raios X incidentes em sinal util na

imagem final (Dobbins, 1995; Illers et al., 2005).

A DQE ¢ geralmente definida pela relagdo entre a razdo sinal-ruido de saida ao

quadrado (do inglés, signal-to-noise ratio) (SNRo,)* pela razao sinal-ruido de entrada ao
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quadrado (SNRi)? do detector de imagem ([IEC] 62220-1, 2003). A DQE ¢ proporcional a
MTF, ao material de composi¢ao do detector, a razdo sinal-ruido (neste caso a NNPS) e ao
espectro de energias do raios X ([IEC] 62220-1, 2003; Fetterly and Hangiandreou, 2001;
Illers et al., 2005; Samei, 2003).

Muitos métodos diferentes para a medicdo da DQE ja foram descritos na literatura
(Fetterly and Hangiandreou, 2001; Illers et al., 2005; Samei, 2003). Um dos métodos mais
aceitos ¢ aquele descrito pela norma internacional IEC 62220-1 ([IEC] 62220-1, 2003) para
medi¢do da DQE em sistemas de radiografias digitais. Esta norma estabelece os métodos de
medi¢do, as condi¢des experimentais e a metodologia de avaliagdo e foram utilizadas neste

trabalho para caracterizar a eficiéncia de detec¢do do sistema CR Agfa.

Existe um outro pardmetro fisico proposto por (Samei et al., 2009) para avaliar a
performance clinica de detectores digitais denominada DQE efetiva (eDQE). Este parametro
difere da DQE proposta pela IEC 62220-1 (2003) pois ¢ medido com uma geometria de
aquisi¢ao de imagens e outros fatores semelhante a rotina clinica. Portanto, a eDQE ¢
medida na presenca da magnificagdo dos fantomas, da radiacdo espalhada, da grade anti-
espalhamento e do borramento do ponto focal (Samei et al., 2009). A eDQE também foi
utilizada neste trabalho para comparar diferentes técnicas-teste quanto a qualidade de

imagem.
2.6 Contraste-detalhe (dispositivo CDRAD)

O dispositivo de contraste-detalhe CDRAD 2.0 (University Medical Center Nijmegen,
Nijmegen, The Netherlands) ¢ um fantoma fisico utilizado para quantificar a capacidade de
contraste-detalhe de imagens radiograficas. O CDRAD ¢ formado por uma placa de PMMA
dividida em uma matriz de 15x15 quadrados contendo orificios que variam em profundidade
e diametro, conforme visto na Figura 2. Alguns autores utilizaram o CDRAD 2.0 como
forma de quantificar a capacidade de sistemas digitais reproduzirem estruturas de baixo
contraste (Exhibit et al., 2013; Samei et al., 2008) e trazem uma descri¢ao mais detalhada

deste fantoma.
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Figura 2 — a) CDRAD 2.0 — Dispositivo para avalia¢do do contraste-detalhe em sistemas radiograficos.
b) Imagem radiografica do CDRAD associado a um fantoma homogéneo.

3. Materiais e Métodos

3.1. Quantificacao de tecidos bioldgicos e construciio dos fantomas homogéneos

Neste estudo, a classificacdo e quantificagdo de tecidos bioldgicos foi realizada
baseando-se na metodologia descrita por (Pina et al., 2012). Para esse procedimento foi
desenvolvido um algoritmo computacional na plataforma Matlab® capaz de quantificar
automaticamente tecidos bioldgicos em imagens de tomografia computadorizada (CT) de
exames retrospectivosl de torax e cranio de pacientes de 1 a 5 anos de idade. Foram
avaliados 140 exames retrospectivos de CT, sendo 56 de cranio e 84 de térax. Devido a
grande variagdo das estruturas anatomicas nesta faixa etaria, os exames foram agrupados em
funcao dos seus diametros antero-posteriores (DAP) para os exames em estudo. Os grupos
de DAP para cranio e torax sdo apresentados nas Tabela 1 e 2, com os valores médios de

DAP dentro de cada grupo, com seus respectivos desvios-padroes e numero de exames de

cada grupo.

Tabela 1 - Distribuicdo de grupos de exames de CT de cranio, por faixa de didmetro antero-posterior
(DAP), com seus respectivos valores médios e desvio-padrdes e o niimero de exames correspondentes.

Faixa de DAP Numero
Grupos DAP médio de
(mm) (mm) Exames
1 134,90 +
130 - 140 2.54 20

' exames retrospectivos gentilmente cedidos pelo HCFMB-UNESP, ICR-USP e
Hospital Amaral Carvalho-Jau.
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2 145,74 +
140-150 0, 21

3 154,24 +
150-160 77 15

Tabela 2 - Distribuicdo de grupos de exames de CT de torax, por faixa de didmetro antero-posterior
(DAP), com seus respectivos valores médios e desvio-padrdes e o numero de exames correspondentes.

Grupos F%}:lpde D A(ll)nﬁ (; dio Nﬁ(rlléero
(mm) Exames

1 110-120 | 114,95 + 3,05 26

2 120-130 | 123,76 + 3,07 38

3 130-140 | 134,28 +2,95 20

O algoritmo de quantificacdo dos tecidos biologicos foi aplicado em cada um dos

exames descritos nas Tabela 1 e 2. Os principais passos do algoritmo serdo descritos a seguir

(Pina et al., 2012):

o Leitura das imagens, no formato DICOM (Digital Imaging and Communications
in Medicine);

o Delimitagdo das areas do pulmao e cranio e eliminagdo de artefatos;

o Estimativa do diametro antero-posterior (DAP) e do didmetro latero-lateral
(DLL) da estrutura dos pacientes;

o Geragao de histogramas dos exames de tomografia computadorizada (nimero de
pixels em fungdo do niamero CT);

o Aplicacdo de ajuste de gaussianas para as regides de interesse no histograma
(tecido pulmonar, adiposo, mole e dsseo), conforme visto na Figura 4 e defini¢do
das curvas de distribui¢do para cada tecido;

o Quantificagdo do numero de pixels sob cada curva de distribuicao;

o Determinagdo da espessura média de cada tecido biologico (pulmonar, adiposo,
mole e 6sseo);

o Conversdao dos tecidos biologicos em seus respectivos materiais simuladores

(lucite e aluminio) (Jennings, 1988).
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A Figura 3 apresenta um histograma ilustrativo da quantificagdo de um exame de torax

no qual sdo vistos a distribuicdo do nimero de pixels em fun¢do do nimero de CT.

Figura 3: Histograma ilustrativo de uma imagem de TC de torax.

