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RESUMO

A tomografia computadorizada (TC) é uma técnica de obtencdo de imagens radioldgicas
que permite a visualizagdo de estruturas anatdmicas de maneira seccional. No entanto, devido
ao risco de cancer associado a radiagdo proveniente dos exames, sdo necessarias medidas de
reducdo de dose. Deste modo, nosso objetivo é a otimizacdo de protocolos de térax em um
tomografo multislice. A otimizacdo foi baseada em analises objetivas e subjetivas da qualidade
da imagem a fim de reduzir a dose de radiacdo sem comprometer a qualidade da imagem.
Utilizamos um equipamento de TC multislice de 16 canais com modulagdo automatica de
corrente de tubo (MACT) e um fantoma analitico para avaliacdo objetiva. Foram selecionados
seis protocolos com diferentes valores de desvio padrdo (DP) de ruido da imagem. Desses, 0s
protocolos 1, 2 e 3 sdo utilizados na rotina clinica (sendo que o 1 é o mais recomendado) para
aquisicdo das imagens de exames de TC de tdrax, e os protocolos 4, 5 e 6 sdo 0s protocolos
testes adicionados. Os parametros avaliados foram: Resolugdo Espacial, Resolugdo de Baixo
Contraste, Ruido e Dosimetria. Uma avaliacdo subjetiva da qualidade da imagem foi realizada
por meio da Analise Gradativa visual (VGA) para garantir a qualidade da imagem dos
protocolos otimizados. Entre os protocolos, selecionamos aqueles que produziram qualidade de
imagem e dose aceitaveis. Os dados foram analisados com o teste de Tukey. Valores de p<0,05
foram considerados estatisticamente significantes. O ruido ndo apresentou diferenca entre os
protocolos 2, 3 e 4. Para a resolucdo de baixo contraste ndo houve diferenca entre nenhum dos
seis protocolos. A resolucdo espacial avaliada através da Fungdo de Transferéncia de
Modulagdo (MTF) apresentou valores de MTF mais altos em associacdo com valores mais
baixos de ruido, os protocolos com mais baixo valor de DP apresentaram valores maiores de
MTF em relacdo a frequéncia espacial. Todas as medidas de dose dos protocolos 1, 2, 3 e 4
apresentaram diferenca entre eles. Em relacdo ao CTDI os protocolos 2, 3 e 4 apresentaram,
respectivamente, 22%, 44% e 62% menos dose, quando comparados ao protocolo 1, e em
relagdo ao SSDE os protocolos 2, 3 e 4 apresentaram, respectivamente, 15,45%, 22,39% e
31,89% menos dose quando comparados ao protocolo 1. Apos as avaliages objetivas, apenas

o0s protocolos 2, 3 e 4 estavam aptos a serem incluidos na analise subjetiva, apds comparacao
1



com os niveis de referéncia diagndstica. Os resultados da avalia¢do subjetiva através da analise
VGA foram: protocolos 2 (Otimo), 3 (Boa Qualidade) e 4 (Aceitavel). Portanto, foram
otimizados os protocolos de TC de térax mais frequentemente utilizados na pratica, seguindo os
principios ALARA (As Low As Reasonable Achievable - tdo baixo quanto razoavelmente

exequivel) de reducdo de dose sem comprometer o diagnostico.

Palavras-Chave: Otimizacdo; modulacdo automatica de corrente de tubo; dose de

radiacdo; reducéo de dose.



ABSTRACT

Computed tomography (CT) is a technique for obtaining radiological images that allows
the visualization of anatomical structures in a sectional manner. However, due to the risk of
radiation-associated cancer from the scans, dose reduction measures are needed. Thus, our goal
is the optimization of chest protocols in a multislice scanner. Optimization was based on
objective and subjective image quality analyzes in order to reduce the radiation dose without
compromising image quality. We used 16-channel multislice CT equipment with automatic
tube current modulation (ATCM) and an analytical phantom for objective evaluation. Six
protocols with different standard deviation (SD) values of image noise were selected. Of these,
protocols 1, 2 and 3 are used in clinical routine (with 1 being the most recommended) for
acquiring chest CT scan images, and protocols 4, 5 and 6 are the added test protocols. The
parameters evaluated were: Spatial Resolution, Low Contrast Resolution, Noise and Dosimetry.
A subjective assessment of image quality was performed using Visual Grading Analysis (VGA)
to ensure the image quality of the optimized protocols. Among the protocols, we selected those
that produced acceptable image quality and dose. Data were analyzed using the Tukey test.
Values of p<0.05 were considered statistically significant. Noise did not differ between
protocols 2, 3 and 4. For low contrast resolution, there was no difference between any of the six
protocols. The spatial resolution evaluated through the Modulation Transfer Function (MTF)
presented higher MTF values in association with lower noise values, the protocols with lower
DP value presented higher MTF values in relation to spatial frequency. All dose measurements
of protocols 1, 2, 3 and 4 showed differences between them. In relation to CTDI, protocols 2, 3
and 4 presented, respectively, 22%, 44% and 62% less dose, when compared to protocol 1, and
in relation to SSDE, protocols 2, 3 and 4 presented, respectively, 15, 45%, 22.39% and 31.89%
less dose when compared to protocol 1. After the objective evaluations, only protocols 2, 3 and
4 were able to be included in the subjective analysis, after comparison with the diagnostic
reference levels. The results of the subjective evaluation through the VGA analysis were:

protocols 2 (Great), 3 (Good Quality) and 4 (Acceptable). Therefore, the most frequently used



chest CT protocols in practice were optimized, following the ALARA (As Low As Reasonable

Achievable) principles of dose reduction without compromising the diagnosis.

Keywords: Optimization; automatic tube current modulation; radiation dose; dose reduction.
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1. INTRODUCAO

A Tomografia Computadorizada (TC) foi o primeiro método ndo invasivo a permitir a
geracdo e visualizacdo de cortes axiais, ndo sobrepostos, de estruturas anatdbmicas de um corpo
humano. Foi desenvolvida pelo engenheiro inglés Godfrey Newbold Hounsfield em conjunto
com o fisico norte-americano Allan Comark. Por esse feito receberam o Prémio Nobel de
Fisiologia ou Medicina de 1979, e sua criagdo revolucionou o diagnodstico por imagem
radioldgica. Essa técnica tem sido amplamente utilizada, e desde sua implementacdo para
aplicacdes clinicas em meados de 1970 o seu uso tem aumentado rapidamente (1, 2).

Apesar do exame de TC trazer grandes beneficios ao diagnostico médico, emprega-se
uma quantidade de radiacdo ionizante no paciente. Os raios X usados na TC possuem energia
suficiente para retirar elétrons de atomos e moléculas do corpo humano, causando o fenémeno
de ionizagdo. Essa exposicao a radiacdo em materiais bioldgicos produz radicais de hidroxila a
partir da interacdo de raios X com moléculas de agua. Além disso os raios X podem ionizar
diretamente a molécula de DNA. A maior parte do dano induzido pela radiacéo é reparado por
mecanismos celulares. No entanto, a quebra da dupla-hélice do DNA € de dificil reparacéo e
ocasionalmente pode induzir mutagdes pontuais, translocagdes cromossémicas e fusdes de
gene, situacdes que estdo relacionadas com a inducdo de neoplasias (2, 3). Exposicdes a
radiacdo ionizante durante exames de imagem podem ser responsaveis pela inducdo de cancer,
sendo responsaveis por 0,6-3,2% dentre todos os tumores malignos em 15 paises desenvolvidos
(4). Estes dados séo preocupantes, visto que 70% das doses de radiacéo recebidas por pacientes
em procedimentos médicos sdo oriundas de exames de TC (5).

