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RESUMO

A tomografia computadorizada desde sua descoberta € uma modalidade de
diagndéstico muito utilizada. Entretanto, esta modalidade entrega doses relativamente
altas a seus pacientes e com o rapido avango tecnoldgico, houve a necessidade de
otimizar as doses utilizadas e assegurar a qualidade das imagens por meio de um
programa de garantia de qualidade. Este trabalho prop6s intercomparar os indices
de Dose em Tomografia Computadorizada (CTDly) e dose efetiva com componentes
de qualidade da imagem, a Razdo Contraste-Ruido (RCR) e a Razédo Sinal-Ruido
(RSR), e um fator de qualidade (Q) deduzido pelo modelo de Rose para dois grupos
de equipamentos de tomografia computadorizada. O primeiro grupo era composto
por equipamentos que apresentavam 10 e 16 fileiras de detetores e o segundo
grupo que apresentavam entre 40 e 320 fileiras de detetores, para os protocolos de
cranio e abdémen. Também, realizou-se uma comparacdo entre diferentes
parametros selecionaveis nos protocolos do tomdgrafo computadorizado Philips
Brilliance 16. Os resultados do grupo 1 para CTDly, dose efetiva, RSR e RCR
mostraram variagoes de 28 %, 33 %, 37 % e 32 %, respectivamente para o protocolo
de cranio, e 21 %, 27 %, 43 % e 37 %, respectivamente para o protocolo de
abddémen. Os resultados do grupo 2 para CTDIlw, dose efetiva, RSR e RCR
mostraram variagdes de 15 %, 26 %, 36 % e 34 %, respectivamente para o protocolo
de crénio e 8 %, 13 %, 50 % e 60 %, respectivamente para o protocolo de abdémen.
Ja a comparacdo entre os dois grupos, mostrou que apesar de possuirem
configuragbes tao diferentes, podem ser obtidos niveis semelhantes de doses
entregues aos pacientes, considerando-se as incertezas associadas a esta medicao.
Os resultados da comparacao entre diferentes parametros selecionaveis no
tomografo computadorizado Philips estédo dentro do esperado.

Palavras-chave: dose efetiva, qualidade da imagem, radiodiagnéstico, tomografia
computadorizada.



ABSTRACT

Since discovery, computed tomography is a widely used diagnostic modality.
However, this modality imparts relatively high doses to the patients and with fast
technological advancement, it is necessary optimize the doses used and ensure the
quality of the images through a quality assurance program. This work intended to
compare Computed Tomography Dose Index (CTDly) and effective dose with
components of image quality: the Contrast-to-Noise Ratio (CNR) and Signal-to-Noise
Ratio (SNR), and a quality factor (Q) deduced by the Rose model for two groups of
computed tomography units. The first group was composed by equipments with 10
up to 16 slices and the second one presented 40 up to 320 slices detectors, for the
protocols of head and abdomen. It was realized a comparison between different
selectable parameters in the protocol of a Philips Brilliance 16, too. The results of the
first group to CTDIw, effective dose, SNR and CNR showed variations of 28%, 33%,
37% and 32% respectively for head protocol, and 21%, 27%, 43% and 37%
respectively for abdomen protocol. The results of the group 2 to CTDlw, effective
dose, SNR and CNR showed variations of 15%, 26%, 36% and 34% respectively for
the head protocol, and 8%, 13%, 50% and 60% respectively for abdomen protocol.
The comparison between both groups demonstrated similar levels of doses
impartation to patients though having so many different configurations, if the
uncertainties associated with this measurement were considered. The results of the
comparison between different parameters in the Philips Brilliance 16 scanner were in
agreement with expected.

Keywords: effective dose, image quality, radiodiagnostic, computered tomography.
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1 — INTRODUCAO

Os raios X, desde sua descoberta em 1895 no final do século retrasado, tém
sido muito utilizados como método de diagndstico em medicina, através da
radiografia e da radioscopia. Com o passar dos anos o radiodiagndéstico passou por
significativos avancos tecnolégicos, produzindo equipamentos de maiores poténcias
e qualidades, resultando em melhor aproveitamento da radiagdo?.

A tomografia computadorizada tornou-se viavel com os avangos tecnoldgicos
dos computadores na década de 1960, mas algumas idéias sdo do inicio do século
XX%, como a do matematico Johann Radon que desenvolveu uma equagéo
matematica, a “transformada de Radon”, que futuramente seria a base matematica
da tomografia computadorizada®®. Em 1956, o fisico Ronald Bracewell utilizou a
“transformada de Fourier” para obter uma solugdo matematica como base para a
reconstrucdo das regides de radiacdo das microondas do sol*. Em 1961, William
Oldendorf construiu manualmente, de argolas de ferro e aluminio, um equipamento
para reconstrucdo de uma secdo transversal’. Em 1963, Kuhl e Edwards, médico e
engenheiro respectivamente, criaram um método de imagem para mostrar a
distribuicao de radionuclideos, mas eram incapazes de realizar rapidamente os
calculos?.

A contribuicdo matematica fundamental para o problema da reconstrugéo foi
feita em 1963 e 1964 por Allan Cormack®. E nesse momento que surge Hounsfield,
que criou o protoétipo da tomografia computadorizada utilizando inicialmente uma
fonte de americio-241, emissora de raios gama. O tempo de aquisicao foi de nove
dias e o computador levou cento e cinquenta minutos para processar uma unica
imagem, a seguir Hounsfield adquiriu um tubo e gerador de raios X, reduzindo o
tempo de aquisi¢cao da imagem para nove horas.

A partir destes acontecimentos, muitos avangos ocorreram rapidamente e em
quase 40 anos de tomografia € uma técnica de diagnédstico que permite a
visualizacdo da anatomia interna humana com alta definicdo (qualidade), mas a um
alto custo, sendo esta a modalidade que necessita de uma maior dose no paciente e
com isso ha a necessidade de uma protecao radiolégica com mais rigor”®.

Com o desenvolvimento tecnolégico aplicado aos tomégrafos, surgiram os
tomografos com 4 fileiras de detetores o que permitiu aquisicdes mais rapidas e com
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espessuras mais finas. O que se percebeu foi 0 aumento da dose nos pacientes, se
comparados aos equipamentos de fileira Gnica’.

Com isso é necessario otimizar a dose no paciente para que este nao receba
uma dose alta sem necessidade. A otimizacdo de dose consiste em obter uma
imagem aceitavel para um diagnostico preciso. Para verificar a qualidade da
imagem, existem indices de qualidade que devem ser analisados, como a razéo
contraste-ruido e a razao sinal-ruido’.

Neste trabalho foi estabelecida uma relacdo entre a dose recebida pelo
paciente, a razdo sinal-ruido e a razdo contraste-ruido, em equipamentos de
tomografia computadorizada de multiplas fileiras de detetores. Para isso foram
realizados testes de controle de qualidade em equipamentos de tomografia
computadorizada no Hospital Israelita Albert Einstein, Instituto de Radiologia da
Faculdade de Medicina da USP, Hospital Universitario da USP e Instituto do Cancer
de Sao Paulo "Octavio Frias de Oliveira".
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2 - OBJETIVOS

Os objetivos deste trabalho s&o: a comparacéo entre dose, razdo sinal-ruido,
razao contraste-ruido e um fator de qualidade (Q) para varios protocolos de exames
de tomografia computadorizada de mudltiplas fileiras de detetores realizados nos
anos de 2008 a 2010 em hospitais conveniados ao Instituto de Eletrotécnica e
Energia (IEE), a comparagdo dos parametros: pitch, filtros matematicos,
enhancement, espessura de corte e colimagdo no tomografo computadorizado
Philips Brilliance 16, e estabelecer um padrao médio da extensao de varredura para
os protocolos de cranio, coluna lombar e abdémen através de uma pesquisa com 0s
técnicos de dois hospitais de Sdo Paulo.

Assim, o trabalho estuda as doses em pacientes submetidos a exames de

tomografia computadorizada e analisa a qualidade da imagem gerada.
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3 — FUNDAMENTOS FiSICOS

3. 1 - Producao de raios X

A produgéao de raios X consiste na conversdo da energia cinética do elétron
em radiagédo eletromagnética. A Figura 1 ilustra de maneira simplificada o tubo de
raios X e seus principais componentes. Para a produgcdo de raios X € necessario
aplicar uma alta tensao entre dois eletrodos no vacuo (o catodo que € carregado
negativamente e é a fonte de elétrons, e 0 &nodo que é carregado positivamente e é

o alvo dos elétrons), para acelerar os elétrons, que adiquirem energia cinética®.

Elétrons

Alvo de Tungsténio

Envéhicro com vacuo

Filamento de tungsténio aquecido

Cétodo

- -

Tenslc

Fonte de alta
Tensio

Figura 1: llustragdo dos componentes minimos para a producéo de raios X®.

No impacto com o alvo, a energia cinética dos elétrons & convertida em outras
formas de energia, em sua grande maioria em calor. O calor intenso € um dos
grandes limitadores do numero de foétons de raios X que podem ser produzidos em
um certo tempo sem danificar o alvo, com isso ha a necessidade de alguns anodos
serem giratorios, para dissipar este calor. Ocasionalmente (em torno de 0,5 % do
tempo), um elétron chega préximo a uma carga positiva do nucleo no alvo e entéo
forcas de Coulomb atraem e desaceleram este elétron, causando uma significante
perda de energia cinética e uma mudanca em sua trajetéria, com isso é produzido
um foton de raios X com energia igual a perda da energia cinética pelo elétron, este
tipo de radiagdo é chamada de bremsstrahlung ®.
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Figura 2: Radiacao bremsstrahlung surge das interacdes de energia dos elétrons com o

nlcleo do atomo do aIv08.

