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APRESENTACAO

O Colégio Brasileiro de Radiologia, na busca do fortalecimento da radioprotecdo em sua estrutura
de Comissdes, no ano de 2019, reestabeleceu sua Comissdo de Protecdo Radiologica (CRR/CBR).
objetivo principal da Comissdo é melhorar a protecéo radiol@gigaacientes, profissionais de saude e
populacdo no Brasil. Atualmente, os esforcos da CPR/CBR estao concentrados em promover atividades
educativas e em desenvolver ferramentas educacionais e informativas para os diferentes profissionais de
salde visandodisponibilizar, em portugués, materiais informativos elaborados por organizacdes
internacionais. Contando com uma equipe multidisciplinar, a CPR/CBR tem promovido e participado de
eventos e congressos hacionais e internacionais, desenvolvido projeféisasepstabelecido importantes
parcerias com organiza¢des internacionais, como a Organiza¢do Mundial de Saude, Agéncia Internacional
de Energia Atdmica, Comissao Internacional de Prote¢cdo Radiolégica e Sodiatlademericanade
Radiologia Pediatricsdhem como participado em campanhas cdmage Gently, Image Wisely e Latin
Safe Como entidade integrante da CPR/CBR, a Associacao Brasileira de Fisica Médica (ABFM) tem como
missado desenvolver a pratica da Fisica em Medicina e ciéncias correlatas, ancentivpesquisa e o
desenvolvimento, disseminando informacao técuieatifica e promovendo o aprimoramento profissional
para que os pacientes sejam atendidos com servicos médicos de alta qualidade. Nos Ultimos anos a ABFM
vem se empenhando no sentido a@jgoiar acdes para promover a formacdo de recursos humanos
qualificados; promover a formagado de uma consciéncia critica voltada para a protecdo radiolégica e controle

de qualidade entre profissionais que utilizam equipamentos emissores de radia¢cdessonizant

O presente material didatico de fisica radiologica destinado a médicos residentes sdo notas
resumidas produzidas pelos autores, ao longo de seus anos de exercicio profissional. Todos os autores
contribuiram de forma gratuita na producéo deste matiitiica aplicada a radiologia. Esta publicacéo
tem como objetivo estabelecer uma #Aponted entre o0s
diagnéstico por imagens. Desta forma preteselestimular os estudantes em relagdo ao ensino de fisica
radioldgica, o qual ndo requer memorizag¢édo de equagdes, mas sim aplicacdo dos conceitos na formacgéo das
imagens, e com isto tirar o maximo proveito do arsenal diagnéstico, na producédo de imagens de qualidade

diagnéstica e com baixas doses de radiacdo nospesie

As bases fisicas apresentadas neste material estdo relacionadas com tecnologias de radiologia digital,
fluoroscopia, mamografia e tomografia, medicina nuclear, ressonancia e ultrassonografia. Apés cada
capitulo séo sugeridas leituras complementa@s, 0 aprimoramento dos conceitos de fisica, contribuindo

assim com o futuro exercicio profissional do médico radiologista.

A publicacao deste trabalho é fruto da cooperacao cientifica e institucional entre o Colégio Brasileiro

de Radiologia e Associac®rasileira de Fisica Médica.
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CAPITULO | - BASES FiSICASE TECNOLOGICAS DOS RAIOS X

Radiacéo

O conceito deadiacdopode ser definido como uma forma de energia, emitida por uma fonte, que agapiep

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

A radia-«o0 eletromagn®tica pode ser descrita como s
eletromagnético represina unido de um conjunto de radiacdes, que inicia com as ondas de radio e termina com os raios
gama Figura 1).Toda radiagdo eletromagnética transporta energia através do espaco com uma combinacao de campos
elétricos e magnéticos. A radiagdo eletromadgaétd pode ser produzida em um processo no qual exista o fornecimento

de energia. Radia¢8es eletromagnéticas surgem em processos de aceleracao de cargas.

Quando a radiacdo possui energia suficiente para arrancar um dos elétrons orbitais de atomatizselinose
ela éionizante Esta nhomeacé&o € usada para designar tanto um feixe de particulas carregadas (ou neutras), como também

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

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

joule (J).
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A propagagdo de energia através de ondas eletromagnéticas é referidadiagém A disténcia entre os dois
picos da propagagdo de uma onda eletromagnética € chamedimplémento denda( &) . A repeti - «o d
oscilagdes por tempo (ciclos/s) € referida cdraquéncia A frequéncia é inversamente proporcional ao comprimento

de onda (&). Quanto menor o comprimento de wpadagdo mai or

A radiagdo eletromagnética esta presente em um grande intervalo de frequéncia de aproximadamefitézL0 a 10
(Hertz). O comprimento de onda associado as estas radiacdes podem variar H@*%f. As radiacdes com menores
frequéncias, tais comluz, micreondas, laser etc. sdo consideragi@s ionizante®u excitantes. As de maior energia,

como raios X e raios gama sao classificadas como radiacdes ionizantes.

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

energia é o produto da tens&o aplicada em volt (V) pela corrente elétirapargA), sendad 630

A correrte elétricarepresenta a passagem de carga por tempo, em termos de coulomb (C) por segundo, ou seja, 1
A = C/s. Acarga de um elétroé de 1,6 x 16°C, e, portanto, quando um elétron é acelerado por uma tenséo de 1V,
referimos a esta unidade comlétron-volt (eV). Isto € importante pois, em radiologia, a unidade de energia mais utilizada

é eV, e que equivale a 1,6 x¥Q.

Para contextualizar os conceitos fisicos e suas unidades de medidas em termos das bases fisicas aplicadas &
radiologia, vamos dao exemplo de um equipamento de raios X. A frequéncia de oscilacdo da rede elétrica de um
equipamento instalado em um centro diagndstico € 60 Hz, e para se realizar um exame, é necessario que seja aplicadc
uma tensao no tubo de raios X com 80 kV (quilds)plcom uma corrente elétrica de 200 n#iligmperg, a partir de
um gerador de 80 kW (quilo watts). A energia méaxima da radiagcao produzida € de &igke¥ 2).
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Figura 2: Producéo deaios X Fonte: Walter Huda, W Review of Radiologic Physics Ed Wilkins
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Emissao de raios X

Para a producéo de raios X é necessario que seja aplicada uma diferenca de potencial entre um filamento emissor
(catodo) e um alvo (anodo), os quais estéo inseridos em wunatuéicuo. A corrente de elétrons é emitida pelo catodo
em direcdo anodo, em decorréncia da tensdo na ampola. Desta forma o feixe de elétrons é desacelerado pelo anodo. Com
resultado da desaceleracao da corrente elétrica serdo efditaasEsta radiagoproduzida pelo freamento é chamada

deBreemstralundFigura 2).

O feixe de elétrons emitido pelo filamento é desacelerado em diferentes regides do alvo. Os elétrons que passam
muito préximo ao nicleo do alvo irdo produziram wenargia maximaA energa dos raios X diminuird a medida que a

corrente de elétrons incidentes se afaste do campo de acdo do nucleo, conforme iluBigadla 8a

A energia maxima dos fétons de raios X € determinada pelo valor da tenséo (V), que é aplicada ao tubo. Quando
a orrente de elétrons é acelerada com energia maxima, por exemplo de 100 keV, os fétons emitidos pelo tubo terdo

energia médiale 1/3 a ¥z da energia maxima. Isto é importante, pois neste processo ocorre a emissao fétons de diversas

energias, e, portanto, escrever a palavra o6raio X6 ® wur
energias.
e-2
Elétrons e-3
Incidentes
Nucieus
1@
z e . 2
3 e LA Energia
L~y . Moderada
"L RX
RX i 3
T \BX Energia
Energia { Baixa
Maxima 3

Figura 3: Energia dosaios X Fonte:Dimerstein e Hornos: Manual de Prote¢do RadiolégiEal SENAC

INTERACAO DA RADIACAO COM A MATERIA

Efeito Fotoelétrico

Quando os fotons que sdo emitidos pelo tubo de raios X interagem com os elétrons das camadas mais internas do
atomo, como por exemplo da camada k, prevalece a absorcdo. Neste caso, a energia do féton incidente é totalmente
absorvida e o elétron da camada @jetado de sua Orbita, ou seja, o atomo fica ionizado. Este mecanismo de absorcéo é
chamado dé&feito Fotoelétricoque dependera da energia da radiagdo e do nimero atémico (Z) do meio absorvedor. Este
processo de absorcao da radiagdo é maior paraidssenais densas mais provavel de ocorrer para menores energias
(Figura 4).
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@ @

Figura 4: Representacao dde&to fotoelétrico Fonte: CEFET/SC

Efeito Compton

Com o aumento da energia da radiacdo emitida, via incremento do valor de kV (quilo volt) aplicado ao tubo de
raios X, a capacidade de penetracdo do feixe no tecido ser4 maior. Neste tipo de interacdo, os fétons apenas transferen
parte de sua energia para elétrons das camadas mais periféricas. O espattearadigtgdindepende de Z, mas apenas
da energia da réatao emitida O resultado é o espalhamento do féton e do elétron, sendo referidefaitor@ompton
(Figura 5).