Assim, esse aumento de exposicao a radiacdo na populacdo pode se tornar um problema
de saude publica no futuro (2). Tendo isso em vista, sdo necessarias medidas de reducdo de
dose nesses exames seguindo o principio ALARA (as low as reasonably achievable — “tdo
baixo quanto razoavelmente exequivel”) que busca a realizagcdo de exames com doses baixas de

radiacdo sem comprometer a qualidade do diagnostico médico (6).
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Diversos estudos avaliam as ferramentas de reducdo de dose de radiacdo nos exames de
TC. A literatura aborda o uso de Modulagcdo Automatica de Corrente no Tubo (MACT) em
Fantomas e a avaliacdo dos protocolos utilizados em instituicbes para realizacdo de exames.
Fuji et al. (2009), utilizou uma metodologia a partir de Fantomas antropomorficos adulto e
pediatrico com dosimetros fotodiodos na regido dos 6rgdos radiossensiveis com a reproducéo
de exames de torax e de abddmen-pelve. Esse estudo compara as doses de radiacdo através do
indice de dose em tomografia computadorizada (Computed Tomography Dose Index - CTDI),
produto dose-comprimento (Dose-Length Product — DLP) e dose efetiva de acordo com a
International Commission on Radiological Protection ICRP 103 (7) e ICRP 60 (8), para
distintos tomdgrafos multislice com técnica de MACT (9).

Lee et al. (2011), fizeram um estudo retrospectivo de 100 exames consecutivos de
abddmen-pelve de tomografia computadorizada de adultos. Os exames foram submetidos a
ambas as técnicas de corrente modulada do tubo e de corrente fixa. Estes exames foram
avaliados através do indice de dose em tomografia computadorizada volumétrico (Computed
Tomography Dose Index Volume — CTDIvol) e DLP e da analise subjetiva e quantitativa da
imagem. O estudo descreve como limitacdo do mesmo a falta do célculo da dose efetiva

associada aos protocolos estudados (10).

Sabarudin et al. (2014), dispuseram  dosimetros  termoluminescentes
(Thermoluminescent Dosimeter - TLD) na posicdo dos orgdos radiossensiveis (Tireoide,
coracdo, es6fago, pulmdo, figado, estbmago, rim, colon, gbnadas, bexiga, medula 6ssea e pele)
em um Fantoma antropomérfico Alderson-Rando adulto. O estudo comparou os resultados do
protocolo padrdo de corrente fixa com protocolos de MACT para exames de torax e de
abdémen-pelve. Esse estudo aborda ainda grandezas como dose absorvida, dose efetiva
baseando-se na ICRP 103 (11) e SSDE (SSDE - Size-Specific Dose Estimate) no processo de
avaliacdo da reducéo de dose destes exames (12).

Papadakis et al. (2014), apresentaram metodologia para avaliar diferentes faixas etarias
e diferentes espessuras abdominais. Este estudo utiliza Fantomas antropomorficos que simulam

pacientes recém-nascidos de 1 ano, 5 anos, 10 anos e adultos (Fantoma Alderson-Rando). Os

13



Fantomas de 10 anos e adultos receberam diferentes camadas de material bolus para
representar diversas espessuras abdominais. E avaliam a qualidade da imagem pela anélise
quantitativa, distribuindo regiGes de interesse (ROIs) em locais especificos da imagem
utilizando a ferramenta Image J. Foram utilizados exames de rotina de cabeca, pescoco, torax e
abdémen-pelve com trés diferentes técnicas MACT (Weak, average e strong) para regido
menos espessa e outras trés para a regido abdominal mais espessas, no qual concluiu-se que as
doses podem aumentar muito com a variacdo da espessura anatdmica. Papadakis et al. conclui
que adultos e adultos sobrepeso podem se beneficiar da reducdo das doses em exames

tomograficos pela técnica MACT (13).

A metodologia de Kanematsu et al. (2015) baseia-se na coleta prospectiva de dados de
128 pacientes consecutivos de tomografia computadorizada de corpo inteiro. Aqui foram
testados trés protocolos de corrente modulada do tubo, que se diferem apenas pela
miliamperagem (mA) méaxima possivel. Para analise dos resultados, o estudo utiliza analise
quantitativa e subjetiva das imagens, além da analise de dose pelo CTDIvol, DLP e dose efetiva
(14).

Santos et al. (2015), propde a avaliacdo de doses pré e pds a aplicacdo de upgrades nos
protocolos da instituicdo. A partir de Fantomas antropomorficos de recém-nascido, 5 anos, 10
anos e adultos foram avaliadas a qualidade da imagem e comparadas as doses de radiacdo. Em
uma segunda etapa, estes protocolos sao aplicados a rotina da institui¢do, e uma avaliacéo pré e
pos a aplicacdo dos protocolos € realizada. A qualidade destas imagens é avaliada
quantitativamente a partir de ROIs e subjetivamente utilizando o método de avaliacdo gradativa
visual (AGV) por radiologistas experientes. A mudanga nos protocolos pré e p6s ocorre por
alteracdo de parametros como corrente do tubo, voltagem do tubo e a introducdo da técnica de
MACT (15).

Aplicaces clinicas dessas técnicas possuem grande variacdo entre instituicdes o que
ilustra a falta de padronizacdo efetiva dos protocolos de exames (16). Dessa forma, torna-se
essencial a determinacdo de protocolos de otimizacao para reducdo de dose nos pacientes, com

as devidas padronizagoes.
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Esta pesquisa teve como objetivo a otimizacao de protocolos de térax em equipamentos
de tomografia computadorizada multislice. A otimizacdo foi realizada com base em analises
objetivas e subjetivas de qualidade de imagem visando a diminuicdo de dose de radiagdo sem,
contudo, comprometer a qualidade de imagem. Foram abordados ainda, neste estudo, a
implementacdo e padronizacdo desses protocolos na rotina clinica do setor de tomografia do
Hospital das Clinicas da Faculdade de Medicina de Botucatu (HCFMB).

2. FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 Parametros Comumente Utilizados em Exames de TC

Os exames de tomografia computadorizada necessitam de um equilibrio entre diversos
parametros de aquisicdo de imagem para obtencdo de exames com uma qualidade de imagem

aceitavel e baixa dose de radiacdo. Esses parametros sdo descritos a seguir:
2.1.1 Scout

Scouts sdo aquisicdes em projecdo 2-D que geralmente precedem as aquisi¢fes das
imagens de CT. A aquisicdo é adquirida com um tubo de raios X estético, o tubo de raios X é
fixado, geralmente, em uma posi¢do que produz uma aquisicao frontal ou lateral do paciente.
Um ou dois scouts sdo adquiridos antes do exame em si. A posicdo inicial do scout é
determinada pelo operador do equipamento de CT durante o posicionamento do paciente na
mesa antes do escaneamento. Isso pode ser alcancado com o auxilio de luzes de
posicionamento a laser interna e externamente ao gantry. A extensdo do scout é geralmente
predefinida para protocolos especificos de aquisi¢cdo e pode ser adaptada para cada exame,
como por exemplo, exames de encéfalo, térax e colunas, entre outros, conforme figura 4 (A, B
e C). O scout e realizado a uma tensdo intermediaria do tubo (120 kV) e a uma baixa corrente
do tubo (50-100 mA). A exposicdo a radiacdo associada para o paciente é pequena em

comparagdo com a exposicdo a radiacdo da tomografia computadorizada. A qualidade da
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imagem, particularmente a resolucéo espacial, dos scout € modesta em comparacdo com a das

radiografias clinicas (17).