Outro tipo de radiacéo € quando a energia de um elétron incidente no alvo é
maior que a energia de ligacdo de um elétron do atomo do alvo, entdo € possivel
que este elétron retire um elétron do alvo, ionizando-o. Como a camada néao
preenchida fica instavel outro elétron de uma camada com diferente energia de
ligacdo, preenche esta lacuna. De acordo com a transigdo deste elétron para um
estado de menor energia, 0 excesso de energia deste pode ser liberado como foton
de radiacdo caracteristica com um valor igual a diferenga entre as energias de
ligacdo, sendo este valor caracteristico de cada elemento®.

Elétron icideate
repelido

Figura 3: Geragao de raios X caracteristico em um atomo do alvo na seguinte sequéncia: (1)
O elétron incidente interage com a camada K do 4tomo. (2) Um elétron da camada K é removido
deixando uma lacuna nesta camada. (3) Um elétron de outra camada preenche a vaga. (4) Um féton
caracteristico € emitido com uma energia igual a diferenca entre as energias de ligagao das duas

camadas®.
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O espectro gerado por um tubo de raios X, geralmente possui mais de um
pico de radiacdo, o pico da radiacdo caracteristica e a radiacdo bremsstrahlung,

conforme ilustra a Figura 4°.

08t readiacio

bretusstrahhing — radiacio caracteristica

/

20 40 60 80 100 120
Energia (keV)

06

04

02r

Intensidade Relativa

Figura 4: Espectro de raios X, com os picos de bremsstrahlung e caracteristico com tenséao de

100 kVp e filtragao inerente®.
3. 2 - Geracoes dos equipamentos de tomografia computadorizada

A histéria da tomografia é caracterizada pelas caracteristicas das diferentes
geracdes de tomdgrafos®.

O primeiro protoétipo de um tomdgrafo computadorizado (TC) foi instalado em
1971 para estudo do créanio e em 1974 iniciou-se o uso de tomdgrafos de corpo
inteiro®.

Nos tomégrafos de primeira geragdo, o tubo de raios X realizava dois
movimentos, o de translacdo e rotagdo, utilizando um feixe de raios X muito
colimado e apenas um detetor®.

A aquisicao dos dados baseia-se em um movimento linear de translagéo de
todo o conjunto, (tubo de raios X e detetor) e apds este movimento uma rotacéo é
feita para iniciar uma nova projecdo como mostrado na Figura 5. Eram necessarias
180 projecdes para um unico corte, 0 tempo de aquisicao por projecao “pencil bean’

era aproximadamente de 4 minutos®.
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Figura 5: Geometria dos tomégrafos de primeira geracao adaptados3.

Como o tempo de aquisicdo era muito longo, houve a necessidade de diminuir
este tempo, criando entdo os tomdégrafos de segunda geragdo, estes tomografos
usavam o mesmo sistema de translacdo/rotacdo dos tomégrafos de primeira
geracao, mas utilizavam varios detetores, reduzindo o numero de passos da rotacao,
pois o feixe de raios X era em forma de leque com abertura de aproximadamente 10
graus, diminuindo o tempo para aproximadamente 18 segundos por fatia, como

ilustrado na Figura 6°.

1. Translacio

12" Translacio

300 s

Figura 6: Geometria dos tomografos de segunda geracao adaptados3.

Nos tomaografos de terceira geracdo, o movimento de translacao é eliminado.
O numero de detetores aumentou significativamente para mais de 800 detetores e 0
angulo do feixe de raios X foi aumentado, formando um grande arco, suficiente para
abranger toda a extensao do paciente. O conjunto de detetores e do tubo de raios X
giram 360 graus em torno do paciente, como ilustrado na Figura 7°.

A principal limitagcao destes tomografos é o tamanho dos cabos que forgavam
0 grantry a rotacionar no sentido horario e anti-horario ao adquirir cortes adjacentes,
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limitando assim o tempo de corte, que mesmo assim foi reduzido para

aproximadamente 5 segundos?®.

Figura 7: Geometria dos tomografos de terceira geracao adaptadosz.

Nos tomografos de quarta geracao, os detetores ficam estacionarios em volta
de todo o gantry e apenas o tubo de raios X se movimenta, e com o0
desenvolvimento dos anéis de contato o tubo de raios X pode se movimentar em
uma velocidade constante durante sucessivas aquisicdes®.

A projecao é formada pelos dados medidos em cada detetor, em que o feixe
de raios X abrange todo o paciente, como ilustrado na Figura 8, o tempo de corte
desta geracao é inferior a 5 segundo®,

anel de detetores estacionérios

Figura 8: Geometria dos tomégrafos de quarta geracao adaptados3.

Os tomografos de quinta geracao ou tomégrafos de feixe de elétrons foram
utilizados para imagens tomograficas cardiacas. Nesta geracdo, ndo ha movimentos
mecanicos. O feixe de elétrons produzido é rotacionado por focalizacdo magnética®.

Com isso, neste projeto os elétrons sao acelerados e podem ser focalizados
em varios anodos em forma de um arco de cerca de 216 graus. Ele € capaz de
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varreduras com tempo de 50 ms, e pode produzir em uma taxa rapida (fast-frame-

rate), ou seja, filmes da batida do coragéo®.

feiwe de huhinasz de
elétrons curvatura

canhio de bohinasz de
elétrons focagem

LB N
R

hotbas de wacuo mesa alvaos

sistema de aguisigdo de dados

o N

........

¥

Figura 9: Geometria dos tomdgrafos de quinta geragcéao adaptadosS.

Os tomoégrafos helicoidais surgiram aproximadamente no final dos anos 802

A aquisicao de dados é continua, ou seja, enquanto o tubo de raios X gira em
torno do paciente a mesa se desloca com velocidade constante, assim as fatias séo
adquiridas continuamente, como ilustrado na Figura 10. Nesta modalidade as
aceleracdes e desaceleracdes do paciente na aquisicdo dos dados sdo eliminados®.

A imagem pode ser gerada a partir de qualquer segmento do volume, uma
vez que a posicdo em que se encontra a mesa nao esta diretamente relacionada
com a reconstrucdo da imagem. A velocidade da mesa esta relacionada com a dose,
pois esta relacionada com o valor do pitch, em velocidades baixas os valores de

pitch sdo menores e em velocidades altas, os valores de pitch sdo maiores®.

moviterto helicoidal do tubo em relagio ao paciente

ditecdo de movimento
do parciente

Figura 10: Geometria dos tomdgrafos de helicoidais adaptados®.
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Tomégrafos computadorizados com multiplas fileiras de detetores (TCMD)
sao capazes de adquirir multiplos cortes com velocidades de rotacdo mais elevadas.
Os primeiros tomografos considerados com multiplas fileiras de detetores foram
instalados em 1998 por quatro fabricantes (General Elétric (GE), Siemens, Toshiba e
Peter (atualmente ligada a Philips))'.

Os tomografos helicoidais com fileiras de detetores usam multiplos detetores
muito proximos entre si (em forma de matriz) segundo a direcdo do eixo do Z
(perpendicular ao plano axial) e permitem efetuar diversos cortes simultdneos, numa
Unica rotacéo®.

Atualmente os tomdégrafos helicoidais com fileiras de detetores existentes
empregam uma geometria semelhante aos equipamentos de TC de terceira geracao
em que o arco de detetores e o tubo de raios X rodam simultaneamente'”.

Recentemente surgiram os tomégrafos com dupla fonte (dual-source). Um
tomografo deste tipo traz dois tubos de raios X e um conjunto de detetores
adicionais ao projeto de fileiras de detetores. Este tipo de equipamento utiliza os
tubos de raios X em diferentes niveis de energia, com isso pode-se adquirir dois
conjuntos distintos de dados, com informacdes diferentes, a partir de um unico
exame. Deste modo podem diferenciar-se ndo sé as diferentes anatomias como
também se pode visualizar a diferenciagdo e caracterizagdo dos tecidos que estas

possuem.
3. 3 - Detetores

Os equipamentos de fileiras de detetores referem-se ao uso de multiplos
detetores ao longo do eixo z (perpendicular com o plano axial do TC). Alguns
tomografos computadorizados de fileiras de detetores utilizam as mesmas
geometrias dos tomoégrafos de terceira geracao, Figura 112,
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Detetor com uma unica fileira Detetor com multiplas fileiras

2(%

1 elemento 16 elemento

Figura 11: Diagrama geométrico dos detetores de tomografia computadorizada de fileira de
detetores'>.

Normalmente o numero real de fileiras de detetores é superior ao numero de
fileiras de detetores ativos, permitindo ajustar a colimagdo ao protocolo que se
pretende efetuar. Este ajuste é permitido pelo fato de somar os sinais de detetores
justapostos 2.