Os quatro picos presentes na Figura 3 representam as respostas caracteristicas dos
numeros de CT para diferentes tipos de tecidos bioldgicos. Para cada um destes picos, €
ajustada uma fungdo gaussiana, utilizando a regido em torno do pico analisado. Para a regiao
do torax, este processo resulta em quatro curvas gaussianas, Gi (onde i = pulmonar, adiposo,

mole ou 6sseo), como ilustra a Figura 4.

Figura 4: Conjunto de Gaussianas caracteristicas para cada tecido, que podem ser reconhecidas no
histograma do exame na Figura 3.

A sobreposicao das gaussianas da Figura 4 nao reproduz necessariamente o histograma

da Figura 3. Para tal, ¢ necessario redefinir estas curvas de acordo com a Equacao 1:
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H(CT)

Gi'(CT) = Gi(CT).(W)

(0))
Onde Gi’(CT) ¢ a curva gaussiana redefinida para o tecido i; H(CT) ¢ o histograma do
exame; Gi(CT) ¢ a curva gaussiana do tecido i ajustada em torno do pico; e i o tecido

bioldgico analisado (pulmonar, adiposo, mole ou dsseo).

Através desta redefinicdo, a superposicdo das curvas Gi’ reproduz exatamente o
histograma do exame H(CT) da Figura 3. A area abaixo de cada curva corrigida representa o
nimero total de pixels (Vi) associado a quantidade do i-ésimo tecido bioldgico, como
descreve a equagdo 2.

CTmax CTmax

nVi= j Gi'(CT).d(CT)nVi = j Gi'(CT).d(CT) Gi' (CT) =Gi(CT).( HICD)

) @
CTmin CTmin Z GI(CT)

A espessura média do i-¢simo tecido bioldgico (7i), ¢ determinada através das
equacoes 3 ¢ 4.

. Vi
li=———— 6)
nSt.[LD]
Vi=nVi.Ap .St 0))

Onde Vi é volume do i-ésimo tecido biologico em um dado exame de CT; Ap € a area do
pixel (em mm?), lida nas informacgdes da imagem DICOM; St ¢ a espessura de corte da
imagem de CT, também lida a partir das informagdes DICOM; n ¢ o nimero de fatias do

exame; e /LD] ¢ a distancia latero-lateral média do paciente no exame tomografico.

As espessuras de tecidos biologicos (tecido pulmonar, adiposo, mole e 6sseo) foram
convertidas em materiais simuladores (ar, lucite e aluminio) utilizando-se um algoritmo
escrito em Fortran, denominado MATSIM (acronimo de Material Simulation). Este
aplicativo executa o algoritmo de conversdo de espessuras de filtros de acordo com a
metodologia proposta por (Jennings, 1988). O algoritmo estima a espessura de um
determinado filtro a partir da equivaléncia da transmissdo da radiagdo X de um filtro
conhecido. Esse procedimento leva em consideracdo o espectro de raios X de entrada,
composicdo, densidade fisica e ntimero atomico dos elementos constituintes dos filtros

selecionados em intervalos de energias efetivas do feixe (Jennings, 1988).
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Apos a determinacao da espessura dos materiais simuladores foram construidos os
fantomas homogéneos. O arranjo e disposi¢cdo das placas de lucite e aluminio, previamente
determinadas foram baseadas na configuracdo do FEP conforme demonstrado na Figura 1

(AAPM Report NO.31, 1990; ANSI, 1982; Gray et al., 1983).

O fantoma homogéneo de torax foi construido com quatro placas de lucite, cada qual
com dimensoes (15,0 x 15,0 x 1,83) cm?. Essas placas foram arranjadas em dois pares,
separadas por um espaco de ar de 2,86 cm. Entre as placas do par superior e inferior foram
inseridas placas de aluminio com dimensoes (15,0 x 15,0 x 0,13) cm? e (15,0 x 15,0 x 0,1)
cm?® respectivamente, conforme ilustra a Figura 5 (a) e (b), respectivamente, em uma

representacao montada e expandida.

O fantoma homogéneo de cranio apresenta distribuicdo de placas de lucite semelhante
ao fantoma de térax. Entretanto, o espaco de ar foi substituido por uma placa de lucite.
Portanto, foi construido com cinco placas de lucite de mesma espessura (15,0 x 15,0 x
2,33) cm?, e foram inseridas duas placas de aluminio de dimensdes (15,0 x 15,0 x 0,16) cm?
e (150,0 x 150,0 x 0,12) cm® entre os pares superiores ¢ inferiores, respectivamente,

conforme ilustra a figura 5 (c) e (d), em uma representa¢do montada e expandida.

= PMMA
a) b) v = aluminio
n 3 [ = espacodear

= PMMA

v
B g+ e
A

d)

Figura 5 — Esquema ilustrativo mostrando o fantoma de térax (a e b) e cranio (¢ e d) na visdo normal e
expandida.
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3.2. Aquisicao de imagens dos fantomas homogéneos

Este trabalho foi realizado em um equipamento de raios X convencional Siemens, de alta
frequéncia, com filtracdo inerente de 2,5 mm de aluminio e camada semi-redutora (CSR) de
2,8 mm de aluminio para a tensao no tubo de 80 kVp. Foi utilizado o sistema de radiografia
computadorizada composto pelo leitor Agfa Health Care 85-X e placas de imagem Agfa MD

4.0 (18 x 24 cm?, com um pixel pitch efetivo de 0.1 mm).

Todas as imagens foram realizadas em uma unica placa de deteccio de imagem.
Utilizou-se uma espera de 10 minutos apds a aquisi¢do para leitura da placa de imagem
(AAPM Report NO.93, 2006). As imagens foram processadas de maneira semelhante as
técnicas utilizadas na rotina. Os parametros de processamento foram escolhidos da seguinte
maneira. Regido anatomica imageada: Crdnio AP (antero-posterior) e Torax PA (postero-
anterior). Para ambas foram selecionados speed class de 400 e o parametro MUSICA (do
inglés, multiscale image contrast amplification) com os seguintes ajustes, MUSI contraste:

3.0; Reducao de ruido: 3.0; Melhoramento de borda: 0.0; Reducao de Latitude: 0.0.

3.3. Calibracio do feixe de raios X e Obtencao de parametros fisicos

3.3.1. Aquisi¢cao de Imagens Radiograficas

A calibragdo do feixe consistiu na utilizagdo dos fantomas homogéneos para a
determinagdo de técnicas-teste. Para cada fantoma homogéneo foram selecionadas técnicas-
teste com distintos valores de tensdo kVp (quilovoltagem de pico) associados a diferentes
mAs (produto corrente-tempo) que produziram valores de IgM em torno de 1,96 (indicador
de exposi¢do do sistema Agfa) (Lanca and Silva, 2008b; Schaetzing, 2004). Para o cranio
utilizou-se a faixa de 50-85 kVp e para o torax de 50-90 kVp, ambos com passos de SkVp.
Os tempos de exposi¢cdes adotados estdo dentro da faixa onde ndo ocorre falha da lei da

reciprocidade (Russell H. Morgan, 1944).