FIGURA 1. SCOUTS PARA PLANEJAMENTOS DE AQUISIGOES DE IMAGENS DE TC, ASFIGURAS A, BEC
REPRESENTAM PLANEJAMENTOS PARA EXAMES DE ENCEFALO, TORAX E COLUNA LOMBAR, RESPECTIVAMENTE.

2.1.2 kVp

A tensdo de aceleracao dos elétrons no tubo de raios X recebe o nome de quilovoltagem
de pico (kVp). A selecdo do kVp gera uma diferenca de potencial no equipamento gerador de
raios X. Quanto maior a diferenca de potencial utilizada para acelerar os elétrons em dire¢éo do
alvo, maior sera a probabilidade de o elétron ser desacelerado no campo nuclear, propiciando a

producdo de mais fotons de raios X de maior energia (17).

2.1.3 mAs

O mA estd relacionada a intensidade de elétrons que sdo emitidos por emissdo
termidnica nos filamentos (catodos). Uma vez que os elétrons deixam o filamento, estes serdo
acelerados pelo kVp em direcdo ao anodo, onde interagem com o alvo. O mA controla
diretamente a intensidade do feixe de raios X gerado. Quanto maior o numero de elétrons

disponiveis no processo de interacdo, maior o numero de fotons de raios X gerados (17).
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2.1.4 Espessura de Corte

Proximo a cada arranjo de detectores existem poés-colimadores que determinam a
espessura do corte. Espessuras de corte muito finas aumentam o ndmero de cortes sobre a
mesma area, e consequentemente, aumentam o indice de ruido da imagem. O tamanho do corte
tem uma relacéo direta com a dose do exame, a eficiéncia da dose diminui com cortes finos.
Um ponto importante € que o sinal ruido de uma imagem depende da espessura de corte
exibida, e ndo da espessura do corte adquirida. Adquirir o corte mais fino possivel é essencial
para manter a resolucgéo das reformatac6es multiplanares (18).

2.1.5 Incremento da Mesa

Consiste no espaco, em milimetros, estabelecido mediante o deslocamento da mesa

entre cada corte em relagdo a uma determinada regifo anatdmica (18).

2.1.6 Pitch

O Pitch € a relagdo entre a distancia de incremento da mesa (mm) para uma rotacdo
completa do gantry (local onde encontram-se todos 0s elementos necessarios para registrar a
transmissdo dos dados do paciente) com a espessura de corte (mm) selecionada, € definido pela

equacdo 1 (19).

Distancia de incremento da mesa por cada rotacio 3602 do gantry

PITCH =

Espessura de corte (EQuACAO 1)

Onde, a distancia de incremento da mesa por cada rotacdo 360° do gantry ¢ a distancia
do deslocamento da mesa entre cada corte em uma rotagcdo completa do gantry, e a espessura de
corte € a colimacéo do feixe de raios X.
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O pitch relaciona-se inversamente com a dose. O aumento do pitch promove diminuicéo
do tempo de exposicdo e consequente diminuicdo da dose. Alteracbes no pitch interferem na
qualidade da imagem, o aumento do pitch ocasiona na perda de resolucdo espacial da imagem.
Casos de lesdes que requerem colimacgdes pequenas, um aumento no pitch pode impossibilitar a

deteccdo destas lesdes por causa da degradacédo do perfil de sensibilidade da secdo (18,20).

2.1.7 Rotacdo do Tubo

Houve uma diminuicao significativa dos tempos de rotacdo do gantry com o avanco da
tecnologia tomogréafica. Se o tempo de rotacdo diminui (rotacdo do gantry mais rapida), a
exposicdo a radiacdo diminui, e 0 aumento da corrente do tubo é necessario para balancear a
qualidade da imagem. Os menores tempos de rotagdo melhoram o contraste de pequenas leses

por diminuir o efeito de volume parcial (20).

2.1.8 Matriz

Consiste no nimero de pontos dispostos vertical e horizontalmente (eixos x e y) que
determinam quantos pixels (menor elemento que forma uma imagem digital) e voxels (menor
elemento em uma grade regular em um espaco tridimensional) compde uma imagem. O
tamanho da matriz é inversamente proporcional a dimenséo dos pixels. Quanto maior a matriz,

menor o tamanho do pixel e maior a resolugéo espacial (18).

2.1.9 FOV (Field of view — campo de viséo)

O FOV é definido como o diametro maximo da imagem reconstruida. Constitui a regido
a partir da qual as medicOes de transmissdo de raios X sdo registradas durante a digitalizacao.
Sendo assim, responsavel pela determinacdo do tamanho da area do objeto que sera visualizado

no estudo, é definido pela equacéo 2 (18).
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FOV = Dimensao de Pixel X Dimensao de Matriz .
(Equacdo 2)

Sendo, a dimenséo do pixel, o tamanho da menor unidade que compde uma imagem

digital, e a dimenséo da matriz, o tamanho da matriz composta por pixels.

A relagéo entre pixels, FOV e matriz pode ser visualizada na figura 2.

Corte do
T\ Ppaciente

E [ Um voxel
spessura do corte
de corte 1
Field of View
[ (FOV)
Um Pixel > ] >
do corte

A

i
T

Mt de el Imagem TC = Matriz de Pixels

do corte

FIGURA 2. RELACAO ENTRE DIMENSAO DE PIXEL, FOV (FIELD OF VIEW - CAMPO DE VISAO) E DIMENSAO DE MATRIZ. A MEDIDA
QUE O TAMANHO DA MATRIZ AUMENTA PARA O MESMO FOV, O TAMANHO DO PIXEL DIMINUI E A NITIDEZ DA IMAGEM
AUMENTA. A IMAGEM DE TC (TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA) E COMPOSTA PELA MATRIZ DE PIXELS (21).

2.1.10 Modulagdo Automatica de Corrente do Tubo (MACT)

E uma técnica muito utilizada para diminuicdo de dose em exames de CT. As técnicas
de MACT utilizadas atualmente s&o a modulacdo longitudinal (z) e a modulagdo angular (xy).
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Ambas as técnicas ajustam automaticamente a corrente do tubo com base no tamanho do
paciente, perfil de atenuagéo da regido examinada e outros parametros, como voltagem do tubo
e velocidade da mesa, a fim de estabelecer um nivel constante de ruido na imagem (13). Na
modulacdo angular, a corrente do tubo é ajustada para minimizar os raios X nas projecdes
(angulos) que tem menor importancia na reducdo do ruido total da imagem (23, 24). Em
regides aonde a anatomia é expressivamente assimétrica (por exemplo, ombros), os raios X séo
menos atenuados na direcdo anteroposterior do que na direcdo lateral. Desta forma, 0 excesso
de raios X na direcdo anteroposterior pode ser reduzido sem uma alteracdo brusca no nivel de

ruido da imagem, como descrito na Figura 5 (20).