O projeto dos detetores € dividido em trés tipos: matriz fixa, matriz adaptativa
e matriz mista. Os detetores de matriz fixa consistem em elementos de detetores
iguais, mesmo tamanho. Os detetores de matriz adaptativa, detetores individuais sdo
divididos em diferentes tamanhos. Os detetores de matriz mista tém os detetores do

centro com tamanhos diferentes’.

Matriz
Mista

Matriz
Fixa Matriz

Adaptativa 1.0 mm
(15)

5.0 mm

2.5 mm

1.0 mm 0.5 mm
0.625 mm
0.5 mm @)
e) 0.5 mm
7 1.0 mm

2.5 mm

5.0 mm 1.0 mm
(15)

Figura 12: Diferentes configuracdes de detetores'?.
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A vantagem do projeto de matriz adaptativa € melhorar a utilizacdo da dose,
pois ndo existem espacos entre os detetores. Entretanto, esta vantagem é limitada

pela espessura dos detetores®'2.

3. 4 - Principios de formacao da imagem

O principio de formacao da imagem em tomografia computadorizada consiste
na medicao do fluxo de raios X medidos nos detetores em diferentes angulos para
formar a imagem, como ilustra a Figura 13. A medic&o do fluxo dos raios X é feita
apds a atenuacao dos raios X pelo paciente. Considerando que a entrada dos
raios X sdo monoenergéticos, a intensidade dos raios X medidos na entrada e na

saida de um material homogéneo é representada pela Equacéo 1'2.

sl che raios X Vi i o

Sistama de Reconstrugdo da Imageam

perfil d Intensidade

perfil de atenisscic

Figura 13. Esquema ilustrativo da formagao de imagens em um sistema tomografico'™.
_ 7 ,—MAx _
I = Ioe Equacéo 1

Onde Iy é a intensidade de raios X na entrada do objeto, | é a intensidade de
raios X na saida do objeto, Ax é a espessura do objeto e pé o coeficiente de
atenuacao linear *°.

Agora, pensando em pacientes, que ndo sdo homogéneos, as caracteristicas
da atenuacéo total podem ser calculadas dividindo o objeto em pequenos elementos
como mostrado na Figura 14. Quando o tamanho dos elementos € muito pequeno,
cada elemento pode ser considerado como um objeto uniforme, com isso a Equacéao
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1 é valida para cada elemento. Observando o fato que a saida do fluxo de raios X de
um elemento é o fluxo de entrada de raios X do préximo objeto, a Equacédo 1 pode
ser utilizada repetitivas vezes como a Equagéo 2.
I, 1 :Ioe_#ﬁx 1, SR I :I,Je_’“l‘f‘\"(e_’“Qme"“ﬁi\‘re_"“m...e'_’“”ﬂjc
— T U (TR TN e
N

™ |

Figura 14: llustracéo da atenuacao de um feixe de raios X monoenergético em um material
homogéneo (imagem da esquerda) e um material heterogéneo (imagem da direita)'.

N
_ZWAX

_lunA'x J— n=l1

Equacéao 2

e

A = Ax  — s A — i Ax
[ =1 "™ e e 5™ ™M e

Apos, a coleta das medi¢ces de transmissdo dos raios X, o sistema de
processamento inicia o0 processo de reconstrucdo das imagens a partir de
algoritmos, nos quais transforma estes dados em imagens digitais. Existem varios
tipos de algoritmos de reconstrucdo, mas o mais utilizado € o de retroprojecéao
filtrada. Apds uma reconstrucdo TC, cada pixel da imagem é representado por um
nuamero, conhecido como numero TC. A escala Hounsfield quantifica os valores dos
coeficientes de atenuacado (u) dos érgaos, tecidos e estruturas Osseas, que sao

percorridas pelo feixe de raios X, de acordo com a Equacéo 3",

/’l(x,y) - ﬂa’gua

TC(x,y)=1000 Equacao 3

dgua

Onde o pxy) é o coeficiente de atenuagdo para um tecido qualquer e pagua € 0

coeficiente de atenuacao da agua. Os valores de numeros TC geralmente estdo na
faixa de -1000 a +1000, onde -1000 é o ar, 0 é a 4gua e +1000 ossos compactos®®.

A variedade de tons de cinza que podem existir numa sé imagem é muito

superior a capacidade de discriminacdo do olho humano, assim é necessario fazer

ajustes na imagem (ap6s processamento) de acordo com as estruturas em estudo,

utilizando os conceitos de:
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Nivel de janela - centro escolhido para a escala de cinza, cuja escolha
depende das estruturas anatdmicas representadas pelos tons médios de cinza
nessa imagem'".

Largura de janela - variedade de tons da escala de cinza que se encontram

no intervalo em estudo'".
3. 5 — indices de Qualidade da Imagem

A qualidade da imagem pode ser caracterizada em termos da razéo
contraste-ruido (RCR), da razéo sinal-ruido (RSR) e resolucao espacial. A melhor
relacao entre estes fatores com a menor dose caracteriza uma melhor qualidade da

imagem.
3. 5.1 - Razao Sinal-Ruido

A razao sinal-ruido (RSR) representa a relagao entre o sinal e o ruido em uma
imagem. Enquanto a intensidade do sinal e do ruido na imagem s&o importantes
sozinhos, a relagdo entre eles representa o maior indicador de qualidade da
imagem. Com o decréscimo do ruido e consequentemente o aumento da RSR, a
detecdo de objetos aumenta rapidamente’.

A RSR é definida pela equacéao Equacao 4.

Sinal

RSR=—— ~

Ruido Equacéao 4

Onde o Sinal esta relacionado com a média dos valores em Hounsfield e o
Ruido associa-se ao desvio padrao destes valores.

3. 5. 2 - Razao Contraste-Ruido

Em tomografia computadorizada, a detecdo de baixo contraste é
especialmente mais dificil, pois os coeficientes de atenuacao sdo préximos e com
isso 0 numero TC sera préximo, por isso houve a necessidade de relacionar o

contraste de duas regides com o ruido da imagem, ja que o ruido dificulta a detecéo
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de baixo contraste. A razao contraste-ruido (RCR) é definida como a diferenca de
sinal entre duas é&reas adjacentes, determinando diretamente a capacidade de
distingdo do sinal, definida pela Equacgéo 5' .

RCR = Média Area I—Medla Area 2 Equacéo 5
Ruido Area 2

Onde a Média Area 1 é a média do sinal em unidades Hounsfield para uma
regido 1 e a Média Area 2 é média do sinal em unidades Hounsfield para uma regido
adjacente a regido 1 e o Ruido Area 2 é o desvio padrdo da area 2.

3. 5. 3 — Fator de Qualidade Q

A otimizacdo e a avaliacdo de processos de aquisicdo de imagens em
tomografia computadorizada, incluindo dose e qualidade da imagem sdo complexas.
Para isto, algumas figuras de mérito (FOM) sédo propostas. FOM levam em conta
parametros nos quais sao utilizados para qualidade da imagem (como ruido, RCR,
resolucao espacial) e também parametros de aquisicdo da imagem (como espessura
de corte, dose) com isso as FOMs representam uma relacdao entre estes
parametros'®.

Para este estudo, foi utilizada a FOM deduzida pelo modelo de Rose que é
definida pela Equacdo 6'°. Esta FOM foi escolhida, pois relaciona a RCR com a

dose efetiva, que sao parametros utilizados neste trabalho.

_ RCR’
E

Equacéao 6

Q

Onde o E é a dose efetiva, RCR é a razao contraste-ruido e Q é o fator de
qualidade calculado.

Figuras de mérito devem ser utilizadas com cuidado e rigor. A figura de mérito
estudada neste trabalho favorece a comparacdo dos resultados quando as doses
efetivas sdo semelhantes, entretanto quando ha grandes diferencas na dose efetiva
0 resultado do coeficiente Q pode levar a uma conclusdo errada, por exemplo,
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mesmo com uma dose efetiva alta, o coeficiente Q pode ser alto por ter uma RCR

alta, uma vez que o Q aumenta quadraticamente com o aumento da RCR.
3. 6 — Dosimetria
3.6.1-Dose

Dose absorvida € a quantidade de energia que certo tipo de radiacao
ionizante transfere para um material causando mudancas'®.

A dose recebida em um exame de tomografia computadorizada € diferente
dos exames de raios X convencionais, devido a distribuicdo nos tecidos. Os
aspectos que caracterizam estas diferencas sdo: a TC emprega um feixe de raios X
muito colimado, com isso o volume alvo do tecido irradiado € menor; o volume de
alvo irradiado € exposto pelo feixe primario em quase todos os angulos, distribuindo
a dose mais uniformemente nos tecidos; necessidade de alta razao sinal-ruido para
ter boa resolucdo de alto contraste elevando a dose, por ter técnicas com valores
mais elevados (tensdo e corrente)'.

A dose entregue em exames de tomografia computadoriza vai além da
espessura nominal de corte devido principalmente a divergéncia do feixe de raios X,
a penumbra do feixe de raios X e a radiacao espalhada devido ao efeito Compton. O
resultado do perfil de dose é ilustrado na Figura 15. O indice de dose em tomografia
computadorizada (CTDI) € o primeiro conceito de medigdo de dose em tomografia
computadorizada, como mostra a Equacéo 7'°.

cTDI = = [ D(2)dz Equagdo 7
nT <

Onde n é o numero de cortes tomograficos para cada varredura do sistema, T
é o valor nominal da espessura de corte e D(z) é a dose em fung&o a posigao z.
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Figura 15 — Representacao do perfil de dose CTDI.