C

¢ bz Q Ey
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@] . .
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@ E

c

Figura 5: Representacdo ddeito compton.Fonte: CEFET/SC

A prevaléncia do tipo de interacdo de absorc¢é@o e/ou espalhaest@itassociada a energia das radiacdes. Nos
exames de raios X de extremidades, por exemplo, prevalece o Efeito Fotoelétrico. Para exames de raios X de joelho,
partes dos fétonimcidentes no tecido absorvem, e outra parte sofrem o espalhamento Compton. Para os exames de raios
de térax, é necessario empregar uma maior tensdo de operacdo, para que os fétons possam atravessar o paciente

portanto, a prevaléncia é do espalhamentdgfeito Compton

Espectro deRadiacao

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

fotons é devido a radiacdo de freamento da corrente elétrica pelo alvo, o que é referiBoetosstralung
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Quando da passagem da corrente elétrica emitida pelo filamento dentro do tubo, também pode ocorrer a remogéao
do elétron da camadadgle é mais interna do material do alvo. Isto resultara na ionizagéo do atomo do alvo pela vacancia
na camada k, a qual sera preenchida pelo elétron da camada I. A diferengagike de ligacdaos elétrons entre as
camadas sera emitida na forma de urm,maoue chamamos dadiacdo caracteristicaO espectro de radiacao € ilustrado
na Figura 6, com valores continuos para os fétons de raiddreémstralunge valores das linhas de radiacéo

caracteristicas.

Linhas do Espectro
Caracteristico

Bremsstrahiuna

Espectro Cﬂtfnuo

Intensidade

T T T \J al

© 10 20 3 4 5 60 70 8 o 100
Energia (keV)

Figura 6: Espectro deaios X FonteWalter Huda, W Review of Radiologic Physics Ed Wilkins

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

25}

20

15

101

Contagem por canal (10?)

A et

0 10 20 30
Energia do féton (keV)

Figura 7: Radiacacacaracteristicalvo demolibdénia FonteAnnibal T. B. Neto CDTN
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Atenuacgédo da Radiacdo

A representacao da atenuacéo dos fétons pelo objeto irradiado dependera da densidade, espessura do objeto, e d
energia da radiagdo. Em termos fisicos, isto é expressoqafloiente de atenuacéao line@r). Este coeficiente indica a
porcentagem dos fétongue séo removidos do feixe de radiagdo ao atravessarem um centimetro de um determinado
tecido. Por esta razdo, este coeficiente é expresso em termos-.d® esralor do coeficiente | varia de acordo com a
energia da radiacao e densidade do tecido.&Panargia de 50 keV, por exemplo, a fragcdo dos fétons que sao absorvidos
por 1,0 cm de gordura é de 19,3%, portanto, o valor de p é 0,193Fmtretanto, o valor de | para o 0sso é de 0,573
para esta mesma faixa de energia. Para a energia de 20 kddf, jpava o tecido fibroglandular de p é de 0,80 e para o
carcinoma p=0,85, e, portanto, esta pequena diferen¢a de atenuacdo impacta no baixo contraste da imagem. A intensidade

dos fétons que conseguem atravessar os tecidos € descrita pela eqlapibedeBeer.

| = lge¥*

onde a (§) é a intensidade emitida pelo tubo, (x) a espessura do paciente (ou colimagéo), (1) coeficiente de atenuacéo

linear e (I) é a intensidade da radiacéo que atravessa o paEigote 8).

A selecdo do parametro kV @guipamento radiolégico influenciard a capacidade de atenuacdo da radiagdo nos
tecidos e quantidade dos fétons emitidos. A quantidade de fétons absorvida por cada tecido é em funcéo da densidade e
da energia dos fétonki@ura 8). Quanto menor o valor d&,kmenor é a energia média dos fétons, maior a probabilidade
de Efeito Fotoelétrico. Isto produz uma menor fracao de espalhamento, com maior absorcdo da radiac@o pelos tecidos e
maior a transmissdo da radiagdo. Este mecanismo de atenuacdo diferenciaigc@mdb energia e da densidade

influenciaréo contraste da imagem radioldgica.

A gquantidade de radiacao absorvida ao longo de sua trajetdria € chamada de transferéncia linear de energia (LET).
Esta grandeza é expressa em termos de energia por compr{kedmjom). A transferéncia dependera da energia da
radiacdo e da densidade do tecido. Portanto, para fotons de raios X, o valor da LET ir4 variar de 0,2 a 3 keV a cada
micrometro (um). O LET é util para convertermos valores de exposi¢do em dose absoraidiagho para os diferentes
tecidos. O principio fisico da atenuagéo é importante para descrever a formacado da imagem radiogréafica. Quanto menor
da energia da radiacdo, maior € atenuacdo e menor da radiacdo detedtgflaa A ilustra algumas simulagde
radiograficas de uma escada de alumino, dentro de um balde, para as diferentes situagdes de atenuagdo com e sem agu

O mecanismo de atenuacdo ira influenciar o contraste radiol6gico da imagem.

Wl Wl Wl W
T ] o | [

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

[ Wy

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

Figura. 8: Contraste damagem Fonte: WalteHuda
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Figura 9: Smulacao deescada deluminio com 11 degraus com 50 kV e 4 mAagsem atenuacao de aguje8 cmc) 12 cm
Fonte Dimenstein e Ghilardi Bases Fisicas dos Raios >=d SENAC

BASES TECNOLOGICAS

Tubo de Raios X

Para ocorrer a producéo de raios KekEessdo um gerador para acelerar os elétrons, os quais sdo emitidos por
um filamento de tungsténio. Os elétrons emitidos termoionicamente sdo acelerados a partir de uma diferenca de potencial
na ampola. A desaceleragéo do feixe pelo &nodo produZiéhoos de raioX. Para que a corrente de elétrons no tubo
de raiosX ndo sofra reducéo de sua velocidade durante a trajetéria em direcdo ao alvo, € necessario que a ampola seja

mantida & vacuo. Desta maneira é possivel manter a eficiéncia na prodrajasXie

A ampola fornece um suporte estrutural para o catgde &nodo (+) e facilita a dissipagédo do calor, com o
propdsito de se evitar o dano térmico no tubo. A espessura da ampola deve suportar o intenso aquecimento e ser resistent:

a pressao, aescriado 0 vacuo em seu interigigura 10).

Os raiosX, ap6s serem produzidos, atravessam uma fina janela de quartzo ou berilio inseridos na saida do tubo
sendo direcionados ao paciente. Para evitar os fétons de baixa energia, os quais ndo cootribaidarnsacéo da

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

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

potenciais choques, os quais seriam letais aosadpers, bem como reduzir a geracéo de arcos voltaicos dentro do tubo.

Ao redor da ampola, dleo é inserido para fornecer insuflagéo adicional e remover o calor gerador dentro do tubo.
Expansores em formato de foles s&o requeridos para permitir a expémnsi&a to 6leo, o qual é aquecido durante a

operacao do tubo, garantinde relativamente uma presséo constante entre o tubo e a blindagem.

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

do tubo de raios X.
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Para a melhor durabilidade do tubo, uma sugestéo é de se realizaqu@cémento do tubavarmup) antes do
inicio das ativilades do equipamento, o que prolonga a vida util do tubo. Recorserndmbém que as de técnicas
radiograficas devem ser limitadas quanto a capacidade térmica de acordo com as curvas de aquecimento, as quais Sac

fornecidas pelo fabricante do equipamento.

. l ._ Rotor

Catodo

Figura 10: Esquena daampola deraiosX. Fonte: rle.dainf.ct.utfpr.edu.br

Filamento Emissor Catodo)

Emsua maiagia, os tubosle raios Xcontémdais filamertos,porémcom diferentesdimensdesps quais sdmontalos
lado a lado nacapafocalizadara (Figura 11). O filamento possui uma forma helicoidal de aproximadamente 0,2 mm e
cerca de D cm de comprimento. A eslha do filamelto a €r utilizado é déerminada atomaticanente pelacorrente de
tubosdecionada.O filamento de menor dimenséofaz com que os elérons atinjam apenasumapequenaegido dasecéo
de choqueno anado. Com isso, dizsequeosfétonsderaiosX emergem deum ponto focalpequenmu ffinod Emgeral, 0s
filamentos menoresséoutilizados quardo ha necessidae deimagensde maiorresoluc®. Entretarto, o filamerto menor

pode fornecer um niimeo limitado de elétrons,e seu usoficararestito aspequenasorrentesdetubo.

Quana ha necessidde de correntes de tubo mass altas e tempos de exposic@® mais curtos deve se utilizado o
filamento maia, ainda que ege forne@ pontos focais maiares com menaes possbilidades de visualizacé de detalhes na
imagem. Ofilamentofgrosmoéempregalo paravisibilizar grardesedruturas,como o abdéme, ou quana éimportarte marter
0 mAs com 0 menor tempo de exposic® possiel, como em pediatiaou com estuturas que n& sejam totalmerte iméveis. G
elétrons emitidos pelo céodo séo caregalos negaivamerte. Eles & repelem entre 5 quardo s& acelerados do c&odo ate o
anodo, e, patarto, a corrente de elérons sofre uma disperséo nas proximidades do anado. Esadisperséo éindegjavel pelofato
de aumentao tamanhado porto focal. Parareduzir adispersa do feixe de elérons o filamerto écolocalo na parte interna de
umacapafocalizadorausualmete constituica de molibdénb. Ess capa bcaliza os elétons sdore uma area do anado naforma

e no tamanhalesgjados.