As técnicas-teste foram empregadas em um esquema experimental, conforme apresenta
a Figura 6. Na Figura 6 pode-se observar o fantoma de torax (b) posicionado em contato
com o bucky vertical da estativa, a uma certa distancia fonte (a) detector (d) e uma camara

de ionizacdo (c) posicionada sobre os fantomas para avaliacdo da dose na entrada da pele
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(DEP). O fantoma de cranio teve o mesmo arranjo, porém foi posicionado sobre a mesa de

€xame.

Figura 6 - Esquema de montagem para a aquisicdo das imagens homogéneas com os seguintes
componentes: (a) tubo de raios X, (b) simulador homogéneo, (¢) cdmara de ionizagdo, e (d) placa de
imagem. A distancia fonte-detector (DFD) foi de 180 cm para toérax e 100 cm para cranio.

Foram realizadas trés etapas de aquisi¢do de imagens para avaliagdo dos parametros

fisicos utilizando as técnicas-teste nas seguintes combinagdes:

1 - Utilizando-se os fantomas homogéneos de modo a obter imagens teste para
avaliagdo da NNPS (espectro de poténcia do ruido normalizado), conforme apresentado na

Figura 6;

2 — Utilizando-se uma placa de cobre de dimensodes 0,15 x 10 x 10 cm?® com uma
angulacdo de 1 grau colocada no centro dos fantomas para avaliagdo da MTF (Funcdo
Transferéncia de Modulagao), conforme ilustra a Figura 7, produzindo dessa forma o padrao

de borda em imagens denominadas “tudo ou nada”.

3 — Acoplando-se o dispositivo de teste CDRAD, Figura 2, com os fantomas
homogéneos e mantendo-se a geometria apresentada na Figura 6 foram obtidas imagens para

avaliacdo do contraste detalhe.
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Tubo de Raios X

Figura 7 — Esquema de montagem para obtencdo da MTF nos fantomas homogéneos de térax. O arranjo
para o fantoma de cranio ¢ o mesmo, com excec¢do da DFF que ¢ de 100 cm.

A camara de ionizagdo utilizada foi de 6 cm?® (Radcal Corp., Monrovia, CA)
devidamente calibrada para avaliacdo da dose na entrada da pele (DEP). A distancia fonte-
detector (DFD) para o térax foi de 180 cm e para o cranio de 100 cm. A colimacdo do feixe
de raios X em ambos os fantomas foi realizada de modo a cobrir toda a sua superficie para

formacdo das imagens homogéneas.

3.3.2 DQE do Sistema

A DQE do Sistema Agfa CR-85X foi medida de acordo com a metodologia proposta
pela IEC 62220-1 (2003). Esta medida ¢ realizada para caracteriza¢do do sistema CR em
estudo quanto a sua eficiéncia de deteccao. A qualidade do feixe utilizada nesta medida ¢ a
mesma especificada pela norma IEC, denominada RQAS5, com filtragdo adicional de 21 mm
de Aluminio, e CSR igual a 7,1 mm de Aluminio com 90 kVp. A equagdo de determinacdo

da DQE ¢ mostrada a seguir:

MTE*(f)
NNPS(f) x qxE

DQE(f) = o)

Onde MTF(f) ¢ a funcdo transferéncia de modulacao dependente da frequéncia

espacial; NNPS(f) € o espectro de poténcia de ruido normalizado dependente da frequéncia
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espacial; q € um parametro relacionado com a razao sinal-ruido do feixe de raios X incidente
e possui valor de 264626 mm>mR™! (obtido da multiplicagdo do valor de q sugerido pela
norma IEC, 30174 mm™ .uGy' pelo fator de conversio de 8,77 uGy! mR'); E ¢ a
exposicao medida no plano da placa de imagem, dentro do bucky da estativa ou da mesa. As

metodologias de aquisicado da MTF e NNPS sao mostradas a seguir.

3.3.3 Funcao Transferéncia de Modulacao

Primeiro obtém-se a MTF pré-amostrada na direcdo perpendicular da borda do cobre.
Em seguida foi realizada a determinagdo do angulo da borda e estes dados em duas
dimensdes foram projetados em uma estimativa unidimensional da fun¢do de espalhamento
de borda, ESF (do inglés, edge spread function). O resultado da ESF em funcdo da
localizag@o dos pixels ¢ apresentado na Figura 8-a. Depois de obtida a ESF, aplicou-se a sua
derivada obtendo a funcgdo de espalhamento de linha, LSF (do inglés, line spread function),
apresentada na Figura 8-b. E finalmente a MTF foi obtida através da transformada de
Fourier aplicada a LSF. Como em sistemas CR, o valor de pixel ¢ de 100 nm, a frequéncia
de Nyquist (FN) ¢ de 5 pares de linha por milimetro (Spl/mm). A Figura 9 apresenta

ilustrativamente a MTF de uma imagem “tudo ou nada” em fun¢do da FN.

x 10° Func#o de Espalhamento de Borda x 10 Funcéo de espalhamento de linha
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Figura 8 — a) — Fung¢@o de espalhamento de borda. b) Funcio de espalhamento de linha
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Figura 9- Funcdo transferéncia de modula¢do para uma imagem “tudo ou nada” obtida no
sistema CR.

3.3.4 Espectro de poténcia do ruido normalizado (NNPS)

Para avaliacdo do espectro de poténcia do ruido normalizado (NNPS) a por¢do
homogénea da imagem formada foi dividida em éareas quadradas de 256 (n) x 256 (n) pixels,
chamadas regides de interesse (ROI, do inglés, region of interest). Essas areas foram
sobrepostas em 128 (n/2) pixels tanto na dire¢do horizontal quanto vertical, conforme visto

na Figura 10.

e n2 __y

Primeira banda horizontal
>

ni2 Segunda banda horizontal
—»

[EG 2255/03

Figura 10 — Arranjo das ROIs para medi¢do da NNPS na imagem homogénea ([IEC] 62220-1, 2003).

As medidas subsequentes foram feitas movendo-se as ROIs tanto na dire¢do vertical
quanto na horizontal formando-se assim uma série de bandas horizontais de varredura,
conforme vistas na Figura 10. Na sequéncia, a transformada de Fourier em duas dimensoes

foi calculada para todas as ROIs de acordo com a equagao 6.
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AxAy v | B . . . . .
NPS(un,vk) = V256256 Zm:1 Z Z (I (xi, ji)— S(xi, yj) exp(—2 tid(unxi + vkyj) |  (6)

=1 j=l1

Onde 4x e Ay sdo o espacamento dos pixels em ambas as dire¢des horizontal e vertical; M é

o numero de ROIs; I(xi,yi) representa a linearizacao do sinal; S(xi,pj) € o ajuste polinomial.