Low tube current

High tube current

b.

FIGURA 3. REPRESENTAGCAO DO PROCESSO DE MODULAGAO ANGULAR (XY), EM (A) PARA CADA ROTAGCAO DO
GANTRY, A MODULAGAO DA CORRENTE DO TUBO E REALIZADA EM DIFERENTES PROJEGOES NOS PLANOS X E Y.
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AS SETAS FINAS INDICAM A REDUGCAO DA CORRENTE DO TUBO, EM CONTRA PARTIDA, AS GROSSAS
REPRESENTAM AS AREAS SEM REDUGAO DE CORRENTE DO TUBO. EM (B) ESTA REPRESENTADA A SELEGAO DA
CORRENTE DO TUBO EFETIVA, EM MILIAMPERAGEM, PELO OPERADOR PARA A REALIZACAO DO
ESCANEAMENTO DESSA TECNICA.

Na modulacdo longitudinal (z), a dose € alterada com base na espessura e na atenuagao
dos tecidos ao longo do comprimento do corpo do paciente, no plano z. A modulacdo
longitudinal (z) altera a dose com base na espessura e na atenuacdo dos tecidos ao longo do
comprimento do corpo do paciente, no plano z (23, 24). Por exemplo, em areas com maior
quantidade de estruturas Osseas, como na pelve e no térax (na altura dos ombros), ha
necessidade de maiores valores de mA para obter uma imagem de qualidade aceitavel. A
modulacdo longitudinal aumentara 0 mA nestas regides. Em areas como abddémen superior,
composto principalmente por tecidos moles, a modulacgéo ird diminuir os valores de mA. Nessa
técnica, a corrente do tubo é ajustada para manter a imagem bruta com o nivel de ruido pré-
selecionado pelo operador. Isto fornece um indice de dose que permite o operador selecionar a
quantidade de ruido que estara presente nas imagens reconstruidas (23, 24). A modulacao
longitudinal mantém todas as imagens com niveis de ruido similares, independentemente do
tamanho do paciente e da anatomia. O valor de indice de dose é aproximadamente igual ao
ruido da imagem (desvio padrdo) em uma regido central de uma imagem de fantoma
homogéneo (22). A modulacdo da corrente do tubo é determinada pelas atenuacdes e formato

do scout, como ilustrado na figura 6 (20).
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FIGURA 4. REPRESENTAGAO DA MODULAGAO LONGITUDINAL (Z). EM (A) A ATENUAGCAO E MEDIDA PELO
TOPOGRAMA (ESQUERDA) E CONVERTIDA NA ESPESSURA EQUIVALENTE A AGUA (DIREITA), PERMITINDO QUE O
OPERADOR ESCOLHA A QUALIDADE DA IMAGEM PELA SELEGAO DE DIFERENTES NiVEIS DE RUIDO. EM (B) APOS
O OPERADOR SELECIONAR O NIVEL DE RUIDO PRE-DETERMINADO PARA O EXAME (ESQUERDA) O SOFTWARE
DISPONIBILIZA A MODULAGAO AUTOMATICA DA CORRENTE DO TUBO QUE SERA REALIZADA PARA ALCANGAR O
NIVEL DE RUIDO DESEJADO (20).

Os equipamentos mais modernos de tomografia estdo equipados com ambas a técnicas
de modulagéo, modulagéo longitudinal (x) e angular (xy) (22). Esta associacdo varia a corrente
do tubo durante cada rotacdo do gantry ao longo do eixo z do paciente. Desta forma, a dose de
radiacdo € ajustada de forma especifica para a atenuacdo do paciente ao longo dos trés eixos
(10).
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2.2 Principios Da Tomografia Computadorizada

Essa técnica baseia-se no direcionamento de um feixe de raios X colimado ao paciente,
em forma de “leque”. Conforme o conjunto fonte de raios X e detector realizam uma varredura
através do paciente, as estruturas internas do corpo atenuam o feixe de raios X pelas diferentes
densidades de massa e numero atdmico. A intensidade da radiacdo detectada varia de acordo
com o padrdo de atenuacao, e um perfil de projecdo é formado. Ao final de vérias sequéncias
de varredura ha a formacdo de um grande ndmero de projecdes; 0 processamento
computacional dessas projecdes envolve a superposicdo de cada projecdo para formar uma
imagem das estruturas anatdmicas naquele corte. O valor de cada incremento relaciona-se com
o coeficiente de atenuacdo total do caminho percorrido pelos raios X através do tecido. Atraves
da utilizacdo de equacbes simultaneas, obtém-se uma matriz de valores, que representa a
anatomia de uma seccdo transversal (23). A possibilidade de obtencdo de cortes com espessura
menor que 1mm (tecnologia submilimiter) permite o pds-processamento digital, a partir da
Reformatacdo Multiplanar (MPR), das imagens em 2D no plano axial para obtengéo de cortes
nos planos coronal e sagital ou mesmo tornando-as em imagens 3D com alto grau de resolucéo
(17).

2.3 Componentes do Equipamento de Tomografia Computadorizada

O equipamento de tomografia computadorizada ¢ composto por trés componentes

principais: O Gantry, a mesa e 0 computador (18, 19).
2.3.1 Gantry

O gantry é o local onde encontram-se todos 0s elementos necessarios para registrar
a transmissdo dos dados do paciente, é formado pelo tubo gerador do feixe de raios X, um
anel de detectores de radiacéo, colimadores e a grade antidifusora (18, 19), os quais, séo
descritos a seguir:
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A. O Tubo de raios X é responsavel pela producao de radiacéo ionizante que incidira sobre
0 objeto de interesse. Os raios X sdo produzidos a partir do choque de elétrons
acelerados em um alvo (anodo) de alto nimero atbmico (elemento com grande nimero
de prétons, como o tungsténio ou molibdénio) resultando na formacéo de raios X (1%)
e calor (99%). A liberacdo dos elétrons ocorre no catodo, em funcdo da energia térmica
fornecida ao filamento, processo denominado emissdo termidnica. O ajuste da
intensidade do feixe de elétrons (quantidade de raios X) é dado pela intensidade da
corrente do tubo de raios X (mA) (18). Com a aplicacdo de uma corrente de alta tensao
(kV) no tubo de raios X, os elétrons serdo repelidos do catodo e atraidos pelo &nodo. Os
elétrons sdo desacelerados no anodo, e sua energia é convertida em calor e raios X (18).
Na figura 1, sdo ilustrados os componentes principais do tubo de raios X, assim como a
formacéo dos raios X (25).
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FIGURA 5. ESQUEMA ILUSTRATIVO DE UM TUBO DE RAIOS X, SEUS PRINCIPAIS COMPONENTES E A PRODUGAO
DE RAIOS X (25).

O tubo de raios X usa um anodo desenvolvido para suportar e dissipar cargas elevadas
de calor, que devido ao grande namero de ciclos de aquisi¢cdo, € comum um sistema de

arrefecimento for¢cado com agua ou 6leo (17).
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B. Os colimadores de feixe possuem a funcdo de identificar e limitar os feixes de raios X
apenas para a area de interesse radioldgica, 0 que consequentemente diminui a area

irradiada e o espalhamento de radiacdo (17).