FILAMENTOS DISPOSITIVO DO CATODO
\ /

/A8

\i,/

\
COPOS DE FOCO

Foco grossd Foco Capa
fino focakzadora

Figura 11: Filamentoemissor fino e grosséonte M. Thompson: Principles ofcenceand Protection: Ed Sanduers
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Alvo (Anodo)

O andalo é consituido por placa incorporadas aum blaco de cobre. As éreas de interac® do feixe de elétrons com o
alvo sdodenominadatrilhas, asquastém de 1,0 a1,5 cm de comprimento e poucos milimetros de espess@. Os avos fixos

s utilizados em algurs sigemas odmtolégicos osdemaisequipanentos utilizam avos rotatgios.

O anodo é referido como o alvo de interacéo do feixe de elétrons, ondegbisko" ocorre a desaceleracéo do
feixe com a producao de rai¥se calor.Aproximadamete 99% da energia cinéticados elérons emitidos pelo filamenté
dissipad naformade calar, portarto, o porto de fusdodo material constituirte do avo deve ser alto. Por esta razéo, a escolha
pelos de alvos de tungsténio.

O anodo rotatério gira durante a exposicdo radiografica oferecendo uma nova superficie de impacto para 0s
elétrons, assim a area de interacdo ndo se concentra somente em um ponto, pemmitérdaitaa melhor dissipagéo
térmica e minimizandgse o dano térmico. Sdo empregados sistemas rotatérios com capacidade giratoria de 3000 a 10000
rotagBes por minuto (rpm), dependendo do tipo de tubo e de sua aplicacéo.

Como grandes quantidades de calor géadas devido ao resultado de técnicas com elevado valor de mA e
exposi¢cOes radiograficas sequenciais, os métodos com refrigeracdo a 6leo sdo empregados para a remocao do calo
decorrentes ao processo de desaceleracao do feixe com o alvo. No entaodim, sodnente tem uma capacidade finita
de sustentar o aquecimento gerado, antes de ocorrer o dano térmico. Por esta razdo € necessério a utilizagdo da carta ¢
aquecimento dos tubd@Bigura 12)

700 .
Tubo de raios X A
1¢, retificagdo de 1/2 onda
3.000 rpm
600

1,0 mm ponto focal efetivo

500

400

Inaceitavel
3 |—— N ——— — — — — e s = S

|
|

Corrente no tubo (mA)

200

100

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

Tempo de exposi¢éo (segundos)

Figura 12: Curvade aguecimento dotubosde raiosX.

Fonte Dimenstein e Ghilardi Bases Fisicas dos Raios X2d SENAC
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Principio daLinha deFoco

A regido do anodo onde o feixe de elétrons colide com alvo é chamamtmtdefocal A geometria entre a
superficie do anodo e o feixe de elétrons néopsdipendiculares. A angulacdo do anodo pode variar de 7, 120
relacdo ao feixe de elétrons, caracterizangdripio da linha de foc@Figura 13).

A interacédo do feixe de elétrons no ponto focal, produz os Xadldgergentes e, portanto, quanto metamanho

do ponto focal, melhor o detalhe da imagem radiogréafica a ser visualizada na radiografia, porém, maior aguecimento do
alvo.

Os aparelhos de raigsapresentam tamanhos de ponto focal que podem variar de 0,6 mm (foco fino) a 2,0 mm
(foco grossa) Utilizandose menores correntes de filamento (mA), menor serd a area de interacdo, maior a resolucao.
Entretanto, pode ser requerido um maior tempo de exposi¢cdo. Para mamografia, devido a necessidade de maior poder
resolutivo, empregae trilhas de 0,1@3 mm. Imagens de rastreamento mamografico empregam foco grosso com curtos
tempo de exposicadigura 14).

6 o Angulo
x® g
" i

‘) &
N\ Anodo

c
Feixe incidente P

vy v

<» Ponto focal aparente

Figura 13: Principiodalinha defoco. Fonte Dimenstein é5hilardii Bases Fisicas dos Raios >2d SENAC

Angulo do anodo

\.r’—';

‘é\_'__, Alvo da_e .
Anodo giratério \4 tungsténio

| Capa focalizadora !

. Iff \l
/J Feixe — q
— ,
// il Filamento Ix i
LY = = = - ==
' de elétrons I ]
I ol /
) ATA 1
. Np L]
4 LY o I
A Lt
Raios X P! :
[
R Ponto focal
@ projetado
(a) (b)

Figura 14: Ponto focal Fonte: Dimenstein e Ghilardi
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Efeito Anddico

A intensidade do feixe de quieixa ndo é uniforme, devido ao angulo, no qual os raios sédo emitidos no ponto
focal. Os elétrons penetram uma certa espessura na superficie do anodo e os fotonX déadilosrados a uma certa
profundidade. Os fétons emergindo a angulos extremamente pequenos em relacédo a superficie do &nodo sofrem uma

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

Em funcéo da maior filtragem, a distribuicéspectral desta radiacdo apresenta uma menor intensidade e maior
energia efetiva do que a radiacdo que emerge a angulos maiores. A exposicéo do lado do &nodo é menor do que sobre «
lado do catodo. Este fator pode ser utilizado para se obter densidehesadas em radiografias de partes do corpo de

espessuras ou densidades diferentes. Este fenémeno é cliEeitdArddico (Figura 15).

O efeito addico é menos pronunciado quando se usam maiores distanciagetector Podese tirar vantagens
do efeib arbdico, posicionand@e a parte mais densa do paciente voltada para o citodo e das partes mais finas para o

anodo. Se considerarmos a parte central do feixe deXatosn 100% da intensidade, no lado do &nodo tera 73% da

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

A adicao de filtros de aluminio (Z=13) ou de cobre (Z=29) na saida da janela da ampola de raios X desloca o
espectro de raios X para a faixa de maior energia, torramnakis monoenergético. Istaeferido como endurecimento
do feixe, com redugédo do nimero de fotons. Outra possibilidade de filtragéo é a inser¢éo no trilho do colimador de placas
metalicas de espessura adequada colocadas propositadamente diante do feixe de raios X para queipeite sgara

absorvida, funcionado como um filtro de compensaE#&pi(a 16).
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Figura 16: Filtro adicional Fonte:Dimenstein e Ghilardi

Sistemas Geradores

O gerador fornece a poténcia necesséria ao tubo para a emissdo MeEatescomponente permite selecionar a
tenséo de operagéo, a quantidade fétons produzidos e o tempo de eXpagicas 17 e 18Y0s geradores sdo compostos
de transformadores, diodos e circuitos retificadores, filamento e circuito extiateres medidores de kVp e mA,
circuitos de controle automatico de exposicao e seletor de ponto focal. A maior tarefa do gerador é fornecer uma voltagem
extremamente alta pmproduzir raiosX com suficiente energia e adequada quantidade de radiagdo. Por exemplo, para
um exame de raia%, podeseutilizar 100 kV (100.000 V), portanto, &€ necessario ocorrer um significativo aumanto
tensdo de entrada a qualde sefornecidadependendo do equipamento com tenséao de 127, 220 ou 380 volts (V), com
corrente alternada (AC).

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

Figura 17: Esquemalo sistemagerador deaiosX. Fonte:ebah.com.br

Os equipamentos radioldgicos tém diferentes configurag@es, tais geradoresmonofasico, trifasico, alta
frequéncia e de potencial constar@s. mais comercializados utilizam sistemas de alta frequéncia (HF). As principais
vantagens na utilizac@o dos KH&o a sua preciséo e facilidade de controle na escolha dos pardmetros técnicos a serem
utilizados em um determinado estudo radioldgico.

Fisica Médica para Residentes 19/184



O gerador pode dispor de mecanismos de acionamento manual pelo operador ou através de parametros técnicos ja
programadse para o modo automatico de exposi¢cdo (AEC). A eletrdnica associada ao controle automatico de tempo de
exposicdo permite o ajuste do pardmetro de mAs para cada os diferentes exames e espessuras do paciente. Os sistem:
de AEC com camara de ionizacdo véendo substituidos por detectores de estado sélido, no controle automatico do
tempo. E possivel aos operadores a selecéo de diferentes células fotoelétricas, com graus de enegrecimento da imagen
(Figura 19).