Para normalizar a NPS (dada em unidades de valores digitais ao quadrado multiplicado
por mm?), divide-se a mesma pelo quadrado da média dos valores de pixels usados para
analise (em unidades de valores digitais). A relagdo final refere-se a NPS normalizada

(NNPS), e tem unidade de mm? como podemos analisar pela equacao 7.

NPS(un,vk)
(S)°

Onde NNPS (un,vk) é o normalizado espectro de poténcia de ruido; NPS (un,vk)é o

NNPS(un,vk) = (7

espectro de poténcia de ruido obtido da Equagdo 6 e S ¢ a amplitude do sinal ao
quadrado.

3.3.5 DQE efetiva

A DQE efetiva (eDQE) foi medida conforme a metodologia proposta por (Samei et al.,
2009), para estimar a performance do sistema em um contexto clinico mais relevante e poder
comparar as diferentes técnicas-teste. A eDQE ¢ medida com as grandezas MTF e NPPS
cujas metodologias foram exemplificadas nas se¢des anterior e também com a presenga de
magnifica¢do dos fantomas homogéneos, borramento do ponto focal, radiagdao espalhada e a

grade anti-espalhamento. A eDQE pode ser determinada a partir da equagao 8:

MTF(f )2.(1-SF)?
NNPS(f").TF.E.q

eDQE(f') = (8)

Onde MTF (f) ¢ a funcao transferéncia de modulacao dependente da frequéncia espacial; SF
¢ a fracdo de espalhamento (do inglés, scatter fraction) provocada pela presenca dos
fantomas homogéneos; NNPS(f) ¢ o espectro de poténcia de ruido normalizado dependente
da frequéncia espacial; q € o numero total de fotons de raio X incidentes por unidade de
area. O termo q pode ser estimada a partir de uma medi¢do da exposicao real na entrada do
detector, ou estimado com uma boa precisdo se a CSR for medida para uma condicdo

particular de teste (Beutel and Kundel, 2000); TF ¢ o fator de transmissdo (do inglés,

30



transmission fraction) medido antes e depois dos fantomas; ¢ E ¢ a exposicdo medida com

uma camara de ionizagdo de 6 cm?® no plano do detector, dentro do bucky.

3.3.5.1 Fracio de espalhamento

A fragdo de espalhamento (SF, do inglés, scatter fraction) provocada pelos fantomas
homogéneos foi medida utilizando-se uma técnica denominada beam-stop (Floyd, 1991).
Para cada técnica-teste foram geradas imagens com um conjunto de 8 cilindros de chumbo,
cada um com 3 mm de diametro ¢ 6 mm de altura, posicionados na por¢ao central dos
fantomas, espagados 2.5 cm um do outro. S3o medidos os valores médios dos pixels com
ROIs de 10 x 10 pixels embaixo de cada cilindro e em uma regido adjacente a cada um. A
fracdo de espalhamento ¢ calculada como a média da fragdo entre o sinal das ROIs

atenuadas (sob os cilindros) e das suas respectivas regides adjacentes.

3.3.5.2 Fracao de transmissao

A fracao de transmissao (TF, do inglés, transmission fraction) € calculada relacionando-
se valores de exposicao do feixe direto com e sem a presenca dos fantomas homogéneos.
Primeiro, posiciona-se o fantomas a 1/3 da DFD utilizada e a camara de ionizagdo de 6 cm?
(Radcal Corp., Monrovia, CA) é colocada 5 cm apds os fantomas para aquisi¢ao da primeira
leitura de exposicdo. Na sequéncia o fantoma ¢ removido e ¢ feita uma segunda leitura de
exposicao. Dividindo-se o primeiro valor de exposi¢do pelo segundo temos a fracdo de
transmissdo. Este procedimento foi repetido para todas as técnicas-teste de cranio e de

torax.

3.3.6 Contraste detalhe (dispositivo CDRAD 2.0)

As imagens de contraste detalhe foram avaliados utilizando-se o software CDRAD
Analyser (versao 12.1.12, ArtinisMedical Systems B.V.), fornecido pelo fabricante do
fantoma fisico CDRAD 2.0 para avaliacdo automdtica do contraste-detalhe. (R. G. L.
Decoster, 2013). O software realiza a avaliacao da qualidade da imagem, onde o resultado ¢
apresentado como um parametro denominado Figura de Qualidade de Imagem Invertida

(IQFinv) (do inglés, Image Quality Figure Inverse). O IQFinv ¢ obtido através da relacao
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entre a quantidade de regides corretamente identificadas no fantoma fisico e seus respectivos

diametros, conforme a equagdo 9.

100
IOF,, = —5—— ®
® Ci.Di,
i=1
Onde Diy € menor didmetro que € corretamente observado na estrutura do CDRAd e Ci
denota o valor na coluna do contraste corretamente observado. Estes critérios sdao melhor

compreendidos observando-se novamente a Figura 2.

3.7 Técnicas Otimizadas (Gold Standard)

Em trabalhos prévios foram determinadas imagens otimas de térax e cranio para o
homem adulto e padrdo obtidas utilizando o fantoma antropomorfico (Alderson Rando
Phantom) (Velo, 2012). A qualidade da imagem neste fantoma foi determinada por dois
especialistas da area de radiologia com mais de 10 anos de experiéncia adotando um score
que variava de -2 a +2, incluindo o zero. Este score ¢ relacionado com a correta observacao
de estruturas anatdmicas que podem ser vistas no fantoma antropomorfico. Os critérios para
analise das estruturas anatomicas foram adaptados do critério de qualidade Europeu (CEC,
1996). Esse procedimento gerou imagens Otimas de cranio e térax para um diagndstico
médico seguro (Velo, 2012).

Posteriormente, parametros fisicos como a eDQE e /QFinv foram associadas as imagens
Otimas para o paciente adulto e padrao, proporcionando uma faixa de confianga de valores
da média da eDQE e do /QFinv para ambas as técnicas.

No apéndice A, as Figuras Al e A2 mostram os valores de eDQE média entre as
frequéncias espaciais de 0,5 a 2,0 mm™ versus o kVp para cranio e térax de pacientes
adultos e a A3 mostra o grafico de /QFinv para as técnicas de cranio e torax de pacientes
adultos. Os dados apresentados nas Figuras A1, A2 e A3 serviram para delimita¢cdo da faixa
de confianga destes parametros fisicos.