C. A grade antidifusora séo filtros que atuam reduzindo a radiacdo espalhada no receptor
de imagem, quanto menor a radiacdo espalhada, melhor a qualidade de imagem
adquirida (17).

D. Os detectores sdo tdo importantes quanto o tubo de raios X, e suas principais
caracteristicas estdo relacionadas com eficiéncia, estabilidade e velocidade. Existem
basicamente dois tipos de detectores, os de cristais luminescentes compostos por lodeto
de sodio acoplados a camaras fotomultiplicadoras, e os detectores de camara de
ionizacdo que sdo constituidos de pequenos tubos que contém gas nobre, que em
presenca de radiacdo sofrem ionizacdo e produzem corrente elétrica (17). Nesse caso, 0
gas é confinado em células longas e finas entre duas placas metélicas. As placas
metalicas de um detector de gas nobre, como por exemplo o xendnio, devem ser
posicionadas em uma orientacdo fixa em respeito a fonte de raios X, afim de obter sua
melhor eficiéncia, conforme ilustra a Figura 2. O volume do gas no interior das células
é cercado por dois eletrodos de metal, com uma tenséo aplicada entre eles. A deteccdo
da radiacdo se da quando os fotons interagem com os atomos de xendnio gerando
ionizacao desse gas. O campo elétrico entre as placas faz com que os ions formados se

desloguem para os eletrodos, onde a carga elétrica é coletada (26).
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FIGURA 6. ESQUEMA ILUSTRATIVO DE DETECTOR DE RADIAGAO DE GAS XENONIO (26).

O sinal elétrico coletado é amplificado e digitalizado, seu valor numérico € diretamente
proporcional a intensidade dos raios X que atingiram o detector. Embora um detector
gasoso ndo possua a mesma eficiéncia que um detector do estado sélido, sua espessura

pode compensar sua baixa densidade (26).

2.3.2 Mesa

A mesa, onde o paciente € acomodado movimenta-se em direcdo a abertura do
gantry, e durante o exame, possuem 0 movimento de subida e descida para
acomodar o paciente. Em geral conseguem suportar pacientes de até no maximo 220
kg (18, 19).

2.3.3 Workstation

A workstation é responsavel por todo o processamento de dados, reconstrugdo
da imagem tomografica com base nas informacbes obtidas nos detectores e

exibicdo das imagens em monitores (24).
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2.4 Agentes de Contraste

Os exames em uma TC podem conter ou ndo contraste dependendo do caso clinico do
paciente, da estrutura ou 6rgédo a ser avaliado e/ou o tipo de lesdo a ser estudado. O contraste
iodado é o contraste utilizado na TC. Essa substancia permite maior definicdo as imagens

tomograficas, o que melhora a qualidade da informacdo morfoldgica fornecida pela TC (17).

Os contrastes podem ser divididos em: 1) O contraste iodado de alta osmolalidade que
possui osmolalidade muito superior ao plasma (6 a 8 vezes), sdo constituidos de contrastes
iGnicos, possuem maior risco de causar efeitos adversos; 2) O contraste iodado de baixa
osmolalidade, possuem osmolalidade abaixo do grupo anterior, entretanto possuem
osmolalidade de 2 a 3 vezes maior que ao plasma, sua maioria é composta de contrastes nao
ibnicos; 3) Contraste iodado isosmolar, possui osmolalidade igual ao plasma, teoricamente
deveria oferecer menos riscos em relacdo a efeitos adversos, no entanto existe controvérsia
entre os estudos. O contraste utilizado rotineiramente € o contraste de baixa osmolalidade ndo
ibnico (17)

Apesar de seus beneficios, o contraste pode produzir reacdes adversas. A incidéncia de
reacOes adversas ao contraste ndo i6nico é estimada em 1 a 3%, enquanto que em reacles
consideradas somente graves é de 0,04% (17). Essas reacdes adversas podem ser classificadas
guanto ao seu mecanismo etioldgico, grau de severidade e tempo decorrido ap6s a
administracdo do contraste, como por exemplo, as reacdes alérgicas ou de hipersensibilidade,
reacGes quimiotaxicas, de grau de severidade leve, moderado ou grave e agudas ou tardias em
relacdo ao tempo decorrido apds a sua administracdo. Deste modo, sdo necessarias algumas
medidas preventivas para reduzir a ocorréncia e gravidade dessas reagOes adversas como
levantamento dos fatores de risco, escolha do tipo de contraste, averiguagdo acerca de drogas
utilizadas pelo paciente, medicacdo profilatica, avaliagdo do estado geral do paciente, preparo
quanto a hidratacdo e jejum, atencdo aos aspectos emocionais do paciente, intervalo de pelo

menos 48 horas entre as administragdes, dose da substancia do contraste, entre outros (17).
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2.5 Dosimetria

2.5.1 Indice de Dose em Tomografia Computadorizada (Computed Tomography Dose
Index — CTDI)

O CTDI é um indice de dose relacionado a distribuicdo da dose de radiacdo absorvida
pelo tecido em um corte tomografico. Mais especificamente, o CTDI representa a dose
absorvida média, ao longo do eixo z, a partir de uma série de irradiagdes consecutivas, que sao
os cortes na tomografia. E medido a partir de uma TC axial com uma rota¢do completa do tubo
de raios X, e é calculado dividindo a dose absorvida integrada pela colimacao total nominal do

feixe.

O CTDlvo por sua vez representa a dose de radiagdo absorvida média ao longo das
direcdes X, y e z resultantes de uma série de cortes consecutivos. O CTDlIyo se relaciona com o

CTDI como descrito na Equagéo 1(12):

CTDI,,; = 1/ pitch X CTDIy, (EQuacko 3)

2.5.2 Produto Dose-comprimento (Dose Length-product — DLP)
O DLP é produto do CTDIve (mGy) pelo comprimento do tecido escaneado (cm). Esta

relacionado com o total de energia ionizante transmitida no tecido (12).

2.5.3 Distancia Latero-lateral (DLL) e Distancia Anteroposterior (DAP)
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A DLL (Distancia Latero-lateral) é a medida em centimetros que se refere a medicdo da
distancia lateral de uma estrutura, como a de um fantoma ou até mesmo uma regido anatémica.
O DLL pode ser visualizado na Figura 3 (A) (12).

A DAP (Distancia Anteroposterior) é a medida em cm que se refere a medigdo da
distancia entre a parte anterior e posterior de uma estrutura. O DAP pode ser visualizado na
Figura 3 (B) (12).

FIGURA 7. IMAGEM QUE REPRESENTA AS MEDICOES DA DISTANCIA LATERO-LATERAL (A) E DA DISTANCIA
ANTEROPOSTERIOR (B) (12).

2.5.4 Estimativa de Dose Tamanho-especifica (Size-Specific Dose Estimate — SSDE)

O SSDE é definido como uma estimativa de dose incidida no paciente. O SSDE leva em
consideracdo corregOes baseadas no tamanho do paciente, utilizando-se dimensdes lineares

medidas no paciente ou nas imagens do paciente.