Os objetos simuladores dosimétricos para o calculo do indice de dose tém
cinco orificios como mostra a Figura 16, o valor de CTDI; para cada orificio €

calculado para os parametros utilizados, como na Equacéo 8.

CTDI. = w - (éj Equacéo 8
n T

Onde R é a leitura da camara de ionizacao, Ny é fator de calibracao da

camara em unidades de kerma, na qualidade de feixe apropriada, f. € o fator de

conversdo de kerma no ar para dose absorvida no meio (acrilico), L é comprimento

ativo da camara de ionizagao, T € a espessura real de corte em mm e n € 0 nimero

de cortes tomogréaficos para cada varredura do sistema'’.

Figura 16: llustracao do objeto simulador dosimétrico.

Depois de realizadas as medicao nas cinco aberturas, calcula-se o CTDl,
que é o indice de dose para tomografia computadorizada ponderado, pela Equacéao

9.



28

CTDI,, = %CTDIC + % (cro1) Equaco 9

Onde CTDI¢ é o indice de dose no orificio central e CTDIp € a média dos
indices de dose nos orificios periféricos, de acordo com a Equacéo 8.

Os valores de indice de dose obtidos (CTDI) ndo devem ultrapassar os niveis
de referéncia para radiodiagnéstico em TC definidos pela Portaria 453/98".

Tabela 1 - Niveis de referéncia de dose para radiodiagnéstico em TC"".

Orgao Dose (mGy)
Cranio 50
Coluna Lombar 35
Abdémen 25

Para representar a dose de um protocolo especifico que envolve uma série de
varreduras, utiliza-se o indice de dose em tomografia computadorizada volumétrica
(CTDl,q), isto é essencial para contar sobreposi¢cées ou espagos entre consecutivas
rotacdes do feixe de raios X. O CTDlI,, é calculada pela Equacgéao 10, onde CTDly é
o indice de dose em tomografia computadorizada ponderado e pitch (fator de passo)

é 0 movimento da mesa por rotacdo na espessura de colimacdo'®'°.

CIDI,, = % Equagéao 10
pitch

Para melhor representar o total de energia entregue por um exame de

tomografia computadoriza, a dose pode ser integrada ao longo do comprimento de

varredura que € chamada de produto dose-comprimento (Dose length product —

DLP), que é calculado pela Equagédo 11. A DLP n&o permite a medigédo direta de

dose do paciente em cada 6rgao, pois este ndo especifica as diferentes regides

anatémicas do corpo do paciente® '2.

DLP = CTDI,,, - Compriment Varredura Equacao 11
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E importante também, reconhecer que o potencial para um efeito bioldgico
devido a radiacdo ionizante ndo depende apenas da dose de radiagdo, mas também
da sensibilidade biolégica de cada tecido ou estrutura. A dose efetiva (E) diferencia
estas diferentes sensibilidades. A unidade para dose efetiva é Sieverts (Sv). Para o

céalculo da dose efetiva utiliza-se a Equacao 12.

E=DLP-K Equacéo 12

Onde K é a variavel que representa a sensibilidade do 6rgao especifico. Na

Tabela 2 sdo demonstrados os valores para K'2.

Tabela 2: Valores de K para o célculo da dose efetiva para protocolos utilizados para pacientes

adultos e pediatricos'>.

Regido do Corpo K (mSvemGy '«cm™)
0 Ano 1 Ano 5 Anos 10 Anos Adulto
Cabeca e Pescogo 0,0130 0,0085 0,0057 0,0042 0,0031
Cabeca 0,0110 0,0067 0,0040 0,0032 0,0021
Pescoco 0,0170 0,0120 0,0110 0,0079 0,0059
Térax 0,0390 0,0260 0,0180 0,0130 0,0140
Abdbémen e Pélvis 0,0490 0,0300 0,0200 0,0150 0,0150
Tronco 0,0440 0,0280 0,0190 0,0140 0,0150

3. 6. 2 — Incertezas associadas a dosimetria

Quando se relata o resultado da medicdo de uma grandeza fisica, €
necessario que seja apresentada alguma indicacdo quantitativa da qualidade do
resultado, de tal forma que aqueles que o utilizam possam avaliar sua confiabilidade.
Sem essa indicagao, resultados de medi¢cdo ndo podem ser comparados, seja entre
eles mesmos ou com valores de referéncia fornecidos numa especificagcdo ou
norma. E, portanto, necessario que haja um procedimento prontamente
implementado, facilmente compreendido e de aceitacdo geral para caracterizar a
qualidade de um resultado de uma medicao, isto é, para avaliar e expressar sua

incerteza'®.
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Para estes resultados utilizou-se a incerteza expandida que é a grandeza que
define um intervalo em torno do resultado de uma medigcdo com o qual se espera
abranger uma grande fragcdo da distribuicdo dos valores que possam ser
razoavelmente atribuidos ao mensurando. As incertezas expandidas estao
representadas por (Ugs)'®.

O fator de abrangéncia é o fator numérico utilizado com um multiplicador da
incerteza padrdao combinada de modo a obter uma incerteza expandida. O fator de
abrangéncia é representado por (k) 8.

A estimativa das incertezas para o CTDI,, e para o DLP para os objetos
simuladores de polimetilmetacrilato (PMMA) de cabeca e de abdémen dependem de
muitos fatores, em varios cenarios, conforme a descricdo apresentada no
TRS 457'°.

3. 6. 3 - Fatores que afetam a dose entregue ao paciente

Sao multiplos os fatores que afetam a dose a que sdo expostos os pacientes,
como as variagoes intrinsecas ao equipamento, tais como o projeto do equipamento
entre modelos e marcas disponiveis, assim como o nivel de filiragdo, diferentes
distancias do foco-isocentro, variagcdes no colimador, eficiéncia do detetor entre
outros fatores, o que torna a avaliacdo destes fatores um exercicio bastante
complexo. Deste modo a avaliacdo dos fatores de exposicao inerentes de cada
equipamento TC tera de ser efetuada para cada tipo de equipamento
individualmente.

Além destes fatores, existe um conjunto de parametros técnicos que também
influenciam na dose, tais como:

Tenséo (kV) — O aumento da tensado deixa o feixe de raios X mais penetrante.
No entanto, um aumento da tensdo é acompanhado com um aumento da dose
entregue ao paciente’"°.

Corrente (mA) e tempo de exposicdo (s) — Em um exame de TC a dose
entregue ao paciente exposto varia linearmente com o produto da corrente do tubo
pelo tempo de exposicdo>® '3,

Pitch — 0 aumento do pitch faz com que a dose entregue ao paciente diminua,

pois ha um numero menor de rotacdes para a mesma distancia. No caso do pitch ser



31

igual a 1, a mesa, move-se 0 equivalente a espessura do corte por revolugao e a
energia é cedida ao objeto num volume duplo®&'12,

Colimacdo — A eficiéncia geométrica dos detetores é diminuida com
colimagdes muito finas. Este efeito leva a um aumento indireto da dose, pois levara
a um tempo de exposi¢do maior. A colimacao devera ser efetuada de acordo com o
comprimento do detetor, pois uma maior cobertura do eixo dos Z permite a aquisicao
de dados com um pitch maior e consequentemente uma reducdo significativa
d0393’8’11’13.

Espessura de corte - A dose néo é diretamente afetada pela espessura do
corte. No entanto mudancas na espessura do corte sdo acompanhadas por um

amento de mAs, por rotacdo, havendo portanto um aumento da dose®8'"13,
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4 — MATERIAIS E METODOS

4. 1 — Materiais

4. 1.1 - Tomégrafos Computadorizados

Os tomégrafos computadorizados utilizados neste estudo estdo na Tabela 3,

especificando a marca, modelo e localizagao.

Tabela 3: Relacdo dos tomdgrafos utilizados no estudo e sua instituicio.

Local Marca Modelo
Toshiba Aquillion 16
A Toshiba Aquillionone
Toshiba Aquilion 64
GE Lightspeed
Philips Brilliance 16
Philips Brilliance 16
B Philips Brilliance 64
Philips Brilliance 256
Philips Brilliance 40
Philips Brilliance 16
Philips MX8000 IDT10
Philips MX8000 IDT16
C Philips Brilliance 64
GE Lightspeed
GE Hispeed
D Philips Brilliance 64
Philips Brilliance 64

4. 1. 2 — Camaras de lonizacao

A camara de ionizacao utilizada é do tipo lapis com um volume ativo de
100 mm e 3 cm?® acoplada a um monitor modelo 9015, ambos da Radcal Co, EUA

Este tipo de camara emprega o principio de volume médio e sdo concebidas
para serem colocados através do objeto simulador (no centro ou na periferia)

resultando o perfil de dose do CTDI.
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4. 1. 3 - Objetos Simuladores

Os objetos simuladores sao utilizados para efetuar a calibracdo e a avaliacao
do desempenho dos equipamentos de tomografia computadorizada. Sao exigidos
também, para o estabelecimento de protocolos padréo.

Foram utilizados trés objetos simuladores distintos, dois para a avaliagdo da
dose e um para a avaliagao da qualidade de imagem.