No apéndice B, a Tabela B1 apresenta o comportamento da energia efetiva interagindo
com o sistema detector para o paciente adulto e para o pediatrico avaliado neste estudo. Esta
energia efetiva foi encontrada medindo-se a camada semi-redutora de cada técnica-teste sob

os fantomas homogéneos.
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Nessa atual pesquisa propomos a determinagao desses parametros dentro do intervalo
de confianca pré estabelecido (Velo, 2012), de modo a otimizar imagens para os exames em
estudo na faixa etaria avaliada. Esse procedimento contribui para a determinacao de técnicas
Gold Standard (GS) para um diagndstico médico seguro cranio e torax para pacientes
pediatricos na faixa etaria de 1 a 5 anos, de acordo com o principio ALARA (do inglés, As

Low As Reasonably Achievable).

4. Resultados e Discussao

4.1 Quantificacio de tecidos biologicos

As Figura 11 e 12 ilustram histogramas de um exame de cranio e torax respectivamente.
As curvas de distribuicdo para a classificacao de tecidos bioldgicos foram obtidas a partir do
ajuste de Gaussianas. A curva em cor preta representa o tecido pulmonar, em vermelho o
tecido adiposo, em verde o tecido mole e em azul o tecido dsseo. A frequéncia relativa ¢é

apresentada em escala logaritmica no eixo y e os valores de ajuste de Gaussianas a direita.
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Figura 11 - Histograma do exame de cranio representando a distribuicdo de pixels em numeros de TC e
as curvas de distribuicdo determinadas a partir do ajuste de Gaussianas para cada tipo de tecido.
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Figura 12 — Histograma do exame de torax representando a distribuicdo de pixels em numeros de TC e as
curvas de distribui¢do determinadas a partir do ajuste de Gaussianas para cada tipo de tecido.

Observa-se nas Figura 11 e 12 regides especificas com um nimero maior de pixels que
podem ser associadas a tecidos biologicos. O histograma de cranio, Figura 11, ¢ semelhante
ao histograma de torax, com a exce¢do de ndo possuir tecido pulmonar. No cranio, temos
diferentes tecidos como a substidncia cinzenta, a substidncia branca e o liquido
cefalorraquidiano. Todos estes tecidos possuem numeros de CT muito proximos, em
pacientes de 1 a 5 anos, conforme demonstrado por (Boris et al., 1987). Portanto,
utilizaremos a denominagdo de tecido mole para descrever todos os tecidos do cérebro que
tem numero de CT proximos de 0 (zero). Ao analisarmos o histograma notamos o pico
proximo ao numero de CT de origem bem pronunciado e estreito que corresponde ao tecido
mole, e outro pico bem mais largo e de pouca amplitude com nimero de CT médio proximo

de 600 que corresponde ao tecido dsseo.

No histograma do exame de torax existem dois picos mais pronunciados e estreitos
proximos do numero CT de origem (zero). Esses picos da esquerda para a direita
correspondem aos tecidos adiposo e mole, respectivamente. Existe outro pico mais largo
cujo numero de CT médio encontra-se proximo de -700 que corresponde ao tecido
pulmonar. E finalmente, o tecido dsseo pode ser visto como um pico bem mais largo e de
pouca amplitude cujo nimero CT médio ¢ de 400. Na Figura 12 sdo representadas também
as curvas de distribuicdo (cores preta, vermelha, verde e azul) que foram obtidas pelos
ajustes de gaussianas de cada tecido biologico, sendo respectivamente a do tecido pulmonar,
adiposo, mole e dsseo. Essas curvas de distribuicao sdo obtidas dividindo-se cada ajuste de

gaussianas pela soma de todas as gaussianas, por isso, possuem valor méximo igual a 1,
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conforme Equagdo 1. A area sob cada uma destas curvas determina a quantidade de pixels
associada a um determinado tecido bioldgico. E seguindo-se as equagdes 1 a 3 determina-se

a espessura dos tecidos bioldgicos.

4.2 Construcao dos fantomas homogéneos

ApoOs a analise dos histogramas de todos os exames de cranio e torax, a quantidade
média de cada tecido bioldgico foi convertida em espessura de materiais simuladores como
lucite e aluminio (Jennings, 1988). As incertezas relativas da quantificagdo dos tecidos
bioldgicos para a faixa etaria de 1 a 5 anos de idade (19,4 % para o tecido pulmonar, 3,8% e
13,0% para o tecido mole e 9,5% e 20% para o tecido 0sseo) sdao menores do que as
encontradas em estudos prévios para 0 e 1 anos de idade (31% para o tecido pulmonar, 13,8
% para o tecido mole e 20,0% para o tecido 6sseo) (Pina et al., 2012; Souza et al., 2010).
Isso mostra que dentro de 1 e 5 anos de idade as variagdes de DAP e tecidos biologicos tem
um valor menor do que para 0 e 1 ano (Pina et al., 2012), ou seja um unico fantoma
homogéneo pode representar fielmente todos os grupos de DAP apresentados nas Tabela 1 e

2 para cada estrutura anatémica. A comparagdo destas incertezas relativas podem ser vistas

no Apéndice C (Pina et al., 2012; Souza et al., 2010).

As Tabela 3 e 4 apresentam os resultados das quantificagdes dos exames de cranio e
torax e a equivaléncia dos tecidos bioldgicos em materiais simuladores. Estes valores foram
utilizados para a constru¢do do FEP para cranio e torax pediatrico. Nas Tabela 3 e 4 sdo
apresentados o didmetro antero-posterior médio (DAP) com seu respectivo desvio padrao,
espessura média dos tecidos bioldgicos (Ti), espessura dos materiais simuladores (TS) e a
incerteza relativa (IR) que ¢ definida como o desvio padrdo das espessuras encontradas
dividido pelas suas respectivas médias para exames de cranio e torax respectivamente.

Tabela 3 - Quantificagdo de tecidos bioldgicos para constru¢do do fantoma homogéneo de cranio. Sdo

vistos 0 DAP médio com seu desvio padrio, o tipo e a espessura dos tecidos biologicos (T1i), o tipo e a
espessura dos materiais simuladores (TS), e as incertezas relativas do processo de quantificacio

Material Incerteza
DAP Tecido Ti (mm) Simulador TS (mm) Relatlova (IR)
(%)
Mol 5 Lucit 119.8 3.8
144.14 + 8.41 L oe o7 uette ?
Osseo 15.1 Aluminio 2.7 9.5

Tabela 4 — Quantificacdo de tecidos bioldgicos para construcao do fantoma homogéneo de toérax. Sado
vistos 0 DAP médio com seu desvio padrao, o tipo e a espessura dos tecidos bioldgicos (Ti), o tipo e a
espessura dos materiais simuladores (TS), e as incertezas relativas do processo de quantificacdo
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Incerteza

. . Material .
DAP Tecido Ti (mm) Simulador TS (mm) Rela’[(t;:; (IR)
()
Pulmonar 28.6 Ar 28.6 19.4
123.54 £7.74 Mole 57.2 Lucite 73.0 13.0
Osseo 10.2 Aluminio 2.3 20.0

As Tabela 3 e 4 foram utilizadas para determina¢do das espessuras de materiais
simuladores (lucite e aluminio) para constru¢ao dos fantomas homogéneos. Os valores de
incerteza relativa ocorrem devido a variagdes dentro da amostra. As principais contribuigdes
nos valores de incerteza sdo: variabilidade no tamanho das estruturas anatomicas, etnia
dentro da populagdo amostrada, condi¢des nutricionais de cada paciente e fatores genéticos

para a faixa etaria em estudo (Pina et al., 2012; White, 1978; Woodard and White, 1986).