99 ©:°® ©:°90 ©:-9

- /

lonization chamber measures lonization chamber
radiation exposure before it
Image receptor

reaches the image receptor. @

Figura 19: Sistemaautomatico dexposicao e direita asindicacdes dagosicdes dAEC. Fonte: radiologykey.com

SISTEMAS DE RESTRICAO DE FEIXE

Colimador

O colimador é undiafragma de abertura que restringe o feixe e que é colocado entre o tuboXe @josciente,
e tem como finalidade limitar o feixe dadiacao Este sistema € um restritor de feixe e consiste de folhas de chumbo
com um orificio retangular ou circuldle tamanho adequado, podendo também ser constituido de quatro laminas que
podem se mover uma em relagdo a outra. O emprego do colimador permite minimizar a radiagdo secundaria devido ao
Efeito Compton a qual afetara o contraste da imagem radiolégica beod® reduzir a dose no paciente nas areas

adjacentes do paciente que esta sendo examinado corX (&igsira 20).
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Os colimadores sdo acompadha de dispositivos 6pticos, os quais utilizam um campo de luz para simular o
campo de raioX. Este campo dkiz pode ser projetado sobre o paciente e, com isto, permitir o melhor posicionamento
da parte do corpo a ser irradiado. Para o exame radiolégicesdeajastar o menor campo de luz possivel. Com isto, a
dose no paciente sera mais baixa e a radiacathadpajue alcanca o plano da imagem sera menor. Desta forma aumenta
se o contraste da imagem, pois a radiacdo espalhada produz uma iluminacéo difusa e um obscurecimento da imagem sen

contribuir para o volume de informacéo.

Figura 20: ColimadorderaiosX. Fonte: Dimenstein e Hornos Manual de Protecdo Radioldgica Ed Senac

GradeAntidifusora

As gradesestacionarias foram criadper Gustaf Bucky em 1913 e as grades em movimento foram desenvolvidas
em 1920 por Hollis Potter. Estes controles de restricdo ded@ixeonstituidos por finas laminas de chumbo e separado
por um material de baixo poder de atenuacao. Elas séo inseridas @aciente e o receptor de imagens (analégicos ou
digitais).

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

atingir o detector com alta eficiéncia, enquanto a radiacao espalhada pelo objeto é afeyuradaly).

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

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

A razdo de grade® outra caraeristica a ser considerada e que relaciona a espessura altura da tira da (h), e a
distancia entre as barras (D), ou seja: r = h/D. Na aquisi¢cdo do equipamento radiolégico resemaniies de grades

de 12:1 para o mural e 10:1 para a mesa, pois quatio anaz&ao de grade, melhor a qualidade da imagem.
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Figura 21: a) Remocéo da radiacdo espalhada e b): Raz&o da goade:http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br

As grades que removem a radiagdo secundéria que atravessa 0 paciente proporcianathariaano contraste
da imagem. Contudo, as gradesmbém retiram até 40% dos fétons que constituem a radiagdo primaria. Para compensar
esta perda de informacéo, € necessério introduzir o aumento do mAs (fator de Bucky), que dependera da raz&o da grade
edo kVp. Por exemplo, para uma técnica 80 kVp e uma grade com razdo 12:1, o parametro de mAs devera ser aumentado

em 5 vezes maior. Neste caso apenas 5% % dos fétons espalhados seréo transmitidos Jelbajeatle (

Tabela 1:Relag&o da razdo da gradeadiacéo espalhadBonte:http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br

Aumento de mAs com Raio X Transmitido a 80 kVp
Razéo de Grade oo
relacdo a sem grade Radiagdo Secundaria Radiagao Primaria
05:01 X2 ~18% ~75%
06:01 X3 ~14% ~72%
08:01 X4 ~10% ~70%
12:01 X5 ~5% ~68%

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

distancia de 1,0 m, ocorrera uma degradacéo da qualidade de imagem.

As grades sdo utilizadas para partes dpaanaiores do que 12 cm de espessura ou técnicas superiores a 70 kVp.
Para exames de extremidades ndo sdo empregadas grades, pois para esta faixa de energia € pequena a quantidade
radiacao secundaria. Para os procedimentos de térax, atsaemtpuantidlde da radiacao secundaria (espalhada), e para

se melhorar o contraste, recomenesargrades com razfes de 12:1 e densidade de 60 pares/cm para o mural.
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As grades estacionarias com razdes mais baixas 6:1 e densidades de 45 pares/cm s&o utilizaddesdeunida
raiosX portateis, sendo que este tipo de grade tolera melhora desalinhamentos do feixe. No caso de mamografia, as razdes

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

O aumento da energia do feixe de raios X através do uso de maiores valoresmeck¥hteconsequéncia uma
maior capacidade de penetracdo do feixe de raios X, porém, tem como o inconveniente a maior degradacdo da imagem
em termos de perda de contraste devido ao Espalhamento Compton. O uso da grade implica no aumento da dose de
radiacdo,pelo aumento do tempo de exposicdo, para compensar a perda de radiacdo primaria, a qual grade também
remove. Portanto, a escolha cuidadosa da técnica radiolégica deve ser programada para um compromisso satisfatorio
entre qualidade de imagens e dose dexgdidi no paciente. A figura n°22 compara o efeito da grade na imagem radiolégica

para uma simulacdo com phantom de térax com (e sem) o uso dawgtididfasora

Figura 22: Simulacdo com phantom de térax a esquerda com o uso daaydieéiaa sem grade

Fatores queAfetam aQualidade eQuantidade deRadiacéo

Na producéo de raios X, a sele¢cdo do pardmetro de alta tensdo (kV) influenciara a capaqdadtai#io da
radiacao, bem como a quantidade dos fotons emitidos. Com o audndevipmaior sera a probabilidade de espalhamento
e degradacdo da imagem. Portanto, para minimizar esta questdo, o uso da colimagdo € obrigatério. A influéncia do

parametro d kV no espectro de raios X em termos de energia e de sua intensidade é apresEigadazi

82 kVp

Numero de Fétons/Energia

25 50 75 100

Energia dos Fotons (keV)

Figura. 23:Influéncia do kV Fonte:Bushong, J: Radiologic Science for Technologists Ed Elsevier
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Alterandose, por exemplo, uma técnica de exames dear@ 80 kV, a radiacdo tera maior capacidade de
penetragdo, e sdo emitidos 26% a mais de fétons. Isto poogee a intensidade da radiagdo é proporcional ao valor do

kVpZ2. A Figura 24 ilustra a simulagdo com um phantom de joelho para diferentes dadiés

50 kV 60 kV 70 kV

Figura 24: Influéncia do kVp Fonte:Dimenstein e Ghilardi Bases Fisicas dos raios X ed SENAC

O produto da corrente de filamento pelo tempo de exposicdo € chamado de mAs, e determina a quantidade dos
fétons emitidos de raios X. Alterande o valor do mAs, modifiese linearmente a quantidade de fétons produzidos,
porém, a energia da radiacdo seenpra mesma. N@gura 25 temos a representagéo da influéncia da mudanca do mA

no nuamero de fétons produzidos.

400 mA

Numero de FotonsiEnergia

25 50 75 100

Energia dos Fatons (keV)

Figura 25: Influéncia do mAFonte:Huda, W Review of Radiologic Physics ¥dlkins

A corrente de elérons emitida pelo filamento eue atinge o avo pode variar de 50 mA a 500 até1.000 mA
dependendo do tipo de equipamento e gerador utilizado para a producéo de Paits &faixa entre 60 a 100 kVp a
cada 15% de incremento do valor kV pesereduzir o parametro de mAs em 50.Rigura 26 € ilustrado simulagdes

com um phantom de joelho para diferentes valores de mAs.
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10 mAs 20 mAs 40 mAs

Figura 26: Influéncia do mAs. FontDimenstein e Ghilardi

No espectro de raios X também estéo presentes fétons de baixa energia, que ndo contribuem para a formagéo da
imagem. Portanto, na saida do tubo de raiodns&rida uma filtrag&o adicional de aluminio e/ou cobre. Isto resulta em
um aumento da energia média com o endurecimento do feixe. Com o aumento da filtracdo, a intensidade da radiacdo é
reduzida e o espectro é deslocado para maior endfigiard 27). Muios equipamentos tém disponiveis filtracbes

adicionais em alumino e/ou cobre.

Filtragao adicional (2 mmAl)

Filtragao adicional (4 mmAl)

/

Numero de Fotons/Energia

1 1 L |
25 50 75 100

Energia dos Fotons (keV)

Figura 27: Influénciada filtracdo Fonte JBushong,

A espessura de material que reduz a intensidade do feixe & metade de seu valor inicial é cheamaadade
semirredutora(CSR). Por exemplo, o valor da CSR para o tecido abdominal € de 3 cm de espessura, para a energia de
50 keV. Com 0 aumento da energraior € a intensidade dos fétons, que conseguem atravessar os tecidos. Quanto menor
a densidade do tecido, menor sera a absorcéo da radiagd@a £8). A relacdo entre a CSR e o coeficiente de atenuagao
(1) € CSR = 0,693/ p.
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AUMENTO DA CS.R. E DA ENERGIA MEDIA DOS FOTONS

REDUCAD NA QUANTIDADE DE FOTONS
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—~— 125 0,28 20,0
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Figura 28: Producéo deaios X Fonte:Dimenstein eHornos, Manual de protecado radiologeh SENAC

O material do alvo contribui diretamente com a forma do espectro de emisséo dos raios X. Aumentando o nimero
atdbmico (Z) do material do alvo, aumers&a eficiéncia na producgéo de radiacdo de freamento, sendo que fétons de alta

energia sao produzidos conais intensidade que os de baixa energia.