Os objetos simuladores de medicdo do indice de dose em tomografia
computadorizada foram utilizados para a medicdo do CTDI. Esses objetos séo
cilindricos e compostos pelo material PMMA de densidade de aproximadamente

1,2 g/cm®, com diametro de 16 cm para a cabecga e 32 cm de diametro para corpo.

a) b)

Figura 17: Objeto simulador de medigcao colocado no centro do tomégrafo com camara de ionizagao
tipo lapis inserida no orificio central (a), imagem tomografica correspondente (b).

Este objeto simulador apresenta orificios através do seu comprimento para a
colocacao de camaras de ionizacdo em diferentes locais (um orificio ao centro e
quatro na periferia a aproximadamente um centimetro da superficie exterior do
cilindro, equidistantes do centro do objeto simulador). O angulo entre os orificios
consecutivos é de 90°.

O objeto simulador de qualidade de imagem (Ql) foi utilizado para a avaliacao
dos diferentes indices da qualidade de imagem. O objeto simulador da Catphan®,
modelo 500%" tem quatro secdes distintas, que permitem a avaliacdo dos diferentes
parametros referentes a qualidade de imagem.
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a) b)
Figura 18: (a) Catphan® 500 e (b) diagrama do Catphan® 500°".

A secao uniforme (CTP486) do objeto simulador de controle de qualidade
(CQ) é referente a avaliacao do ruido e é inteiramente preenchida por um material
de numero TC igual a 20 HU. A avaliagdo do ruido € dada pela flutuagcéo estatistica
dos numeros TC para uma determinada area deste objeto uniforme, este valor &
determinado pelo desvio padrao dos numeros TC avaliados nesta area.

Uma vez que os valores da unidade Hounsfield para o material do médulo séo
constantes, numa situagcao ideal, o valor de todos os pixels deveria ser igual, no
entanto, numa situacdo real, isto ndo acontece devido ao ruido quéantico e

eletronico®'®2?".

CTP426 Modulo de Uniformidade daImagem

Figura 19: Diagrama representativo do médulo de uniformidade do Catphan® 500°".
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A secéao de resolucédo espacial (CTP528), contém 21 grupos com diferentes
quantidades de pares de linhas/cm, em que cada uma contém quatro barras com
espessuras de 0,5 a 0,0024 cm, separadas por uma fina camada de poliéster de
mesmo tamanho?®'.

CTP528 Modulo de alta resclugiio com 21 pares de linha por cm.
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Figura 20: Diagrama representativo do médulo de resolucdo de alto contraste do Catphan® 500%",

Tabela 4: Valores dos espacamentos dos pares de linha®".

Pares de Linha /cm d'roagsapn;g% Pares de Linha /cm J:E:S:go
1 0,500 cm 11 0,045 cm
2 0,250 cm 12 0,042 cm
3 0,167 cm 13 0,038 cm
4 0,125 cm 14 0,036 cm
5 0,100 cm 15 0,033 cm
6 0,083 cm 16 0,031 cm
7 0,071 cm 17 0,029 cm
8 0,063 cm 18 0,028 cm
9 0,056 cm 19 0,026 cm
10 0,050 cm 20 0,025 cm

21 0,024 cm

A regiao de resolucao de baixo contraste (CTP515) contém trés conjuntos
externos de discos circulares com diferentes valores especificos de contraste
(Supra-Slice). Cada conjunto de disco contém um valor de contraste e tamanho,
como mostra a Figura 21. Todos os discos tém o0 mesmo numero atébmico do
material envolvente. Apenas diferem na densidade, dando origem a diferencas nos
coeficientes de atenuacdo. Os discos internos (Sub-Slices) tém mesmo contraste,
mas diferem no comprimento. O didmetro e os contrastes dos objetos circulares sdo

mostrados na Tabela 5.
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CTPSIS modulo de baixo contraste com alvos de contraste supra-sibe & subsie
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Figura 21: Diagrama representativo do médulo de resolugdo de baixo contraste do Catphan® 5007".

Tabela 5: Diametro e contraste dos alvos de baixo contraste?".

Diametros dos objetos Supra-Slice
2,0 mm
3,0 mm
4,0 mm
5,0 mm
6,0 mm
7,0 mm
8,0 mm
9,0 mm
15,0 mm
Diametros dos objetos Subslice
3,0 mm
50 mm
7,0 mm
9,0 mm
Nivel de Contraste Nominal
0,3 %
0,5 %
1,0 %

O médulo (CTP401) apresenta varias estruturas e sao realizados os testes:
espessura de corte, linearidade do numero TC, contraste de alvos esféricos de
acrilico, linearidade espacial®’.

Para os testes de espessura de corte sdo utilizadas dois pares de rampas
com 23° um par paralelo ao eixo X e o outro paralelo ao eixo Y, os testes de
linearidade do numero TC sao utilizadas as esferas de ar, LDPE, teflon e acrilico,

para o teste de contraste de alvos esféricos de acrilico utiliza-se as esferas centrais
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com 10, 8, 6, 4 mm e para o teste linearidade espacial utiliza-se as estruturas de
teflon e ar espacadas de 50 mm?'.

CTP401 modulo com espessura de corte, sensitometria e tamanho de pixel

Rampa com 23°

Amostras para a
sensitometria

N
Teflon

M
\_/

Acrilico

Estruturas de teflon e ar

espagas de 30mm Esferas acrilicag com

10,8,6,4 e 2 mm

Figura 22: Diagrama representativo do médulo (CTP401) do Catphan® 500°'.

4. 2 — Métodos

Os dados para a comparacdo da RSR, RCR e dose efetiva foram retirados
dos bancos de dados dos testes de controle de qualidade realizados pelo Instituto de
Eletrotécnica e Energia entre os anos de 2008 e 2010. Além disso, os dados para 0s
diferentes paradmetros selecionaveis no tomografo Philips Brilliance 16 foram
realizados neste trabalho.

Inicialmente, separou-se os tomografos em dois grupos, os tomografos de 10
e 16 fileiras detetoras (grupo 1) e de 40 a 320 fileiras detetoras (grupo 2), com a
finalidade de comparar os resultados dentro de cada grupo e intercomparar 0s

resultados entre os dois grupos.
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4.2.1-Dose
4. 2.1.1 - Medicao do CTDI nos objetos simuladores

Os testes do indice de dose em tomografia computadorizada (CTDI)
buscaram a determinacao das doses absorvidas representativas dos procedimentos
clinicos em pacientes adultos. Utilizou-se camara de ioniza¢ao do tipo lapis descrita
nasegéao 4. 1. 2.

Utilizou-se também os dispositivos de teste para dosimetria em TC, em
PMMA. A camara de ionizacéo foi colocada no centro do dispositivo de teste, e este
colocado no isocentro do gantry. Foram selecionados os protocolos tipicos para
exame de cabeca em cada equipamento, e entao se realizou um corte no centro do
volume sensivel da camara. O procedimento foi repetido com o dispositivo de teste
para corpo, selecionando parametros tipicos para exames de coluna lombar e de
abddémen.

4. 2. 1. 2 — Incertezas associadas na medicao do CTDI

Utilizou-se o guia pratico da agéncia internacional de energia atémica
TRS 457", para o célculo da incerteza relativa expandida na medi¢do do CTDI em
objetos simuladores de PMMA'®.

O TRS 457'° descreve trés condicdes metroldgicas de medicdo, chamadas de
cenarios, para representar a incerteza relativa expandida. O primeiro cenario
representa o caso que a instrumentacéao utilizada na medicao esta de acordo com a
IEC 61674%. Os requerimentos da IEC 61674% representam o nivel minimo de
desempenho para considerar estes instrumentos como bons. Neste cenario, o valor
de uma Unica medicao € obtido pela multiplicacdo da leitura da camara de ionizagao
por um fator de calibracdo. Neste cenario é importante realizar uma correcao da
pressdo atmosférica com a pressdao padrdo e também uma correcdo de
temperatura'®.

O segundo cenario refere-se ao caso que o0s requerimentos vao além da
|[EC 61674%. Neste, a correcdo da pressdo do ar deve ser aplicada a partir dos
valores reais de pressdo e temperatura tomadas no momento da medicao. Além

disso, utiliza-se os mesmos procedimentos do primeiro cenario. A reducdo da
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incerteza do primeiro cenario para o segundo € obtida através da reducéo intrinseca,
através de um erro de calibragdo e utilizando um detetor com uma pequena
dependéncia energética de resposta’®.

O terceiro cenario descreve 0s casos em que as condicoes de exposicao sao
rigidamente controladas, ou seja, a qualidade da radiacdo, a dire¢do de incidéncia
da radiacdo, pressao do ar etc., além de realizar as corregcdes necessarias'®.

O cenario escolhido foi o primeiro e a Tabela 6 mostra as fontes de incertezas
e 0s respectivos valores em porcentagem para este cenario.

Tabela 6: Fatores que influenciam na incerteza da medicdo do CTDI e seus respectivos valores em

porcentagem .