O fantoma homogéneo de torax foi apresentado nas Figura 5 (a) e (b) e o de cranio na
Figura 5 (c) e (d). Todas as placas possuem areas de 15.0 x 15.0 cm? Esta area foi
determinada para simular o didmetro latero-lateral médio de pacientes pediatricos nesta faixa

etaria de pacientes de 1 a 5 anos de idade.

4.3 Calibracao do feixe de raios X e Obtencao de parametros fisicos

As Tabela 5 e 6 apresentam as técnicas-teste de cranio e torax respectivamente. Estas
tabelas mostram os valores de kVp, mAs, IgM (indicador de exposi¢do no sistema Agfa) e
valores de dose na entrada da pele (DEP) com seus desvios-padrdes. As medidas de DEP

foram repetidas trés vezes para cada técnica-teste.

Tabela 5 - Selecao das técnicas teste no fantoma de cranio com os valores de kVp, mAs, IgM e a dose na

entrada da pele com seu desvio-padrdo.

kVp mAS IgM DEP (nGy)
50 25,0 1,94 661,7+1,8
55 14,0 1,94 638,71+1,4
60 11,0 1,98 576,927
66 8,0 1,99 404,8+2,6
70 5,0 1,93 339,4+1,0
75 3,6 1,93 315,127
79 2,8 1,97 276,5+2,1
85 2,2 1,94 274,1£2.8
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Tabela 6 — Selecdo das técnicas teste no fantoma de térax com os valores de kVp, mAs, 1gM e a dose na

entrada da pele com seu desvio-padréo.

kVp mAS IgM DEP (nGy)
50 25,0 1,94 217,1£2,6
56 16,0 1,99 177,0+1,4
60 10,0 1,97 137,7£1,9
66 7,1 1,99 120,9+1,6
70 5,0 1,94 97,4+2,2
75 4,0 1,96 88,2+1,2
81 3,2 1,99 83,6+2,0
85 2,5 1,96 74,1£2,7
90 2,0 1,95 66,4+2,3

4.4 Parametros fisicos de qualidade de imagem (DQE, eDQE e CDRAD)

Os parametros fisicos MTF, NNPS e DQE do sistema Agfa CR85-X estdo ilustrados na
Figura 14Figura 13 e Figura 15. As medigdes estdo de acordo com a norma IEC 62220-1
(2003). A MTF ¢ uma grandeza relativa e portanto apresenta valores que vao de zero a um,
A NNPS tem unidades de mm? e a DQE ¢ medida em porcentagem. Estas trés grandezas

fisicas sdo medidas em funcdo da frequéncia espacial (mm™') que aparece no eixo x dos

graficos a seguir.

Figura 13 - MTF versus a frequéncia espacial para o sistema Agfa CR85-X.
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Figura 14 - NNPS versus a frequéncia espacial para o sistema Agfa CR85-X.

Figura 15 - DQE versus a frequéncia espacial para o sistema Agfa CR85-X.

Os valores numéricos das curvas de MTF , NNPS e DQE s3o semelhantes aos

encontrados por (Sund et al., 2004) para caracterizagdo de um sistema CR.

Na sequéncia s3o apresentados os resultados da DQE efetiva (eDQE) conforme
metodologia proposta por (Samei et al., 2009) para comparagdo das diferentes técnicas-teste

obtidas para os fantomas de cranio e térax.

As Figura 16 (a) e (b) apresentam os resultados dos parametros fisicos MTF, obtido a
partir da imagem “tudo ou nada” e NNPS, obtido a partir da imagem teste, ambos em
fun¢do das suas frequéncias espaciais para o fantoma de cranio. A MTF e NNPS

apresentadas a seguir diferem das apresentadas nas Figura 14 e 16 pois foram medidas em
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uma geometria semelhante a aquisicdo de imagens clinicas (Samei et al., 2009), portanto

diferentes da geometria proposta pela norma IEC (2003).
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Figura 16 a) - MTF em fun¢do da frequéncia espacial para as técnicas testes de cranio. b) NNPS em
funcdo da frequéncia espacial para as técnicas testes de cranio.

A Figura 17 apresenta as curvas da eDQE em fun¢do das suas frequéncias espaciais
obtidos a partir de dados da MTF e NNPS e dos outros parametros fisicos como descrito na

equagao 8.
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Figura 17 - DQE em func¢@o da frequéncia espacial para as técnicas-teste de cranio.

A Figura 18 apresenta a média da eDQE entre as frequéncias de 0.5 a 2.0 mm™ versus o
kVp para cada técnica-teste. A eDQE média compreendida nesta frequéncia foi utilizada
para melhor distinguir os resultados obtidos para cada técnica-teste. A Figura 18 traz
também o intervalo de confianca, determinado previamente para técnicas Otimas de torax de
um paciente adulto e padrao (Velo, 2012). O limite superior deste intervalo de confianca
baseou-se no valor médio da eDQe (f) mais alta e o limite inferior no valor médio da eDQe
(f) da técnica otimizada. Portanto, neste intervalo compreende-se valores de eDQe
associadas a um diagndstico médico seguro com os menores valores possiveis de dose no

paciente (Velo, 2012).
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Figura 18 — Valores de eDQE média compreendidos entre a frequéncia espacial de 0,5 a 2,0 mm™ em
fungdo da kVp das técnicas-teste de cranio.

Pode-se observar que para a faixa de técnicas-teste de cranio avaliadas, as seguintes
técnicas (50 kVp, 25 mAs); (55 kVp, 14 mAs); (60 kVp, 11mAs); (66kVp, 8mAs) e (70
kVp, 5 mAs) apresentaram valores de eDQE média contidos dentro do intervalo de
confianga. Isso implica que todas estas técnicas-teste podem ser consideradas técnicas
otimas pediatricas pois apresentam a mesma qualidade de imagem que as técnicas Otimas

obtidas no processo de otimizagdo do paciente adulto.