Aumentando o valor do Z do material do alvo, o espectro discreto é desviado para direita devido a influéncia da
radiacdo caracteristica de energia mais alta, como pode ser viSgurea29. Este efeito fisico € o resultado direto da
maior energia de ligd@io dos elétrons dos elementos com nimero atémico maior. Normalmente, o material utilizado no
alvo é o tungsténio, sendo que alguns tubos especiais empregam ouro e molibdénio. Os nimeros atémicos do tungsténio,

do ouro e molibdénio sédo 74, 79 e 42, respastente.

£

)

b /Ouro

[72]
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Figura 29: Espectro para diferentes atvéonte JBushong,

Podemos trabalhar com cinco tipos principais de formas de onda da tensdo produzidos pelos modernos geradores
de raios X: retificacdo de onda média, retificacdo de oadwleta, trifasica de seis pulsos, trifasica de doze pulsos e alta
frequéncia. As formas de onda de tensao retificada em meia onda e onda completa séo iguais, exceto pela frequéncia de
repeticdo. A diferenca entre poténcia trifasica de seis pulsos eé@uasos é simplesmente o menor ruido obtido com
a geracao de doze pulséiglra 30).

O espectro de emisséo de raios X resultante da operacdo em alta frequéncia é evidentemente mais eficaz que o

obtido com um equipamento monofasico ou com um trifasicared abaixo da curva é consideravelmente maior e 0

espectro esta desviado para o lado das energias mais-agjtas G1).

Fisica Médica para Residentes 26/184



Monofasico

Trifasico seispulscs

Trifasicodozepulscs

Altafrequéncia

100%ripple

j i: i; : : ; i; 3 j i \ 13%ripple

4% ripple

< 1%ripple

Figura 30: Variacaode lipple para o$seradores. Font&Valter Huda

Numero de Fétons/Energia

Trifasico
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Figura 31: Influénciado tipo gerador-onte:Walter Huda
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CAPITULO II - FUNDAMENTOS DA RADIOLOGIA DIGITAL

Introducéo

A radiologia digital € o ramo do diagndstico por imagem que emprega sistemas computacionais nos diversos
métodos para a aquisicao, transferéncia, armazenamento, ou simplesmente tratamento das imagens digitais adquiridas.
Nesta modalidade as imagens saddalsta partir da conversao do feixerdi®sX atenuado (apds interacdo com o objeto)

em sinais elétricos e sua transformacédo em dados digitais.

A tecnologia digital naadiologia geral, teve inicio na década de 168t o primeiro sistema de imagem de
radiografia computadorizadegalizada por meio do escaneamento das telas de fosforo desenvolvidee grelsd-uji.
Seguindo a evolugdo, nos anos 1990 surgiu o primeiro sistemadigrafia digital direta, com a imagem radiografica

digital gerada por detectores acoplados diretamente a um equipamento de raios

Dentre as principais vantagens da radiologia digital em relacdo ao sistema tela/filme convencional -destacam
eliminac@o do processamento quimico de revelagdo, a reducéo da repeticdo de exames, a visualizagdo instantanea d:
imagem, a transmissdo dos dados e a possibilidade de manipulacdo das imagens e reducdo das doses de radiaca
utilizadas. A evolucdo dos sistemasmputacionais desenvolvidos em platafor@aopriadas para tratamento gréfico
tornou possivel uma gama de aplicacdes que vao, desde uma simples medida linear, até um complexo modelo de

apresentacao tridimensional.

Figura 1: a) Primeirosprotétipos de radiologia digitah) Primeiras imagens geradas neste sistema com qualidade muito

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

Imagem Digital

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

colunas formsse a unidade basica da imagem digitgdix@l (doinglésipi ct ur 8. el ement 0o
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Cada pixel terd um valor correspondente a intensidade média dos fétons que atingiram a area correspondente. Os
valores numéricos que estes elementos apresentam corresponderdo ao tom de cinza e a posigao na qual o pixel aparece

no monitor, conforme mosteaFigura 2.

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

Figura 2: a) O tamanho da matriz corresponde ao nimero total de pixels de uma imagem, que é o produto do niimero de
pixels na dimensao horizontal com o nimero de pixels na dimensao veéitloahgem digital representando os toes d

cinza e a posicao na qual o pixel apresentara os valores numéricos que estes elementos repoggerganmomiya.

A imagem digital € armazenada através de digitos binarios denominados bits, que podem assumir os valores 0 ou
1. A um conjunto de bits chamamos byte. Os bits e bytes sdo usados para represexedy ds imagem digital.
Diferentes configura¢c@es de bytepresentam as diversas tonalidades de grau de cinpixalss A Figura 3 apresenta
o relacionamento entre as configuracdes de bytes, valopsale tonalidades de cinza. O tamanho numéleama
imagem (numero de bytes) determina o espa¢o no disammputador utilizado para guafda A maior parte dos

sistemas de aquisi¢cdo de imagens digitais trabalha com bytes de 8 bits.

-
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Figura 3: Representacéo dos valores de pixels sdercinza Fonte Correa

Durante a aquisicdo da imagetigital, o tamanho do pixel e a profundidade do bit sdo fatores importantes na
determinacgéo das resolucdes espacial e do contraste. O tamanho do pixel esta relacionado diretamente a resolucéo espaci

da imagem, sendo que quanto menor o tamanho do piaier mresolucéo.
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Funcéo Resposta dos Receptores de Imagem

A determinacéo da gama de sinais Uteis de uma imagem se déa através da constru¢do de um histograma em tons de
cinza.Todos os sistemas digitais de imagens radiograficas utilizam a avaliacaddssld@amagem original pela analise
do histograma. Um histograma é representado por um grafico de valores discretos, semda fsiedo estatistica da
imagem que para cada nivel de tonalidade, calcula quaintds existem naquela tonalidade. Muitas operacdes pontuais
usam o histograma como parametro de deciséo para fornecer resultados diferentpx@lata ismagem processada.

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

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

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

ocorréncia dos valores de pixel correspondentes a estas variagdes anakamieA\PM Report N° 93

Em sistemas tela/filme convencionais esta determinagdo de sinais € feita pela curva caracteristica da imagem,
obtida pela relacdo entre densidade Otica e a exposi¢do a radiacdo no fiigerad5 apresenta a ilustracdo de uma
radiografia de térax onde d@a parte identificada da imagem aparece na curva caracteristica para sistemas tela/filme. A
por¢cdo colimada é branca sem contraste, e a porcao completamente exposta é preta, também sem contraste. Essas du

por¢cBes de toda radiografia estabelecem limigegarcao Gtil da imagem analégica.

Feixe de raios X bruto

Densidade Optica

a) Log da exposi¢do relativa b)

Figura 5: a) Radiografia de térax simulada mostrando areas do pulméo e de tecidos que estdo sem exposi¢éo (colimados)
ou totalmente expostos (feixe de ralodireto); b) Curvacaracteristicpara sistemas tela/filmem funcéo da densidade
oOtica representando em tons de cinza os pontos onde as regides anatdmicas @stécadtas.Fonte J Bushong.

Radiologic Science foFechnologists Editora Salvier

Quando a radiografia de torax digital, cada regido da imagem pode ser representada pela distribuicdo de
frequéncia dosalores digitais de cada pixdtigura 6B). A localizagdo dessas regides na curva de resposta do receptor

de imagem digital e a forma relativa desse histograma séo mostraeiganaa6C.
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Ndmero de pixels

Colimodo

o
Resposta do receptor de Imagem

a) c)
Figura 6: a) Regido de uma radiografia digital simulada do totgximagem correspondente ao histograma de uma
radiografia de térax postemanterior (PA);c) Curva resposta do receptor de imagem digital representando em tons de

cinza os pontos onde as regifes anatam@stariam representadésnte: Bushong.

Determinag&o dos Sinais Uteis da Imagem Digital

A forma da curva caracteristica para a imagem convencional bem como a funcéo resposta do receptor de imagem
digital s&o comparados iégura 7. Observe que a imagem digital tem uma resposta linear entre a dose de eadiacao
intensidade relativa do receptde imagemampla resposta a variacdo de exposicdo e a alta sensibilidade a radiagéo.
Logo, concluise que com o0 uso de detectores digitais, o contraste da imagem agora € independente da exposi¢do aos

raiosX no receptor de imagem, sendo esteacterizada por sua latitude (escala de tons de cinza) extremamente ampla.

A resposta caracteristica dos detectdfgsira 7 apresenta algumas diferencas fundamentais entre receptores
digitais e analdgicos. A resposta do filme convencional se estenuesgp® uma faixa de densidade 6tica de 0 & 3 DO,
podendo apresentar 30 tons de cinza sobre um negatodeagaosistemas tela/filme, que servem tanto como meio de
aquisicdo de imagem como também para a visualizagdo, é necessario sintonizar o corfthastecdm a faixa de
exposi¢do para adquirir uma imagem com contraste 6timo e o minimo de ruido. dateotores digitaigsso néo é
necessario, devido ao fato da aquisi¢éo e a visualizagdo da imagem serem eventos que ocorrem sepanauostate,
apresentada para o detector digital mostra que os quatro diferentes grupos de exposi¢éo a radiagao resultam em 10.00C

niveis de cinza, cada um podendo ser observado com atributospi@péssamento de imagem diferentes.