Fonte de Incerteza Incerteza (k=1)

(%)
Erro Intrinseco , Nk qou NK_QOKQ 2,89
Qualidade da Radiagao 2,89
Taxa de Kerma 1,115
Direcao de incidéncia da radiagao 1,73
Presséo do ar 1,115
Temperatura e Umidade 1,73
Compatibilidade eletromagnética 2,89
Homogeneidade do campo e tamanho do campo 1,73
Tensao operada 1,115
Estabilidade de longo prazo do instrumento 1,15
Incerteza relativa combinada (k=1) 6,3
Incerteza relativa expandida (k=2) 12,6
Precisao de medigao 1,0
Precisao de indicacao de carga do tubo 1,0
Precisao de posicionamento da camara de ionizagao e posicionamento do objeto 035
simulador no centro do gantry ’
Incerteza na resposta da cAmara de ionizagao para as medigdes nos objetos 3.0
simuladores ’
Incerteza padrao relativa combinada (K=1) 6,5
Incerteza relativa expandida (k=2) para CTDI, 100 13,0
Incerteza combinada padrao para CTDI,, (K=1) 7,2
Incerteza relativa expandida (k=2) para CTDI,, 14,4
Indicador de precisédo de carga do tubo 1,0
Incerteza combinada padréo (k=1) DLP 7,3
Incerteza relativa expandida (k=2) para o DLP 14,6

4.2.1.3 - Calculos

Os célculos dos testes de dose foram realizados seguindo o mesmo
procedimento:

1. Calcular o CTDI¢ para a leitura no orificio central e calcular quatro vezes o
CTDIp para os quatro orificios periféricos, utilizando a Equacéo 8.
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2. Calcular a média entre os quatro valores de CTDIp e utilizar a Equacéo 9
para o célculo do CTDl.

3. Calcular a incerteza associada com a medicao para o CTDIly, que é de
14,4 %, de acordo com a Tabela 6.

4. Calcular o valor do CTDIyo_ pela Equacgao 10, utilizando o valor do pitch
indicado no protocolo.

5. Calcular a DLP, a partir da padronizacao dos comprimentos de varredura
para cada protocolo, estes valores estdo na Tabela 8.

6. Calcular a dose efetiva, para isso € necessario escolher o valor de K mais
adequado para o protocolo utilizado seguindo a Tabela 2, e utilizar a Equacao 12.

7. Estimar a incerteza associada com o calculo da dose efetiva. A incerteza
relativa expandida é de 14,6 %, de acordo com a Tabela 6 que lista os fatores que
contribuem para a medigdes da incerteza para o CTDI,, e DLP utilizando um sistema

de camara de ionizacao e eletrémetro.
4. 2. 2 — Qualidade da Imagem

Nos testes de qualidade da imagem, posicionou-se e alinhou-se o objeto
simulador Catphan® 500%" com o auxilio dos lasers do tomégrafo computadorizado e
selecionou-se um protocolo helicoidal igual ao protocolo utilizado para os testes de
dose, para associar os dois resultados.

Para o teste da Razao Sinal-Ruido, utilizou-se o mddulo homogéneo
(CTP486) do Catphan® 500°', em que selecionou-se cinco regides de interesse
(ROI) como ilustrado na Figura 23, utilizando o software JiveX®
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Figura 23: Representagao das ROlIs para o célculo da uniformidade.
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Depois de selecionadas estas cinco ROlIs, realizou-se o céalculo da média dos
sinais e do ruido (desvio padrédo) para estas cinco ROls. E calculou-se a razao sinal-
ruido (RSR) utilizando a Equacao 4. Utilizou-se este procedimento de calculo da
RSR, pois o IEE realiza este calculo desta maneira.

Para o calculo da razdo contraste-ruido (RCR), utilizou-se o0 mdédulo de baixo
contraste do objeto simulador Catphan® 500%', utilizando o software JiveX®
selecionou-se uma ROI na maior estrutura visivel com densidade de 1 %, e outra
ROI de mesmo tamanho no fundo préximo a primeira ROl e anotou-se os valores da
média do sinal e ruido.

Apés a realizagédo deste procedimento, utilizou-se a Equagéo 5, para o célculo
da RCR.

RO na mator estrutira ROIno fundo prozimo a
wisualizada com 1% primeira ROI

Q
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Figura 24: Representacao da medicao do sinal e ruido na segéo de baixo contraste do Catphan 500%".

4. 2. 3 — Padronizacoes dos comprimentos de varredura

Na padronizacdo dos comprimentos de varredura para os protocolos de
cranio, abdémen e coluna lombar, realizou-se entrevistas com os técnicos do
Instituto de Radiologia da Faculdade de Medicina da USP (INRAD) e do Instituto do
Cancer de Sao Paulo "Octavio Frias De Oliveira" (ICESP). Anotou-se o0s
comprimentos de varredura e realizou-se o calculo da média, desvio padrdo e
coeficiente de variagao para os resultados. O valor resultante como padrao para ser
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utilizado no calculo do DLP foi a média destes valores para cada um dos protocolos
avaliados.

4. 2. 4 — Estudos de diferentes parametros em um unico equipamento de
tomografia computadorizada

Este estudo foi realizado em um tomografo Philips modelo Brillinace 16.
Selecionou-se o protocolo helicoidal de cranio, pois o objeto simulador utilizado era
de cranio e anotou-se este protocolo, realizou-se entdo, uma aquisicao inicial, sem

alteracbes neste protocolo, e este foi chamado de “protocolo padréao”. Apds isto
modificou-se um dos parametros de cada vez e analisou-se as imagens em relagao
a RSR e a RCR.

O “protocolo padréo” e as variagdes nos protocolos estdo representados na
Tabela 7.

No primeiro estudo, variou-se o pitch, pois diferentes valores de pitch,
entregam doses diferentes e com isso analisou-se as imagens adquiridas, com
0,938 e 1,313 e comparou-se com o pitch padrao de 0,563.

No segundo estudo, variou-se os filtros matematicos, pois a variagdo dos
filtros podem ndo modifica a dose entregue ao paciente modificando apenas a
imagem. O primeiro filtro utilizado foi o filtro padrdo para cranio (Brain STD (UB)) no
“protocolo padrao” e apds isso realizou-se novas aquisicdes com os filtros de detalhe
(Detail (D)), bordas padrao (STD edge (EB)), realce de borda (Sharp Edge (EC)),
suavizacdao (Smooth (A)) e outro de detalhe (Y-Detail(YB)). Em todos os filtros a
RSR e a RCR foi calculada e comparada com o padrao.

No terceiro estudo variou-se o realce (enhancement), para os valores de 0
este sendo o padréo e para -0,75 e 0,75, ap0s isso analisou-se as imagens.

Na quarta variacao, modificou-se a colimac¢do, para isso manteve fixo o
namero de detetores utilizados (16) e aumentou-se espessura do detetor de
0,75 mm (12 mm de colimagéao) para 1,5 mm (24 mm de colimacao) e analisou-se as
imagens.

No ultimo estudo, variou-se a espessura de corte, para os valores de 1,0 mm
e 5,0 mm e comparou-se com a espessura padrdao de 2,0 mm, analisado as

imagens.
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5 - RESULTADOS E DISCUSSAO

5. 1 — Padronizacao dos comprimentos de varredura

A Tabela 8 mostra os resultados das entrevistas entre seis técnicos para a
padronizacdo dos comprimentos de varredura.

Verificou-se que houve grandes diferengas de comprimentos de varredura
para os técnicos entrevistados. Como verificado, o coeficiente de variacao foi de
27,4% para cranio, 18,6% para coluna lombar e 9,8% para abdémen.

Estes resultados foram essenciais para a continuidade do trabalho, pois sem
estes ndo seria possivel realizar uma comparagao com os valores de DLP e dose
efetiva.

Tabela 8. Resultado da padronizagdo dos comprimentos de varredura para os protocolos de cranio,

coluna lombar e abdémen.

Cranio Coluna Lombar Abdoémen
Média (mm) 200,0 366,7 425
Desvio Padrao (mm) 54,8 68,3 41,8
CV (%) 27,4 18,6 9,8

5. 2 — Resultados da comparacao da dose, RCR e RSR

Na Figura 25 e na Tabela 9 observa-se a variagdo do CTDIlw avaliados
para o protocolo de cranio no grupo 1. Verificou-se que todos os tomoégrafos
apresentaram valores de CTDly abaixo do nivel de referéncia para o créanio. Os
resultados de forma mais detalhadas estdo mostrados na Tabela 9. Verificou-se que
0s equipamentos Aquilion 16 entregaram uma maior dose para este mesmo

protocolo.
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Figura 25: Resultado do CTDIy medido e respectivas incertezas, do protocolo de cranio para o

grupo 1.

Na Figura 26 observa-se a variagdo da RSR, da RCR, da dose efetiva e do
coeficiente de qualidade Q do grupo 1 para o protocolo de cranio. Verificou-se que o
equipamento Brilliance 16-CT01 entregou uma dose efetiva maior que o0s
equipamentos Aquilion 16 1 e 2, mesmo tendo um CTDIly menor que estes dois, isso
por que o valor do pitch do Brilliance 16 CT01 é menor. O Equipamento MX8000-
IDT10 obteve o melhor coeficiente Q, mas este equipamento teve uma dose efetiva
e RCR alta e como o coeficiente Q aumenta quadraticamente com o aumento da
RCR, este valor foi o mais alto. A dose efetiva foi alta, pois neste equipamento
utilizou-se um valor de pitch igual a 0,3 mm.