A Figura 19 apresenta o contrate detalhe (/QFinv), obtidos a partir da imagem
contraste detalhe, versus o kVp associado a cada técnica-teste de cranio. Na Figura 19 sao
vistos também o intervalo de confianga, determinado previamente para técnicas otimas de
cranio de um paciente adulto e padrao (Velo, 2012). Esse intervalo ¢ representado pelas

linhas tracejadas ao longo do eixo Xx.
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Figura 19 - /QF inv em fungéo do kVp para as técnicas teste de cranio com as faixas de confianca obtidas
para o paciente adulto padréo.

Como observado na Figura 19 todas as técnicas-teste de crinio apresentaram valores de
IQFinv dentro da faixa de confianga para este parametro fisico. Isto indica que todas as
técnicas-teste possuem a capacidade de reproduzir estruturas de baixo contraste em exames

radiograficos de pacientes pediatricos.

Para escolha da técnica Gold Standard de cranio, primeiro escolhe-se as técnicas-teste
consideradas técnicas 6timas contidas em ambos os intervalos de confianca, tanto da eDQe
média como do IQFin. E em seguida dentre estas técnicas, aquela que fornega o menor valor
de dose na entrada da pele (DEP). Portanto, dentre as técnicas 6timas pediatricas a técnica
Gold Standard para exame de cranio pediatrico para a faixa etaria de 1 a 5 anos ¢ a de 70
kVp e 5,0 mAs conforme apresentada na Tabela 7. Dessa forma, segundo o principio
ALARA, a técnica Gold Standard esta associada aos menores niveis de dose na entrada da

pele, sem contudo comprometer a qualidade da imagem para um diagndstico médico seguro.

Tabela 7- Selecdo da técnica Gold Standard para cranio.

Exame Cranio
Técnica Gold Standard
(kVp;mAs) (7055,0)
1gM 1,93
DEP (uGy) 339+1,0
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As Figura 20 (a) e (b) apresentam os resultados dos parametros fisicos MTF, obtido a
partir da imagem “tudo ou nada”, e NNPS, obtido a partir da imagem teste, ambos em

funcdo das suas frequéncias espaciais para o fantoma de torax.
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Figura 20 - a) MTF em funcédo da frequéncia espacial para as técnicas testes de torax. b) NNPS em
fungdo da frequéncia espacial para as técnicas testes de torax.

A Figura 21 apresenta as curvas da eDQE em fun¢do das suas frequéncias espaciais
obtidos a partir de dados das MTF e NNPS e dos outros parametros fisicos como descrito na

equacao 8.
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Figura 21 - DQE em func¢éo da frequéncia espacial para as técnicas-teste de torax.

A Figura 22 apresenta a eDQE média entre as frequéncias espaciais de 0,5 a 2,0 mm!

versus o kVp para cada técnica-teste de torax. Essa figura traz o intervalo de confianca,
determinado previamente para técnicas Otimas de térax de um paciente adulto e padrio

(Velo, 2012). Esse intervalo € representado pelas linhas tracejadas ao longo do eixo x.

Figura 22 — Valores de eDQE média compreendidos entre a frequéncia espacial de 0,5 a 2,0 mm™' em
funcdo da kVp das técnicas-teste de torax.

Da mesma maneira que no cranio, pode-se observar que para a faixa de 50 a 90 kVp, as
seguintes técnicas de térax (50 kVp, 25 mAs); (55 kVp, 16 mAs); (60 kVp, 10 mAs);
(66kVp, 7.1 mAs), (70 kVp, 5 mAs), (75 kVp, 4 mAs) e (81 kVp, 3.2 mAs) apresentaram
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valores de eDQE média contidos dentro do intervalo de confianca. Estas técnicas-teste

podem ser consideradas técnicas 6timas pediatricas.

A Figura 23 apresenta o contrate detalhe (/QFinv), obtidos a partir da imagem
contraste detalhe, versus o kVp associado a cada técnica-teste. Essa figura traz o intervalo
de confianga, determinado previamente para técnicas 6timas de torax de um paciente adulto

e padrao (Velo, 2012). Esse intervalo ¢ representado pelas linhas tracejadas ao longo do eixo

X.
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Figura 23 - IQF inv em fungdo do kVp para as técnicas teste de torax com as faixas de confianca obtidas
para o paciente adulto padrio.

Em relagdo a /QFinv todas as técnicas teste estdo contidos dentro do intervalo de
confianga. Isso implica que segundo o principio ALARA, dentre as técnicas oOtimas
pediatricas a técnica Gold Standard associada aos menores niveis de dose na entrada da
pele, sem contudo comprometer a qualidade da imagem para um diagndstico médico seguro

¢ a técnica de 81 kVp e 3,2 mAs, apresentada na Tabela 8.

Tabela 8- Selecdo da técnica Gold Standard para torax.

Exame Torax
Técnica Gold Standard
(kVp;mAs) (81;3,2)
IgM 1,99
Dose (uGy) 83,6+2,0

As técnicas Gold Standard de cranio e térax obtidas neste trabalho podem ser
implementadas em outros equipamentos de raios X desde que se utilize o mesmo leitor CR e
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o mesmo tipo de placa de imagem. Esta equivaléncia pode ser feita relacionando-se a CSR e
o rendimento do tubo dos dois equipamentos. No apéndice D, a Equacdo D1 mostra a
equacdo de equivaléncia de mAs, e na Tabela D1, os pardmetros CSR e rendimento do tubo
de raio X do equipamento utilizado neste atual trabalho para assim fazer-se a equivaléncia
do kVp. Esta metodologia de equivaléncia pode ser melhor compreendida em (Pina et al.,

2004b).

Um indicativo interessante dos resultados da eDQE ¢ a sua magnitude relativa, os
valores maximos estdo entre 3% e 6%, muito distantes do ideal 100%. Esses resultados
demonstram que fatores como: o espalhamento da radiag¢do pelos fantomas, a magnificacao
das estruturas, o borramento do ponto focal e a grade anti-espalhamento podem degradar
muito a razdo sinal-ruido e por consequéncia a eficiéncia de detec¢do. Porém, a eDQe
mostra-se um excelente pardmetro fisico para comparagao de técnicas radiograficas obtidas

no mesmo sistema detector.

Os resultados de otimizagdo trouxeram duas técnicas teste Gold Standard de cranio e
torax que poderdo ser utilizadas para pacientes pediatricos no sistema de radiografia
computadorizada Agfa. Sabe-se que diferentes sistemas de radiografia computadorizada
respondem de maneira diferente a exposi¢cdo de radiagcdo, conforme demonstrado no Report
AAPM No. 93 (2006) (Group, 2006). Ha necessidade de novos estudos para a

implementagdo desse processo de otimizagdo em sistemas CR de outros fabricantes.