O SSDE pode ser calculado com base na seguinte Equacdo 2 (12):
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size specific dose estimate = SSDE = f2>* x CIDI”

size vol

(EQuagho 4)

Nesta equacdo o0 CTDlIyo € 0 informado pelo aparelho de TC com referéncia de um
fantoma de 32 cm. O CTDIvo é multiplicado por um fator de converséo que pode ser obtido a

partir da Tabela 1 utilizando-se a soma do DLL e DAP do paciente (12).
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TABELA 1. VALORES DE FATORES DE CONVERSAO PARA CADA VALOR DE SOMA DE DLL E DAP DOS PACIENTES

PARA FANTOMAS COM REFERENCIA DE 32 cM DE CTDIvoL. NESTA TABELA DLL E DAP ESTAO

REPRESENTADOS POR “LAT” E “AP”, RESPECTIVAMENTE.

Lat+AP | Effective | Conversion
Dim (cm) | Dia (cm) Factor
16 i 2.79
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3. MATERIAIS E METODOS

Este estudo retrospectivo foi delineado com a aprovacdo do comité de ética da
Universidade Estadual Paulista (UNESP), Faculdade de Medicina de Botucatu (protocolo n°
CAAE 54284616.0.0000.5411).

3.1 Materiais

Foi utilizado um equipamento de tomografia computadorizada multislice de 16 canais
Toshiba Activion (Toshiba Medical Systems, Otawara, Japdo), que pode ser visualizado na

figura 7 com modulacéo automaética de corrente de tubo (MACT) de imagens de TC.

FIGURA 8. EQUIPAMENTO DE TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA MULTISLICE DE 16 CANAIS TOSHIBA ACTIVION
(TosHIBA MEDICAL SYSTEMS, OTAWARA, JAPAO), (MATERIAL ELABORADO PELO AUTOR).
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Foi utilizado também um fantoma analitico para avaliacdo de pardmetros objetivos (27).
Esse fantoma consiste em trés se¢des diferentes: uma secdo com um padrdo de barras para
resolucdo espacial, uma se¢cdo com estruturas de baixo contraste e uma terceira Segao
homogénea para medicGes de ruido de imagem, conforme ilustra a figura 8. Os testes de
resolucdo espacial foram medidos com a primeira secdo do fantoma, conforme figura 8.A,
composta por grupos de barras colocadas em acrilico. Cada grupo é composto por um conjunto
de cinco barras cheias de agua. O tamanho das barras de cada grupo diminui de comprimento:
1,6 mm, 1,3 mm, 1,0 mm, 0,8 mm, 0,6 mm, 0,5 mm. Os testes de baixo contraste foram
medidos com a segunda se¢do do fantoma, conforme figura 8.B, que é composto por uma série
de cinco orificios com didmetros diferentes (10,0, 7,5, 5,0, 3,0 e 1,0 mm). A se¢do para

medicdes de ruido pode ser observada na figura 8.C.

FIGURA 9. IMAGEM DO FANTOMA ANALITICO NO QUAL FOI REALIZADA A AVALIAGCAO OBJETIVA DE QUALIDADE
DA IMAGEM. O FANTOMA CONSISTE DE TRES SECOES DIFERENTES: SEGAO DE ALTA RESOLUGAO (A), SEGAC DE
BAIXO CONTRASTE (B) E SEGAO DE RUIDO (C).

3.2 Métodos

Nesse trabalho, foram selecionados seis protocolos para otimizacdo. Trés desses, ja
comumente utilizados na rotina clinica (protocolos 1, 2 e 3,) e trés protocolos testes
adicionados (4, 5 e 6). Todos os protocolos usaram teécnicas de Modulacdo Automatica de

Corrente no Tubo, contendo diferentes valores de desvio padrdo do ruido da imagem, unico
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parametro alterado dentre os protocolos, enquanto que, os demais parametros de aquisicdo

permaneceram inalterados, como descrito na tabela 2:

TABELA 2. PARAMETROS DE AQUISICAO DE IMAGEM PARA OS PROTOCOLOS DE EXAMES DE TC DE TORAX EM
PACIENTES ADULTOS.

Protocolos 1 2 3 4 5 6

Colimagdo (mm) 16x1,0 16 x 1,0 16 x 1,0 16x1,0 16 x1,0 16 x1,0

Espessura de

5,0 5,0 5,0 5,0 5,0 5,0
Corte (mm)
Espessura de
Reconstrucéo 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0 2,0
(mm)
Pitch 1,125 1,125 1,125 1,125 1,125 1,125
Tempo de 0,75 0,75 0,75 0,75 0,75 0,75
Rotacéo (s)
Voltagem do
120 120 120 120 120 120
Tubo (kV)
Desvio Padrdo 7,5 8,75 10 11,5 12 15

Os protocolos selecionados séo utilizados para realizacdo de exames de tdérax de
pacientes com patologias ndo definidas, check-ups, acompanhamento de neoplasias, metastases

e rastreamento pds-operatorio.

Na aplicacdo desses protocolos o paciente é posicionado em decubito dorsal com os
bracos erguidos e com a luz de posicionamento na regido da farcula esternal. O exame &
composto por um scout duplo (uma imagem anteroposterior e uma imagem lateral) e uma fase,

com e sem contraste, desde o apice pulmonar até o final dos seios costofrénicos.
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Os protocolos otimizados nesse estudo foram selecionados de acordo com 0s seguintes

critérios:

A. Protocolos com qualidade de imagem aceitavel pelos métodos de analise
objetiva: razdo contraste-ruido (CNR — Contrast-Noise Ratio), funcdo de

modulacéo de transferéncia (MTF —Modulation Transfer Function) e ruido.

B. Protocolos com as medic¢des de dose mais baixas pelos métodos: indice de dose
em tomografia computadorizada (CTDI — Computed Tomography Dose Index),
produto dose-comprimento (DLP — Dose-Length Product) e Estimativas de

Dose Especifica de Tamanho — (SSDE - Size-Specific Dose Estimate)

C. Protocolos com qualidade de imagem aceitavel pelos métodos de analise
subjetiva apds avaliagdo por radiologista.

3.2.1 Avaliacdo Objetiva Da Qualidade Da Imagem

Foram utilizados os seguintes parametros objetivos: baixo contraste, resolucédo espacial

e ruido da imagem.

A analise de baixo contraste foi avaliada através do CNR na primeira se¢do do fantoma
analitico. O CNR é definido como a diferenca da intensidade média de sinal entre duas areas
adjacentes que determina diretamente a capacidade de distingdo do sinal. E definido pela
Equacdo 5 (28).

|5, — Sl
CNRp=_—_4 "8
Ty (Equacio 5)

Onde Sa e Sg sdo as intensidades medias de sinal (nimeros de CT), em duas areas

adjacentes, nas unidades de Hounsfield (HU) e oo, 0 desvio padrdo do plano de fundo. Foram
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utilizadas Regides de Interesse (ROIs) com 1,2 cm2. Em ‘A’ ROI em orificio de baixo
contraste, em ‘B’ ROI em area adjacente e em ‘C’ plano de fundo. O que Permite o calculo do

CNR para cada estrutura de baixo contraste, ilustrado na figura 9.