Resposta Caracteristica dos Detectores
10.000

Sistema

Sistema

&
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2 5
2 ¢
a 410 g
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2 i -
0,01 0,1 10 10 100 mR
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Figura 7: Diferentes respostas dos receptores de imagem analégico e Byit&l adaptado de Bushong
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A técnica radiogréafica adequada e a correta exposicéo sdo essenciais para a radiografia com filme. ExposicGes
excessivas ou abaixo do nivateitavel resultam em imagens sem qualidade diagnoSiigard 8). A abordagem
convenci ookypcordrela oganeastdi emAs cofitrola adensidadeétita n«o se aplica a r
O contraste da imagem da radiologia digital é comstamdiferentemente da exposicao a radiacao, as imagens podem ser

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

Com a imagem digital, a selecdo da técnica radiografica ndo é téa,aévido ao contraste ndo mudar com a
variacdo da exposicdo a radiackm(ra 9).Logo, compensacdes para sub e sobre exposi¢cdes sao possiveis por meio de
algoritmos aplicados aos dados digitais. O fato de os detectores de imagengefigitaisn amul intervalo de resposta
a exposicao, torna possivel a visualizacdo de objetos com densidades distintas em uma mesma imagem (borda de pele ¢

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

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

N

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

b)

Figura 8 a) e b):Radiografias do joelho representandonticas impréprias com receptor de imgconvencional que
resultam em imagens sem qualidade diagnéstica. Paraagers digitais com as diferentes técnicas radiogréficas, o

contraste ndo muda com a variacdo da egposa radiagdd-onte:Bushong

Transformacdes da Imagem Digital

O histograma da uma ideia global da dinamica e tem aplica¢cdes em inUmeras transformacdes de imagens, tais com
filtragem, segmentacao, reconhecimento de bordas e padro€3s sistemas digitais empregam um algoritmo de analise
de histograma para identiér e classificar os valores que correspondem aos 0ssos, tecidos moles, pele, meios de contraste,
colimacao, raioX nado atenuados, dentre outros sinais. Isto permite a discriminacdo das areas Uteis da imagem, de modc

gue o alcance da imagem em tons de&ipode ser aplicado para a informacéo anatdmica necébifuras 10 e 11).
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Figura 10: @ Imagem e histograma linearizado da Carestreiaaithcarecorrespondentes aos dados brutos (raw data)

adquiridos no detector de imagem CIRJrhagem e histograma obtidos apés aplicacéo do filtro e janela de imagem para
a incidéncia posteranterior de térax;)dMesma imagem obtida agora com aplicacadiltio e janela de imagem para a

incidéncia de arcosostais. FonteMarce Zago Botelha

d)

Figura 11: Exemplos de imagens toracicas demonstrando a disponibilidade de variagdo do contraste em sistemas digitais.
a) Imagem original do térax sem realce do contrastéelhoria do contraste aplicadeh fiosso pretod ouU

invertidod) Melhoria na definicdo devido a aplicacao de filtro de bordas na imkgata: AAPM Report N° 93.
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TECNOLOGIAS DIGITAIS

Radiolagia Computadorizada (CR)

A radiografia computadorizada (CRdoingie€ o mput ed R)&a iéanigarqaeptiliza placas de imagem
(IPdoinglési i ma g e), para a deteagao bidimensional dos rXio& placa acumula a radiagéo ionizante utilizando
o fésforo foto estimulavel para a formacao da imagem latente. Apds a exposi¢cdo, o IP é inseridcs@nnam
radioldgico que ira converter a imagem latente em um sinal digital, para que este posterieajaetmansferido a um
computador e seja formada a imagem. O ponto de partida de desenvolviméRte gosterior uso em sistemas de
radiografia computadorizada, foi descritocafinp r o ¢ € s s a me n énoumghrejeta dmpesgqaisa da Fuji em 1971.
Esseprojeto foi proposto como um desenvolvimento na técnica de radiografia médica para o futuro. No ano de 1975, a
Kodak patenteou o primeiro sistema de fosforo de armazenamento escaneado, dando origem a radiografia
computadorizada. Essas descobertas e ag¢@eetle um sistema de radiografia computadorizada foram anunciadas pela
primeira vez no Congresso Internacional de Radiologia em 1981. Dois anos apds, o primeiro sistema que empregava a

tecnologia de fésforo de armazenamento foi comercializado pela Fuiji.

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

tela/filme convencionais.

’ A\
/

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

A placa de imagem é colocada em um cassete semelhante ao chassi utilizado na radiologia convencional. A
estrutura do IP consiste em um suporte de poliéster, uma camadade, fésfa camada protetora e outros componentes
gue podem variar de acordo com o fabricaftgufas 12 e 13). A camada do fésforo foto estimulavel é comumente
constituida de cristais de BaFBrZEu com gr «os de apr oxi madamearespostd des m, e
luminescéncia foto estimulada altamente linear quando exposto a energia dos raios X. O elemento de detec¢do possui
uma resposta muito rapida, com um tempo de vida muito curto, possibilitando a sua utilizacdo em sistema de
escaneamento de altelocidade. A placa de imagem também possui uma camada protetora que reduz o retro

espalhamento dos rai¥s aumentando a resolucdo de contraste do receptor de imBigema (14).

Quando o fosforo é exposto a radiagao ionizante, pares ebitraco sderiados na rede cristalina. A quantidade
de pares € proporcional a energia da radiacdo. Os centros e seus correspondentes buracos armazenam a energia absorvi
da radiacdo ionizante e quando irradiado pelo laser, no processo de leitura do IP, os cemtres dbtons, elevando

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

recastrucdo/exibicdo da radiografia final.

Em termos de recursos e design, existe certa variagdo de fabricante para fabricante, mas todos os leitores realizam
as seguintes funcdes basicas: um sistema de alimentacéo aceita a placa de fésforo, numa weiforitiagdem sistema
de transporte conduz a placa de imagem através decammercom feixe de laser estimulador; a luminescéncia foto
estimulada,pixel por pixel, é coletada por um filtro que faz a separacédo da foto estimulacdo contra o espectro da
luminescéncia. A variacdo da intensidade de luz corresponde a variagdo na exposi¢ao, ou seja, quanto maior a exposicéo
da placa de fésforo maior sera o numero de fétons emitidos no processo de luminescéncia. Em seguida, um
fotomultiplicador/detector amplificasinal. O sinal analdgico é convertido em digital e o computador armazena a matriz
em umbuffer de imagem para as operagdes subsequentes, como exibicdo, insercdo de anotacdes, analise, medicao,
armazenamento etc. Durante a leitura, nem toda a energia nadaze tela € liberada. Para garantir a remoc¢ao completa
de toda imagem latente, a placa de fosforo de armazenamento é apagada com uma luz de alta intensidade, que a iluminz
por um curto periodo, permitindo assim que ela seja reutilizada em outras @gpdsgura 15). Diferentemente dos
filmes convencionais, d®6s podem ser reutilizados por milhares de \

para que nao haja desgaste fisico do mesmo.

O parametro de resolucéo espacial é determinado pela maxima frequéncia espacial, ou seja, placas de fosforos
menores irdo oferecer melhor limite de resolugédo do que placas maiores, uma vez que o tapiegifestdarelacionado
com a dimenséo a ser realila a varredura. Comparars® os sistemas CR com os sistemas tela/filme podemos dizer
gue o sistema digital possui uma limitacdo em relacdo a resolucao espacial devido ao tamanho do cristal de fésforo e do
pixel da imagem em radiologia convencional. Cdotsua resolucdo de contraste pode ser amplamente manipulada,
tornandese uma ferramenta muito Util para a observacao de estruturas de diferentes densidades na mesma imagem

radiografica.

<+— Camada Protetora

<«— Camada de Fésforo
(BaFBr:Eu?*)

<«+— Camada Condutora

Suporte Flexivel

Camada de Blindagem

Identificagdo Cdédigo de Barras a)

5

4 - : »\.‘)&4 s
Figura 13: a) Disposicao fisica das camadhsIPutilizados enCR, b) Representacao dos cristais de fosforo em formato
padréo c) Placa de imagem baseada em cristais com formato de agulhéms,arlantinescéncia gerada dentro do fésforo

permitindo aumento na absor¢drdiosX com meno perda na definicdo da imageRanteo autor e AGFA Healthare.
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Figura 14: Chassis contendo P énstrés tamanhos distintos. Percsbegue ha umgegido com cddigo de barras onde

as imagens séo identificadas e podenassociados aos dados do paciente.
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\ Processo de Leitura

Figura 15: Diagrama funcional de um sistema tipico de leitura da placa de imagem em radiologia computadorizada.
geracao de imagens é separada em duas etapas. Prrffeiéoexposgi a energia dos raios X, parte da qual € armazenada
dentro da camada detera da placaEm seguidaa placa de imagem é digitalizada com um feixe de laser, de modo que
a energia armazenada seja liberada e a luz seja emitida. Uma matriz de fotomultgdicabtita a luz, que é convertida

em cargas elétricas por um conversor analédigial (A/D). FonteRadioGraphics, 2007.