De maneira similar, a utilizacdo de diferentes equipamentos de raios X também poderdo
acarretar em diferentes camadas semi-redutoras (CSR) e rendimentos no tubo, o que altera o
espectro de raios X gerado e por consequéncia o espectro de radiagdo que atinge o detector.
Logo, torna-se necessaria a equivaléncia dos equipamentos geradores de raios X antes da
implementacdo destas técnicas otimizadas em outros equipamentos. Pina et al. (2009)
abordou os parametros e a metodologia necessaria para implementar uma técnica otimizada
em um sistema radiografico diferente (Pina et al., 2009) com base na CSR e no rendimento

do tubo de ambos os sistemas.
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5. Conclusao

A construciao dos fantomas homogéneos pediatricos de cranio e térax ¢ uma das
originalidades desta pesquisa, contribuindo para a calibragcdo do feixe de raios x
com qualquer sistema detector (Pina et al., 2009). Os resultados mostram a
exequibilidade dessa ferramenta para o processo de otimizagdo de imagens.
Procedimentos de qualidade de imagem sao baseados em fantomas homogéneos
(para calibragdo do feixe) e antropomorficos (para determinacdo da melhor
imagem). Entretanto, ndo héa disponibilidade de fantomas antropomorficos
pediatricos com variagcdo anatdomica para a faixa etaria em estudo. Dessa forma, a
equivaléncia de parametros fisicos entre pacientes adultos e pediatricos € o outro
mérito desta pesquisa.

As técnicas Gold Standard, estao de acordo com o principio ALARA, mostrando
que as doses devem ser tao baixas quanto razoavelmente exequiveis, sem contudo
comprometer a qualidade da imagem radiografica. Garante-se assim um
diagndstico médico seguro de exames de cranio e toérax para pacientes pediatricos

entre 1 e 5 anos de vida.
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Apéndice A
Nas Figura Al e A2 estdo os resultados da eDQE média entre as frequéncias de 0,5 a

2,0 mm™! determinadas para as técnicas 6timas do paciente adulto e padrdo de cranio e torax

respectivamente (Velo, 2012).

Figura A1 - Resultados da eDQE media na frequéncia de 0.5- 2.0 mm 'para técnica de crinio. Os pontos
em azul correspondem a mais alta eDQE média e a eDQE média da técnica otimizada.

Figura A2 - Resultados da eDQE media na frequéncia de 0.5- 2.0 mm 'para técnica de torax. Os pontos
em azul correspondem a mais alta eDQE média e a eDQE média da técnica otimizada.

Na Figura A3 estdo os resultados da IQFi.y determinadas para as técnicas Otimas do

paciente adulto e padrao de cranio e torax (Velo, 2012).
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Figura A3 — Valores de IQFi,, versus o kVp para as técnicas 6timas de cranio e térax para pacientes
adultos. Os pontos em verde correspondem aos maiores e menores valores de IQF;,, para cada regido
anatomica.

Os valores médios de eDQE compreendidos entre a frequéncia espacial de 0,5 e 2,0
mm- 1 nas Figuras Al e A2 foram utilizados para determinacdo da faixa de confianga nas
Figura 18 e 23. Para isso utilizou-se o valor médio da mais alta eDQE e do valor de eDQE
para a técnica 6tima do paciente adulto obtido no estudo (Velo, 2012). Os valores de IQFinv
encontrados na Figura A3 foram utilizados para determinagdo da faixa de confianga nas

Figura 19 e 23.
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Apéndice B

Na Tabela B1 estdo os valores de energia efetiva medidos para as técnicas de adulto e
pediatricas (Velo, 2012). Os valores de camada semi-redutora para cada kVp foram medidos

sob os fantomas homogéneos e relacionados com a energia efetiva do feixe (Bushberg,

2001).

Tabela B1- Valores de energia efetiva relacionados com o kVp. Estes valores foram medidos ap6s os
fantomas homogéneos adultos e pediatricos para exames de cranio e torax.

Cranio Térax
kVp Adulto Pediatrico Adulto Pediatrico
Energia Efetiva (keV)
40 30.87 28.78 28.89 28.47
50 40.31 38.1 36.02 33.73
60 43.96 40.96 40.42 39.25
70 48.21 44.19 43.73 40.13
80 53.18 49.13 48.51 41.85
90 55.01 51.01 51.31 47.37
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Apéndice C

Na Tabela C1 estdo os valores de incerteza relativa referente ao processo de
quantificagdo de tecidos bioldgicos. Os valores de IR do atual trabalho sdo comparados com
os valores de trabalhos anteriores (Pina et al., 2012; Souza et al., 2010).

Tabela C1- Valores de incerteza relativa (IR) dos processos de quantificagdo de tecidos bioldgicos. Os

valores de IR do atual trabalho sdo comparados com os valores de trabalhos anteriores (Pina et al., 2012; Souza
etal., 2010).

Tecido Cranio! Térax! Torax?
(1 a 5 anos) (1 a5anos) (0al anos)
Pulmonar - 19.4 31.0
Mole 3.8 13.0 13.8
Osseo 9 20.0 20.0

1 — Atual trabalho.
2 — Trabalhos anteriores de (Pina et al., 2012; Souza et al., 2010)

Esta compara¢do de incertezas relativas apresentada na Tabela C1 permitem a
constru¢do de um unico fantoma homogéneo para cada estrutura anatémica para a faixa

etaria de 1 a 5 anos, assim como foi feito para a faixa etaria de 0 a 1 anos no (Pina et al.,
2012).
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Apéndice D

A equacao D1 mostra a equivaléncia de técnicas de mAs, em diferentes equipamentos

de raios X para implementagdo da técnica Gold Standard.

mAs1.R1.BF1=mAs2.R2.BF2 (D1)

Onde mAs; € o produto corrente-tempo. R; o rendimento do tubo; e BF; o fator de bucky
(do inglés, bucky fator); i=1 e 2 corresponde ao equipamento original ¢ ao que recebe a
técnica respectivamente. A Tabela D1 mostra os parametros necessarios para a equivaléncia
do kVp entre dois equipamentos de raios X diferentes (Pina et al., 2004a).

Tabela D1- Valores de kVp, CSR e Rendimento (R, em mGy/mA a 1 metro) do Equipamento Siemens
de alta frequéncia utilizado neste trabalho.

kVp CSR R (mGy/mA a 1m)
40 1.9 1.65
50 2.1 1.88
60 23 3.15
70 2.6 4.06
80 2.8 5.86
90 3.1 7.61

A equacao DI e a tabela D1 trazem os valores necessarios para que seja feita a
equivaléncia de técnicas radiograficas em dois equipamentos de raios X diferentes conforme

metodologia apresentada por (Pina et al., 2004a).
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