A Tabela 9 mostra os resultados mais detalhados com as médias entre todos
0s parametros analisados para os tomégrafos do grupo 1 para o protocolo de cranio,
bem como o desvio padrdo e o coeficiente de variacao (CV) entre estes valores.
Verificaram-se variacbes na RSR, RCR e dose efetiva de 37,3 %, 31,8 % e 33,0 %,

respectivamente para o protocolo de cranio no grupo 1.
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Figura 26: Resultado da RSR, RCR, dose efetiva e Coeficiente Q do grupo 1 para o protocolo de

cranio.

Na Figura 27 observa-se a variacdo do CTDIy avaliadas para o protocolo de
cranio no grupo 2. Verificou-se que todos os tomégrafos apresentaram valores de
CTDIlw abaixo do nivel de referéncia para o cranio, a menos do Philips Brilliance 40
que apresentou um resultado de 50,6 £ 7,3 mGy. No equipamento Toshiba Aquilion
One, foi realizada a verificacdo do CTDIly com uma aquisicao de 64 x 0,5 mm, da
mesma maneira que um Toshiba Aquilion 64, pois a aquisicdo volumétrica em
160 mm de colimagdo extende-se além do volume ativo da camara de ionizagéao

impossibilitando que a medicao fosse realizada.
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Figura 27: Resultado do CTDIly medido e respectivas incertezas, do protocolo de crénio para o
grupo 2.

Na Figura 28 observa-se a variagcdo da RSR, da RCR, da dose efetiva e do
coeficiente de qualidade Q do grupo 2 para o protocolo de cranio. Verificou-se que o
equipamento Brilliance 256-CT04 entregou a maior dose efetiva, isso por que o
equipamento estava um valor de pitch igual a 0,392 mm, o menor deste grupo. O
Equipamento Brilliance 64-T01 obteve o melhor coeficiente Q, pois obteve uma RCR
alta e uma dose efetiva comparativamente baixa, aumentando com isso o
coeficiente Q.

A Tabela 10 mostra os resultados de forma mais detalhadas com as médias
entre todos os parametros analisados para os tomoégrafos do grupo 2 para o
protocolo de cranio, bem como o desvio padrdo e o coeficiente de variagdo (CV)
entre estes valores. Verificaram-se variacbes na RSR, RCR e dose efetiva de

36,3 %, 33,9 % e 25,9 %, respectivamente para o protocolo de cranio no grupo 2.
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Figura 28: Resultado da RSR, RCR, dose efetiva e Coeficiente Q do grupo 2 para o protocolo de

cranio.
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Na Figura 29 observa-se a variacdo do CTDIy avaliados para o protocolo de

abddmen no grupo 1. Verificou-se que todos os tomografos apresentaram valores de

CTDlw abaixo do nivel de referéncia para o abdémen.
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MX8000 IDT 10

Lightspeed

Lightspeed

Figura 29: Resultado do CTDIy medido e respectivas incertezas, do protocolo de abdémen para o

grupo 1.
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Na Figura 30 observa-se a variagdo da RSR, da RCR, da dose efetiva e do
coeficiente de qualidade (Q) do grupo 1 para o protocolo de abdémen. Verificou-se
os valores do coeficiente Q para este tipo de protocolo sdo mais baixos que os
valores do protocolo de cranio, pois a dose efetiva neste tipo de protocolo é maior. O
equipamento Lightspeed entregou a maior dose efetiva. O Equipamento MX8000-
IDT16 obteve o maior coeficiente Q, pois obteve uma RCR alta e uma dose efetiva
comparativamente baixa, aumentando com isso o coeficiente Q.

A Tabela 11 mostra os resultados detalhados com as médias entre todos os
parametros analisados para os tomoégrafos do grupo 1 para o protocolo de abdémen,
bem como o desvio padrdo e o coeficiente de variacao (CV) entre estes valores.
Verificaram-se variacdes na RSR, RCR e dose efetiva de 42,6 %, 36,6 % e 27,2 %,
respectivamente para o protocolo de abdémen no grupo 1.
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Figura 30: Resultado da RSR, RCR, dose efetiva e Coeficiente Q do grupo 1 para o protocolo de
abdémen.
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Na Figura 31 observa-se a variagdo dos CTDIy avaliados para o protocolo de
abddmen no grupo 2. Verificou-se que todos os tomografos apresentaram valores de
CTDIlw abaixo do nivel de referéncia para o abdémen, a menos do Philips
Brilliance 256 que apresentou um resultado de 29,3 + 4,2 mGy. Neste equipamento
a verificacao foi realizada com uma aquisicao de 128 x 0,625 mm resultando em
80 mm de colimacéo, o que justifica o resultado maior que dos outros tomaografos.

Para fins de comparacao estatistica, este resultado ndo sera considerado.
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Brilliance 64-
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Figura 31: Resultado do CTDIly medido e respectivas incertezas, do protocolo de abdémen para o
grupo 2.

Na Figura 32 observa-se a variagdo da RSR, da RCR, da dose efetiva e do
coeficiente de qualidade Q do grupo 2 para o protocolo de abdémen. O equipamento
Brilliance 256 — CT04 entregou a maior dose efetiva, mas este equipamento como
mencionado na comparagdo do CTDly, ndo sera considerado. O equipamento
Aquilion 64 T-09 obteve o maior coeficiente Q, pois obteve uma RCR alta e uma
dose efetiva comparativamente baixa, aumentando com isso o coeficiente Q.

A Tabela 12 mostra as médias entre todos os parametros analisados para os
tomografos do grupo 2 para o protocolo de abdémen, bem como o desvio padréo e o
coeficiente de variagao (CV) entre estes valores. Verificaram-se variacdes na RSR,

RCR e dose efetiva de 50,3 %, 60,4 % e 13,2 %, respectivamente para o protocolo
de abdémen no grupo 2.
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Figura 32: Resultado da RSR, RCR, dose efetiva e Coeficiente Q do grupo 2 para o protocolo de
abdémen.
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Na Figura 33 observa-se a variagdo das médias dos CTDly avaliados para o
protocolo de cranio nos dois grupos. Verificou-se que ndao houve uma grande
variacao dos CTDIlyw como era esperado. Mostrando que diferentes configuragdes de
tomografos podem entregar doses semelhantes.
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Figura 33: Intercomparagéo entre os dois grupos do CTDIly médio com sua respectiva incerteza

expandida para o protocolo de créanio.

Na Figura 34 observa-se a média da RSR, da RCR, da dose efetiva e do
coeficiente de qualidade Q para os dois grupos de equipamentos para o protocolo de
cranio. O grupo 1 entregou uma dose efetiva menor que o grupo 2, como esperado,
pois a colimacao total das combinac¢des dos detetores do grupo 2 eram maiores. Ja
a RSR manteve-se praticamente constante e a RCR teve um pequeno aumento no
grupo 1. Assim o coeficiente de qualidade Q do grupo 1 é maior.
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Figura 34: Intercomparagéao entre os dois grupos em relagao a RSR, RCR, coeficiente Q e dose

efetiva médio para o protocolo de créanio.

Na Tabela 13 observa-se detalhadamente a média da RSR, da RCR, da dose
efetiva e do coeficiente de qualidade Q para os dois grupos de equipamentos para o
protocolo de cranio. Como observado, o coeficiente de variacdo para o CTDI foi de
14,9% e para dose efetiva foi de 15,9%, mostrando que configuracdes diferentes
podem entregar doses semelhantes.

A comparacdo por meio da RSR e RCR mostrou, que os dois grupos
apresentam qualidade de imagem semelhantes, visto o coeficiente de variacao ter
sido de 2,2 % e 3,4 %, respectivamente.

Tabela 13: Intercomparacao para o protocolo de cranio entre os dois grupos de tomoégrafos.

Cranio
CDTly  CTDLa b (1 Gy cm) ell?e(zisvea RSR RCR Q=RCRYE
(mGy) (mGy) (mSv)

Grupo 1 300+47 540478 10789+1557 25404 30 27 31
Grupo 2 406+59 67.6+97 13514+1946 31+04 31 26 24
 Média 36853 608+88 12152+1750 2804 305 263 273
Desvio Padrio  55+08 9614  1927+278  04+0,1 007 009 0,47

CV (%) 14,9% 15,9% 15,9% 159%  22% 34%  174%

*As incertezas apresentadas neste relatério possuem fator de abrangéncia k = 2 e nivel de confianca de aproximadamente 95 %.
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Na Figura 35 observa-se a variagdo das médias dos CTDly avaliados para o
protocolo de cranio nos dois grupos. Verificou-se que ndao houve uma grande
variacao dos CTDIlyw como era esperado. Mostrando que diferentes configuragdes de
tomografos podem entregar doses semelhantes.
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Figura 35: Intercomparacao entre os dois grupos do CTDI,y médio com sua respectiva incerteza para

o protocolo de abdémen.

Na Figura 36 observa-se a meédia da RSR, da RCR, da dose efetiva e do
coeficiente de qualidade Q para os dois grupos de equipamentos para o protocolo de
abdémen. O grupo 1 entregou uma dose efetiva menor que o grupo 2, como
esperado, pois a colimacéo total das combinagcdes dos detetores do grupo 2 eram
maiores. Ja a RSR do grupo 2 foi praticamente a metade daquela do grupo 1 e a
RCR também diminuiu. Assim, o coeficiente de qualidade Q do grupo 1 € maior.
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Figura 36: Intercomparacao entre os dois grupos em relacdo a RSR, RCR, coeficiente Q e dose

efetiva médio para o protocolo de abdémen.