Radiologia Digital (DR)

Os sistemas de radiografia digital (DR do ingié®i gi t al R fordim intgpduzidoshesn imeados da dica
de 1990. Sao caracterizados por um método de conversao das intensidades de radiacédo transmitidas através do paciente
transformados diretamente em um sinal eletrénico, sem a necessidade de uso de scanners de imagem. Para descreverm
os sistemas de imam DR devemos identificar o que sdo elemento de captura, elemento de acoplamento e elemento de

deteccéo:

(a) elemento de capturé aquele em que os rai¥ssdo capturados. Na radiografia computadorizada (CR), o
elemento de captura é o fésforo foto estimulédNek outros modos de radiologia digital, o elemento de captura

pode ser o iodeto de césio (Csl), o oxissulfeto de gadolinio (GdOS) ou o selénio arSa)o (a

(b) elemento de acoplamenécaquele que transfere o sinal gerado pelos Kajwara oelemento de detecgdo. O
elemento de acoplamento pode ser uma lente, uma montagem com fibra Optica, uma camada de contato ou o

a-Se.
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(c) elemento de deteccimde ser um fotodiodo, um dispositivo de carga acoplada (DCA), ou um transistor de
filme fino (TFT doinglésf Thi n Fi | m). @ fotadiodoie 8 D@Ars&o dlispositivos sensiveis a luz que

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

Basicamente dois tipos de detectores foram desenvolvidos: de silicio amBifoe(deselénio amorfo (&e).
Esses detectores podem ser classificados de acordo com o tipo de processo de conversao da energia de raios X em carg:

elétricas.

Sistemas Digitais Indiretos

Os sistemas digitais indiretos séo assim chamados por utilizaratenial cintiladorque converte os fétons de
raiosX incidentes em luz antes que sejam convertidosagas elétricas e formem a imagem. A radiacao ao atingir um
material cintilador excita atomos/moléculas que devido a absor¢cdo de empegierjormente este material sofre
desexcitacdo emitindo energia na forma de luz visivel. Assim, esta luz é captada por uma matriz de fotodiodos e convertida

em cargas elétricas, que sdo coletadas pelos capacitores de armazenamento da matriEglealTsl). (

I Cintilador I

LUZ

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

Fotodiodo (Silicio Amorfo)

Matriz TFT

Figura 16: Diagrama ilustrandam sistema DR de converséo indireta baseado em silicio amorfo. A energia dos raios
sdoconvertida em luz visivel em uma camada cintiladora. A luz emitida é entdo convertida em cargas elétricas por uma

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

Os cintiladores utilizados nos detectores de convensfi@ta podem ser estruturados, como os cristais de iodeto

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

Figura 17: Fotomicrografia dos cristais na camada do cintilaj@intiladores naestruturados, devido as caracteristicas
geométricas do cristal, ocorre um espalhamento da luz que reduz a resolucdo espacial (Gajdimidgdores
estruturados tém a vantagem de serem moldados na forma de finas colunas (Csl) que faz a matezs®ogoo um

feixe de fibra 6tica, reduzindo a difusédo da luz, aumentando a resolucéo consequentemente a qualidade da imagem.
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A pequena espessura dos detectores de tela plana de conversao indireta com cintiladores formados por cristais de
iodeto de césitalio ativados, possibilita sua utilizacéo tanto em instalacdes fixas, como mesa bucky ou bucky vertical,
quanto em sistemas portatelSgura 18). Atualmente, sistemas portateis que utilizam detectores de tela plana de
converséo indireta estao disponé/para utilizacdo em leitos hospitalares, salas de recuperacao anestésica e unidades de
tratamento intensivo, equipados com sistema de transmissao de imagens sem fio que, por meio de ondas de radio, torna
possivel a conexdo entre varios dispositivos. @ectlres de tela plana de conversao indireta tém uma area atil de 43 x
43cm.

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

equipamentos de radiologia mévebnte: Carestream Healthcare.

Sistemas Digitais Diretos

A conversao direta requer um fotocondutor que converfatoss de raios X diretamente em cargas elétricas.
Materiais fotocondutores tipicos incluem selénio amorfo, iodeto de chumbo, éxido de chumbo, brometo de télio e
compostos de gadolinio. O elemento mais comumetilizado como elemento detectér o selénio. Todos esses
elementos térmma alta resolucdo espacial intrinseca. Como resultado, o tamanho do pixel, a matriz e a resolu¢éo espacial
dos detectores de conversao direta ndo séo limitados pelo proprio material do detector, mas apenas pelos dispositivos de

gravagao e leitura utilizios.

Os sistemas DR de converséao direta baseados em selénio sdo equipados com um cilindro de selénio ou com um
detector de tela plana. No primeiro caso, um tambor rotativo com ponto de selénio, que tem uma carga elétrica de
superficie positiva, € expostoradiacdo Durante a exposi¢do, um padrdo de carga proporcional ao raio X incidente é
gerado na superficie do tambor e é gravado durante a rotagdo por um conversor afiglitajicdarios estudos clinicos
confirmaram que os detectores de tambor de seféni@cem uma boa qualidade de imagem que € superior aquela
fornecida pelos sistemas de tela/filme ou de radiologia computadorizada. No entanto, devido ao seu projeto mecanico, 0s
detectores de tambor de selénio séo sistemas dedicados sem nenhuma mobdigedcipais vantagens desse sistema
sdo um processamento mais rapido da imagem, altos valores de funcdo de transferéncia modular (MTF do inglés
iModul ati on Tr)eefciéneiade detecc@otquanticadEDQ). As desvantagens sdo o alteamicsitao

da tecnologia e custo de manutencdo do equipamento.
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| Conversor A/D | Matriz TFT I

Figura 19: Sistemas DR de conversédo direta baseados em selénio amorfo: a) Um tambor rotativo com ponto de selénio
com uma carga de superficie elétrica positiva é expastioaX. A alteracdo do padréo de carga da superficie do tambor

€ proporcional as radiografias incidentes. O padréao de carga é entdo convertido em uma imagem digital por um conversor
analdgicedigital; b) O desenho ilustra um sistema de detector de paliawed baseado em selénio. A energia do rdios
incidentes é diretamente convertida em cargas elétricas dentro da camadadotiora fixa e lida por um TFT conectado

abaixo da camada detetora. Fonte: RadioGraphics, 2007.

Radiografia de Projecao por Vaedura (RPV)

Tratase do exame descanometria digital utilizando o equipamento de tomografia computadorizada. Logo apés
a introducdo da terceira geracdo dos equipamentos de tomografia computadorizada, a radiografia de projecdo por
varredura foi desenvalya pelos fabricantes de TC para facilitar o posicionamento de pacientes. Isto permanece em uso
em todos os seguimentos de sistemas espirais multicores de imagem E&mur& 20). Atualmente a RPV esta

reaparecendo com algumas modificacdes como promestiargpara a tomossintese mamaria.

Tubo de raios X fixo

Arranjo de detector fixo

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

tubo de raioX e detectores, enquanto o paciente é transladado atragéstry Fonte: Bushong

Eficiéncia de Absorcao de Raios

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

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

Observase que os sisteas digitais representados no grafico, apresentam uma alta eficiéncia de absorcdo para
fétons de baixas energias, aproximadamente 10 keV, indicando que uma imagem radiografica pode perder qualidade
(presencga de ruido) devido a radiagdo ambiental. Sendo, agpgs um periodo de tempo sem usar as placas de imagem,
® aconsel hado que esta seja flapagadao antes do pr - xi m
probabilidade de absorcéo de raios X abaixo de 50 keV em sistemas digitaisstplaeaa de imagem de radiologia
computadorizada altamente vulneraveis a radiages espalhadas, que contribuem negativamente na qualidade da imagen

resultando em diminuicdo do contraste.

Os sistemas atuais de radiologia computadorizada tendem a exigiesnd@ses de radiacdo para produzir
imagens com qualidade equivalente a sistemas tela/filme convencionais e sistemas digitais diretos. Esses indices diferem
entre os fabricantes e sédo muito afetados pelas caracteristicas de leitura, processamento dasximggens em CR.

Atencéo particular deve ser dada ao desgaste das placas de imagem, a reducdo da poténcia do laser e ao desempenho
fotomultiplicadora do scanner em sistemas de CR que causam um aumento significativo das doses para aquisi¢cdo de
imagens. Num prospecto de gerenciamento de doses em radiologia digital, € fundamental o acompafnlfamedito c e d e

e X p o s apreseatarlo com a qualidade de imagem diagnéstica necessaria na pratica clinica.

Indicadores de Exposi¢céo

Em termos simples, o indicke exposicdo € obtido a partir do valor de pixel nas areas da imagem utilizadas pelo
algoritmo de processamento para calcular o tom ideal da escala de cinza. Em outras palavras, depois que os dados dc
imagem sédo coletados, mas antes que qualquer renderizaarra, as regides anatdbmicas sdo identificadas pelo algoritmo
de processamento de imagem. O valor médio € calculado a partir dos pixels contido dentro destes limites anatémicos e
apresentado como o indice de exposigdo. Portanto, o indice de expsgigmrelacionado com a exposi¢édo do receptor
de imagem digital na regido clinica de intereAsmaioria dos fabricantes de equipamentos de radiografia digital fornece
um método para relacionar exposi¢cao no plano do receptor de imagem a um conjutdoededeapixels da imagem
(Figura 22).
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Kerma no Ar

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

o indicador de exposicéo a partir da andlise do histograma. Sbrgeard & Flynn.