FIGURA 10. EXEMPLO DE MARCACAO DE ROIS NO FANTOMA ANALITICO. EM ‘A’ ROl EM ORIFICIO DE BAIXO
CONTRASTE, EM ‘B’ ROl EM AREA ADJACENTE E EM ‘C’ PLANO DE FUNDO. O QUE PERMITE O CALCULO DO
CNR.

A resolucdo espacial foi medida através da avaliacdo da MTF (29), na segunda se¢do do
fantoma analitico. A MTF foi calculada seguindo a metodologia descrita por Droege & Morin,

1982 (30). Esse método, extremamente prético, € ilustrado na figura 10.
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FIGURA 11. REPRESENTACAO DE PADROES DE BARRA ONDE SAO INSERIDAS ROIS QUE MEDEM O DESVIO
PADRAO, PERMITINDO O CALCULO DO PARAMETRO DA MTF.

A MTF pode ser obtida através da seguinte equacdo 4.

m2 M)

MTF(f) = v
0

, f>fe/3.
(EQUACAO 6)

Onde, M é o desvio padrdo corrigido dos valores de pixel em uma imagem e Mo é a
modulacdo de entrada. O parametro M € dado por:

M=M"=N?

Onde, M’ ¢ numericamente igual ao desvio padrdo dos valores de pixel em uma imagem
de padréo de barras, e sendo N o ruido existente na imagem do padréo de barras.

(EQUAGAO 7)

N pode ser calculado atraves da seguinte equagéo 6:

2 __(nr2 2
N =N, +N,)/2 (EQUACAO 8)

No qual Ny é o desvio padrdo para uma regido de pixels em secdo de acrilico, e Nw é 0
p
desvio padrdo para uma regido de pixels em secdo de &gua.
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E a modulagdo de entrada Mo que é calculada através da equagéo 7, a seguir:

_ |cT, —CT,|

M,
2 (EQUAGA09)

Onde, CT1€é o nimero de CT para a secdo de acrilico e CT» para a sec¢do de agua.

O ruido foi avaliado através do DP medido por ROIs circulares em diferentes pontos da

terceira secdo do fantoma analitico.

3.2.2 Anélise Dosimétrica

Foram utilizadas trés grandezas dosimétricas para descrever a dose de radiacdo em cada
protocolo. O indice de dose em tomografia computadorizada volumétrico (Computed
Tomography Dose Index - CTDIvol) e o produto dose-comprimento (Dose-Length Product -
DLP) foram obtidos em cada relatorio de dose dos exames dos pacientes fornecidos através do
sistema do equipamento de TC. A Estimativas de Dose Tamanho-especifica (Size-specific Dose
Estimate - SSDE) é obtida através da relacdo do tamanho do paciente e do CTDIvol (31). A
SSDE foi obtido multiplicando diretamente o CTDIvol por um fator de converséo de tamanho,

conforme descrito anteriormente na equacéo 2 (12).

A partir dos pardmetros objetivos e da andlise dosimétrica, foram selecionados os
protocolos com a melhor relacdo de qualidade de imagem e doses mais baixas. Foram
excluidos os protocolos com indices de doses superiores aos encontrados na literatura (29, 30),
e 0s protocolos com altos niveis de ruido e baixo CNR, 0s quais poderiam comprometer a

qualidade da imagem.

3.2.3 Avaliacéo Subjetiva Da Qualidade Da Imagem
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A analise subjetiva foi realizada através da avaliacdo dos exames de térax em 15
pacientes selecionados. Apo6s a otimizacdo dos seis protocolos pela técnica MACT, foram
selecionados os trés protocolos com menor dose e qualidade de imagem aceitdvel. Nesse

procedimento, cada protocolo foi aplicado em cinco pacientes.

Os critérios de inclusdo foram dimens@es corporais semelhantes a um paciente padrédo
(1,75 m e 75 kg) na rotina clinica (20).

Os critérios de similaridade da dimensdo corporal foram baseados nos diametros
anteroposterior e lateral, os quais foram medidos em uma imagem axial de TC de pacientes

(masculino, 75 Kg, 1,75 m).

Os critérios de exclusdo foram exames cujos protocolos ndo seguiram o padrdo de
aquisicdo de imagens de rotina.

A qualidade da imagem do paciente foi avaliada independentemente por dois
radiologistas com mais de 15 anos de experiéncia na interpretacdo de imagens de TC de torax.
A avaliacdo da qualidade da imagem foi avaliada de acordo com a Diretriz Europeia (33). A
fase aprimorada com contraste foi a escolhida para essas analises. O ruido subjetivo, a
resolucdo espacial subjetiva e a aceitabilidade diagnostica foram classificados em uma escala
de 5 pontos: +2: ideal; +1 de boa qualidade; O: aceitavel; -1: baixa qualidade; -2: inaceitavel
(32, 33).

Os especialistas da area de radiologia pontuaram a visibilidade de estruturas essenciais
nas imagens de TC de térax ap6s meios de contraste intravenosos (por exemplo, parede
torécica inteira, aorta, veia cava, coracdo, parénquima pulmonar e vasos), reproducdo
visualmente nitida da aorta toracica e a capacidade de distinguir a fronteira entre a pleura e a
parede toréacica. Além disso, foi realizada uma analise de classificagdo visual (Visual Grading
Analysis - VGA) para criar um indice de qualidade exclusivo de acordo com a Equacéao 4 (32,
33):
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Xs.,(0,1)
VGA = ————
NiNo

(EQuacio 10)

Onde, Sc é a pontuacdo individual para cada observador O e o0s critérios de imagem i, N; é o
ndmero total de critérios de imagem e No € 0 nUmero total de observadores.

4. ANALISE ESTATISTICA

Médias e medianas foram calculadas para todas as medidas objetivas. As diferencas
entre as médias dos diferentes protocolos foram analisadas pelo teste de Tukey. Os dados
apresentaram uma distribuicdo normal. Valores de p <0,05 foram considerados estatisticamente

significantes.

5. RESULTADOS

5.1 Avaliacdo objetiva da qualidade da imagem

Os parametros objetivos estdo apresentados na tabela 3. Comparando o ruido, ndo houve
diferenca significativa entre os protocolos 2, 3 e 4 (p> 0,05).

O baixo contraste avaliado pelo CNR apresentou correlacdo inversa ao ruido, como
pode ser visto na tabela 3, mas ndo houve diferenga significativa entre todos os protocolos (p>
0,05).
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TABELA 3. COMPARAGAO DOS RESULTADOS DOS PARAMETROS OBJETIVOS ENTRE OS PROTOCOLOS TESTADOS.

Protocolos 1 2 3 4 5 6

Ruido (HU) 5,87+0,84  5,89+0,74 6,95+0,69 7,75+0,55 8,08+0,74 10,38+0,70

CNR 0,72+0,64  0,55+0,59 0,54+0,21 0,43+0,14 0,36+0,87 0,24+0,36

CNR, razdo contraste-ruido; HU, unidade de Hounsfield.

Em relacdo a resolucdo espacial avaliada pela MTF, os resultados dos seis protocolos
testados estdo ilustrados na figura 11. O MTF € uma grandeza relativa, apresenta valores entre
0 e 1, portanto, ¢ medido em fungdo da frequéncia espacial (ciclos * cm -t). Protocolos com

DPs mais altos apresentaram valores mais baixos de MTF em funcgéo da frequéncia espacial.
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FIGURA 12. GRAFICO DOS RESULTADOS DA MTF EM FUNCAO DA FREQUENCIA ESPACIAL (CICLOS * CM-1) PARA
0S SEIS PROTOCOLOS TESTADOS.