Na Tabela 14 observa-se detalhadamente a média da RSR, da RCR, da dose
efetiva e do coeficiente de qualidade Q para os dois grupos de equipamentos para o
protocolo de abdémen. Como observado o coeficiente de variagdo para o CTDly foi
de 13,6% e para dose efetiva foi de 19,1%, mostrando que configuracdes diferentes
podem entregar doses semelhantes. Neste protocolo, os valores do coeficiente de
variacao para RSR e RCR apresentam resultados bem diferentes, mostrando que os

equipamentos do grupo 1 tem valores maiores de RSR e RCR.

Tabela 14: Intercomparacao para o protocolo de abdémen entre os dois grupos de tomdgrafos.

Abddmen
Dose
(Cr]r?g I‘;’ C(;fllélvil DLP (mGy.cm) efetiva RSR RCR Q=RCRZE

y y (mSv)
Grupo 1 143+21 144+21 6124+882  92+13 35 2.1 0,60
Grupo 2 173415 189+27 803,9+1158 12,1+1,7 1.4 1,7 0,32
Média 158+23 167+24 708,1+1020 10,6+15 247 1,90 0,46
Desvio 26+03 32+05 1354+19,5 2003 146 0,32 0,19
Padrao
CV (%) 13,6% 19,1% 19,1% 191%  593% 17,0%  42,4%

*As incertezas apresentadas neste relatério possuem fator de abrangéncia k = 2 e nivel de confianca de aproximadamente 95 %.
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5. 3. — Resultados do estudo dos diferentes parametros selecionaveis no
tomaografo Philips Brilliance 16

Na Figura 37 observa-se a variagdo da Razdo Sinal-Ruido e Razéo
Contraste-Ruido variando o pitch. O pitch de 0,563 foi escolhido como padrao, pois
este estava definido neste equipamento como o padrao para este protocolo, como
mostra a Tabela 7 e 0,938 e 1,313 foram escolhidos para fazer a diferenciagao.
Verificou-se que com o aumento do pitch tanto a RSR quanto a RCR diminuem, o
que ja era esperado, pois para aumentar o valor do pitch, a mesa se desloca mais
rapido, com isso diminui a quantidade de fétons de raios X que um detetor recebe,

aumentando assim o ruido.
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Figura 37: Comparacéo da RSR e RCR utilizando diferentes configuracdes de pitch para um mesmo

protocolo.

Na Figura 38 observa-se a variacdo da RSR e RCR variando os filtros. O filtro
escolhido como padréao foi o Brain Standart (UB), pois este estava configurado neste
tomografo para este tipo de exame. Os filtros escolhidos para o estudo da variagéo
foram: Detail (D), que realca os detalhes, Standart Edge (EB), que realca as bordas,
Sharp Edge(EC), que real¢ca as bordas detalhadas e filtro Smooth (A), que suaviza
as estruturas, como mostra a Tabela 7. Verificou-se que com os filtros Detail e Sharp
Edge houve uma diminuicdo da RSR e RCR, pois estes aumentam o alto contraste,
ja com o filtro Standart Edge a RCR aumentou e a RSR diminuiu e com o filtro
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Smooth a RSR aumentou e a RCR diminuiu, pois este filtro realiza médias que

suavizaram a aparéncia ruidosa da imagem.
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Figura 38: Comparagéo da RSR e RCR utilizando diferentes filtros para um mesmo protocolo.

Na Figura 39 observa-se a variagdo da RSR e RCR variando os valores de
enhancement. O escolhido como padrao foi o valor de 0, pois este estava
configurado neste tomografo para este tipo de exame. Os valores de enhancement
que foram variados foram -0,75 e 0,75. Os valores da RSR e RCR, com o
enhancement de 0,75, diminuiram, j& com -0,75 tanto a RSR quanto a RCR

aumentaram.
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Figura 39: Comparagéo da RSR e RCR utilizando diferentes valores de enhancement.

Na Figura 40 observa-se a variacdo da RSR e RCR variando a espessura de
corte. A espessura de corte escolhida como padrao foi a de 2,0 mm, pois este
estava configurado neste tomografo para este tipo de exame. As espessuras foram
variadas entre 1,0 mm e 5,0 mm. Verificou-se que com o0 aumento da espessura de
corte houve um aumento tanto da RSR quanto da RCR, pois ao reconstruir a
imagem de maior espessura, por exemplo de 5,0 mm, utiliza-se um algoritmo de

soma.
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Figura 40: Comparagéo da RSR e RCR utilizando diferentes espessuras de corte.
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Na Figura 41 observa-se a variagdo da RSR e RCR variando as
configuracdes de detetores. A configuracdo escolhida como padrdo foi a de 16
detetores com espessura de 0,75 mm, resultando em uma colimagao de 12 mm,
pois este estava configurado neste tomoégrafo para este tipo de exame. A
configuragdo escolhida para fazer a variagdo foi de 16 detetores com 1,5 mm de
espessura resultando em uma colimagcdo de 24 mm. Verificou-se que a RCR e a
RSR diminuiram com o aumento da espessura do detetor, porque como foi fixado o
CTDI, a quantidade de fétons nos dois casos sao iguais, e com o0 aumento da
colimacédo ha uma reducao da quantidade de fétons que cada detetor recebe.

O RSR m RCR

4,00

3,50 -

3,00 -

2,50

2,00 -

RSR, RCR

1,50
1,00 -

0,50 -

0,00 -

16x0,75 16x1,5
Colimacao

Figura 41: Comparagéo da RSR e RCR utilizando diferentes configuragées de colimagéo.
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6 - CONCLUSAO

Como observado para os valores de CTDIw, CTDI,, 0 coeficiente de variacao
foi alto, com isso seria necessario a realizacao de otimizacao dos protocolos para 0os
equipamentos semelhantes, pois é esperado que estes equipamentos entreguem a
mesma dose ao paciente.

Na outra comparacao, entre os dois grupos, verificou-se uma diferenca de
14,9 % e 15,9 %, para o CTDIw e CTDl,q, respectivamente para o protocolo de
cranio e 13,6 % e 19,1 %, para o CTDIlwe CTDl,q, respectivamente para o protocolo
de abdémen; o que mostra que as diferentes configuracées dos equipamentos
podem entregar doses semelhantes de radiacdo X, pois utilizou-se Ugs igual a
14,4 % para o CTDIw e 14,6 % para o CTDlyq.

A média dos valores da dose efetiva utilizada para o grupo 1 nos protocolos
de cranio e abdémen foram de 2,5 £ 0,8 mSv e 9,2 £ 2,5 mSy, respectivamente e
para o grupo 2 protocolos de cranio e abdémen foram de 3,1 +0,8 mSv e
12,1 £ 1,6 mSv, respectivamente. Estes valores estdo abaixo dos niveis de
referéncia segundo o Guia Europeu # e sdo semelhantes aos utilizados por Molen®*.

A avaliacdo da RSR e da RCR mostrou resultados semelhantes para o
protocolo de cranio entre os dois grupos sob estudo. Ja para o protocolo de
abddémen, as diferengas entre os grupos avaliados foram de 59 % para RSR e 17 %
para RCR. O que foi encontrado na literatura sdo estudos que apresentam
resultados de RSR, RCR ou de ambos, porém analisados em imagens reais de
pacientes ou objetos simuladores de paciente, com protocolos de aquisigdes muito
diferentes dos utilizados neste trabalho®#°.

Além disso, coeficiente de qualidade Q, nunca deve ser olhado apenas
numericamente, pois este é apenas uma ferramenta para auxiliar nos processos de
otimizagc&o. A decisdo sobre a melhor qualidade de imagem sempre dependera do
radiologista.

No estudo das variacbes dos parametros selecionaveis no tomégrafo
computadorizado Philips Brilliance 16 os resultados para as variagdes do pitch,
estdo dentro do esperado, pois com 0 aumento do pitch, diminui a RSR e RCR. Para
os filtros matematicos os resultados estdo dentro do esperado, pois com os filtros
matematicos de detalhe e de borda a RSR e RCR diminuiram por causa do aumento

do alto contraste, com o filtro matematico de suavizagdo a RSR aumentou, pois este
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utiliza algoritmos de soma e média. Na variacdo da espessura de corte, 0s
resultados estdo dentro do esperado, pois com o aumento da espessura de corte,
aumenta a RSR e RCR. No estudo da colimagao, os resultados também, estdo
dentro do esperado, pois com o0 aumento da colimacdo e mantendo o mesmo
namero de fétons saindo do tubo de raios X, a RSR e RCR diminuem. Com a
modificacao do enhancement verificou-se que quanto maior o valor do enhancement
menor a RSR e RCR.

Os equipamentos mais modernos de TC permitem diversas combinacdes de
técnica capazes de gerar imagens de alta qualidade e baixa dose, mas para isso é
necessario que os servigos radiodiagndstico otimizem seus protocolos.

Para minimizar a dose de radiagdo em relacao a TC, é importante que os
exames de tomografia sejam realizados somente se for observado o principio da
justificativa sugerido pela Portaria 453/98'". Modalidades alternativas que utilizam a
radiagdo n&o-ionizante, como ultrassonografia ou ressonancia magnética, devem

sempre ser consideradas como primeira opcao para o diagnéstico, se possivel.
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