Foram excluidos os protocolos 5 e 6, por apresentarem niveis mais altos de ruido,
baixos valores de CNR e baixos valores de MTF em funcdo da frequéncia espacial que

poderiam comprometer a qualidade da imagem quando realizados em pacientes.

5.2 Analise Dosimétrica

As doses de radiacdo dos protocolos 1, 2, 3 e 4 selecionados pela avaliacdo objetiva de

qualidade de imagem estdo ilustradas na tabela 4. Os valores de CTDIvol, DLP, SSDE e
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Tempo de corrente no tubo (MAs) apresentaram diferencas significativas entre os quatro

protocolos (p <0,05).

TABELA 4. DOSES DE RADIAGAO DOS PROTOCOLOS DE TC DO TORAX.

Protocolos 1 2 3 4
CTDIvoL (MGy) 18,2 + 1,66 14,2 +2,13 10,2 + 2,64 6,9+ 1,96
DLP (mGy cm) 646,13 + 15,14  535,2+ 17,37 418,6 + 14,97 3105+ 14,44
SSDE (mGy) 43,61 +0,38 36,71 + 0,88 27,88 + 0,57 21,94 + 0,49

Tempo de Corrente

2 +1 240+ 1,44 184+ 1,7 144 + 1,67
no Tubo (MAs) 85,33+ 1,55 0+1, 8 73 ,6

SSDE, estimativas de dose tamanho-especifica; DLP, produto dose-comprimento; CTDlyol,

indice de dose em tomografia computadorizada volumétrico.

Excluimos o protocolo 1 por apresentar alto valor de CTDIvol quando comparado a
literatura (29, 30).

5.3 Avaliacéo subjetiva da qualidade da imagem

Dentre todos os protocolos avaliados apenas trés foram incluidos na analise subjetiva
dos pacientes. Os resultados da qualidade da imagem dos pacientes sdo apresentados na Tabela
5. Como esperado, podemos ver uma forte correlagdo inversa do ruido da imagem e da dose de

radiacgéo.
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TABELA 5. COMPARAGCAO DA QUALIDADE DA IMAGEM DO PACIENTE ENTRE OS PROTOCOLOS TESTADOS. OS
VALORES REPRESENTAM AS ANALISES VGA CONSIDERANDO A PONTUAGAO DE TODOS OS OBSERVADORES.

Resoluca Visibilidad N
°%0 u?ao Ruido stottidade Aceitabilidade
Protocolos Espacial . de . Total
. Subjetivo Diagnostica
Subjetiva Estruturas
2 1,8 1 1,4 2 Otimo
Boa
3 1 0,4 0,7 1,2 .
Qualidade
4 0,2 -0,8 -0,3 0,6 Aceitavel

+2: Otimo; +1: Boa Qualidade; 0: Aceitavel; -1: Baixa qualidade; -2: Inaceitavel.

6. DISCUSSAO

O nivel de ruido é um parametro fundamental no escopo da qualidade da imagem, sendo
que um menor nivel de ruido implica na melhoria da qualidade da imagem e um maior nivel de
ruido implica em um menor nivel de qualidade da imagem (16). Como esperado, protocolos
com maior desvio padrdo apresentaram maior nivel de ruido na imagem. Nao houve diferenca
estatistica significativa entre os protocolos 2, 3 e 4 em relacdo ao ruido, embora a analise dos

radiologistas tenha demonstrado diferengas na qualidade da imagem entre esses protocolos.

A deteccdo de baixo contraste é especialmente dificil principalmente devido a
proximidade do nimero de TC de estruturas de baixo contraste e o fundo, além disso os altos
niveis de ruido podem tornar essa deteccdo ainda mais dificil. Portanto, usamos o0 CNR para

relacionar essas duas grandezas (16). Aqui, como esperado, 0 CNR apresentou uma correlacéo
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inversa ao ruido. Assim, pode-se notar que quanto maior o ruido da vizinhanca de uma ROlI,

menor 0 CNR o que dificulta a visualizacéo do objeto (16).

A MTF expressa a habilidade de um sistema em representar o tamanho real de um
objeto na imagem (30). Aqui, protocolos com os menores valores de desvio padréo
apresentaram maiores valores de MTF em funcdo da frequéncia espacial. Esses resultados
significam que os protocolos com menores valores de desvio padrdo possuem a capacidade de
discernir pequenos objetos em rela¢éo ao fundo, como por exemplo, detectar pequenos nddulos
0 que e crucial para rastreamentos de cancer (28).

Os protocolos 2, 3 e 4 apresentaram dose de radiacdo semelhante aos niveis de

referéncia diagndstica (29, 30), enquanto o protocolo 1 apresentou valores discrepantes.

O CTDI representa a dose média absorvida, ao longo do eixo z, de uma série de
irradiacBes consecutivas, que sdo as varreduras de TC (5). Para o CTDIvol os protocolos 2, 3 e
4 apresentaram, respectivamente, 22%, 44% e 62% menos dose, quando comparados ao

protocolo 1.

O SSDE fornece um indice de dose mais preciso e seu uso também esta relacionado a
protecdo contra radiacdo, pois leva em consideracdo as corregdes baseadas no tamanho do
paciente, usando dimensfes lineares medidas no paciente (5). Em relacdo ao SSDE, 0s
protocolos 2, 3 e 4 apresentaram, respectivamente, 15,45%, 22,39% e 31,89% menos dose

quando comparados ao protocolo 1.

O VGA € uma oOtima técnica que permite avaliar quantitativamente a qualidade da
imagem subjetiva (35). Neste estudo, todos os protocolos avaliados pelo VGA apresentaram
aceitabilidade satisfatoria para o diagndstico clinico, segundo os radiologistas. O protocolo com
0 menor escore avaliado foi classificado como "aceitavel”, o que demonstra que, entre 0s
protocolos selecionados, a redugéo de dose ndo diminuiu significativamente a qualidade da
imagem. Todos tinham qualidade de imagem satisfatoria com doses de radiacéo aceitaveis (29,
30), como recomenda o principio ALARA.
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Clinicamente, a acdo mais importante € garantir a qualidade do diagnostico e ndo a
melhor qualidade de imagem possivel. Qualquer reducdo de dose é vélida desde que seja
mantida a mesma confiabilidade do diagndstico (16, 31).

7. CONCLUSAO

Neste estudo, foram avaliados seis protocolos de tomografia computadorizada para
exames de torax para um processo de otimizacao baseado em andlises objetivas e subjetivas da
qualidade da imagem e medidas de dosimetria. Os protocolos otimizados foram aqueles que
seguiram os principios da ALARA, mantendo as doses de radiacdo o mais baixas possivel sem
comprometer o diagnostico clinico. Apds as avaliacGes subjetivas, trés protocolos foram
considerados otimizados com qualidade de imagem pelo menos “Aceitavel”. A metodologia
apresentada aqui pode ser usada em qualquer rotina clinica que utilize tomografos e também

com estruturas anatdmicas diferentes do térax.
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