Como o processamento da imagem digital exibe a imagem de maneira ideal, independentemente da exposicdo, a
renderizacdo de uma imagem néo ira mudar devido a diferentes niveis de exposicdo como seria para sistemas anal6gicos
E, portanto, mitio importante seguir os principios de ALARA (doses t&o baixas quanto razoavelmente exequiveis), bem

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

A colimacado adequada e o correto posiaimento da estrutura a ser examinada séo fundamentais para o calculo
do valor médio do indice de exposi¢éo. Este parametro pode servir como um indicador da exposi¢éo a radiagao bem como

tornarse parte de um programa de garantia da qualidade e de gestiisesa em pacientes.

a) b)

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

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

Cada fabricante de sistemas de radiologia digd@abui um método especifico para fornecer essa informacao. Por
exemplo, sistemas fabricados pela Fuji relatam um nimeid Sie n s i b, iqleiédnaedsandente proporcional a
exposicdo incidente. Os sistemas da Carestream fornecénmumd i ¢ e d e qu&é&dpetaménte proporcional ao
logaritmo da exposicdo. Os produtos da Agfa fornecem um indicador chdmadp Mdjo valor também varia em
proporcdo ao logaritmo da exposicds recomendacdes de alguns fabricantes para a exposicdo adequada de uma

radiografia sdo apresentadas na Tabela 1.
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Tabela 1 Indicadores de exposi¢@@seados nas estimativas de exposigéo para difefabtEsntes e acdes sugeridas

para o controle de qualidade da imageawfiografica*

Fuiji Agfa Carestream Exposicéao do L
. Indicacao
(Sensibilidade) (LgM) (IE) Detector (mR)
> 1,000 <1.45 < 1,250 <0,2 Subexposicao: repeticdo necessar
- B Subexposicdo: baixa qualidade,
1000- 601 1.45-1.74 1.250i 1.549 0,27 0,3 , ,
imagem ruidosa
B . Subexposicdo: andlise de
600- 301 1.75-2.04 1.5501 1.849 0,31 0,7 _ .
gualidade necessaria
300- 150 2.05-2.35 1.850i1 2.150 0,71 1,3 Faixa Aceitavel
i B Superexposicdo: Analise de
149-75 2.36- 2.65 2.151i1 2.450 1,31 2,7 ) .
gualidade necesséria
74-50 2.66- 2.95 2.45171 2.750 2,71 4,0 Superexposicao: revise seus parame
<50 >2.95 > 2.750 >4.0 Superexposicao: repita se necessé

*Valores determinados para sistemas de radiologia computadorizada convencional com velocidade "equivalente" a 200.
Estes valores podem sofrer alteragcdes com a evolucéo das placas de imagens e soffwaessamento. Fonte Journal
of the American Colleg of Radiology.

IMPORTANTE: Devem ser mantidos os melhores valores de indice de exposicé@o a partir dos critérios de qualidade de
imagens clinicas e consequentemedevem ser acompanhados os melhores valdess técnicas radiograficas

empregadas pelecnélogo em radiologia.

Qualidade da Imagem Digital

As quatro principais caracteristicas de qualquer imagem médica consistem em resolugdo espacial, resolucdo de

contraste, ruido e artefatos. Tais caracteristicas sdo particularmente diferaaidislogia digital conforme ilustra a

Figura 24.

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

contraste; extrair caracteristicas de regides de interesse; aumentar a visibilidaglbele #ente: www.perrysprawls.org
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Ruido da Imagem

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

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

Como o contraste na imagem digital € dindmico devido a recursos-geggéssamento de imagem, a visuakzac
de detalhes em baixo contraste fica limitada a quantidade de rufeigura 25 mostra como a informagéo pode ser

perdida conforme a relagdo sinal/ruido na imagem diminui.

: ':'."’\"?{2 i
| w‘ Jﬂll i “!k"
h , LY {

A
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"'i‘jl“‘i'fi‘fl \

Baixo Ruido Meédio Ruido Alto Ruido

Figura 25: Representacao gréafica do ruido e respectivas resolugdo de imhtédas. d-ontdushberg

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

do indicador de exposi¢éo conforme ilustféigura 26

Deciibito

Figura 26: a) Nivel de exposicdo baixo ElI = 701; b) Nivel de exposi¢cdo adequado El = 1.973. Fonte M.Z.B.
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Resolucdo de Contraste

A fungdo do contraste na imagem € tornar a imagem anatdmica mais visivel. O contraste € a diferenca na
representacdo das densidades entre duas estruturas anatdmicas adjacentes ou a variacdo nos tons de cinza de un
radiografia. Aescala cinza de contragtestabelecida partir da parte mais clara para a parte mais escura da radiografia.
Radiografias de alto contraste produzem pequena escala de cinza. Elas exibem tons de cinza claros e escuros somente el
poucos trechos aparentes. Radiografias de baixgasp@tproduzem longa escala de cinza e possuem a aparéncia de

varias tonalidades de cinZéiqura 27).

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

cinza) e em b) com altovsl de contraste (poucos tons de cinEante:Marcel ZagoBotelho.

A resolucdo de contraste na imagem digital € a capacidade que o sistema tem de distinguir muitos tons de cinza
do preto para o branco. Todos os sistemas digitais tém resolu¢cdo de cenpest® aos de imagem convencional. O
principal descritor para resolugéo de contraste € a escala de cinza, também chamada de faixa dindmica. Na faixa dinamica
de uma radiografia convencional o observador sé pode identificar, aproximadamente, 30 tors, @éaguanto a faixa
dinamica de sistemas de imagens digitais é identificada pela capacidade de bit de cada pixel, resultando na apresentagac
de um namero muito superior de tons de cinza na imagem. Esta caracteristica da imagem digiapdiesipalmete
a funcao resposta dos detectores, aos algoritmos de processamento de imagem utilizados e as diferentes possibilidades d

exibi¢cdo da imagem em diferentes niveis e janelas de visualiZégéaoé 28 e 29).

a)

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

visualizacdo de um namero maior de estruturas com ditsselensidades. Fonfee PaulaValnir.
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Ja) b)
Figura 29: a) Mamografia analdgica de incidéncia médio lateral esquerda b) Mamografia digital obtida em sistema de
radiologia computadorizada apresentando maior latitude de imagem, podem ser visualizadosmaanmagem o

musculo grande peitoral e borda de pele. FanePaulaValnir.

Conceitualmente, uma maior resolucao de contraste é fundamental para se distinguir estruturas anatdmicas com
densidades muito similares, como figado e bago por exemplo, o que nosdeduir que a resolucdo de contraste dos
sistemas digitais € fundamental para o estudo de tecidos moles. Considerando que, quanto maior for o contraste aplicado
durante o processamento de uma imagem digital maior sera o ruido apresentado na imagemo d@gomraste em
imagens digitais esté intrinsicamente ligado a perda de resolucdo espacial devido ao aumento do ruido. Logo, a resolucao
de contraste esta intrinsicamente limitada ao nivel de ruido na imagem, e este por fim est4 ligado diretaseetée a do

radiacdo utilizadaAlta resolucdo espacial e alta resolucdo de contraste requerem baixo ruido.

a)

Figura 30: Relagdo de Contraste/ruido. Analisando as imagens evidenciasse que o aumento do contraste da imagem em
b) esta limitado ao aumento do ruido. Conceitualmente a resolucao de contraste € mais importante do que a resolugéo

espacial para radiografia de tecidosles; FonteMarcelZagoBotelha
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Resolugdo Espacial

A resolucéo espacial é a capacidade de um sistema de imagem em determinar e mostrar na imagem um pequeno
objeto de alto contrasten{crocalcificagbes mamariaselcificagcdes no pulmao por exemplo) e também geddefinida
como o tamanho de um objeto que pode ser visto. Em imagem médica digital, resolucdo espacial é descrita pela frequéncia
espacial (definida em nimero de pares de linha por milimetro) e esta limitada pelo tamanho dbnaiXetma de
guantificar a resolucéo espacial é utilizar um padrao de barras, onde estruturas radiopacas e radiotransparentes se alternan
de tal forma que a imagem apresenta pares de linhas (onde um par de linhas é uma sequéncia de uma linha preta e um
linha branca).

11

|
|

1l

Il

Figura 31: A frequéncia espacial é expressa em pares de linhas por milimetro (fUmmar de linhas é uma linha de

alto contraste que esté separada por um interespaco de mesma largurattpdfrte:dainf.ct.utfpr.edu.br/hipermidia

O borramento da ingeem prejudica a identificacdo dos pares de linha, fazendo com que se reduza a resolucéo
espacial, issmcorre devido a falta de definicdo da borda da estrutura de interesse e sua vizikhaedada que o
espagcamento de linha diminui (isto érequéncia aumenta), tors@ cada vez mais dificil transferir eficientemente essa
diminuig&o no contraste.

Objeto Imagem

I Raios-X
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Contraste Contraste
Preto Preto

¥
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Objeto Imagem
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Contraste Contraste
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Preto

Figura 322 Comparacéo e representacdo dos valores de contraste para diferentes freeg@anis.
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Uma medicao mais sofisticada da resolucdo espacial € a fungdo de transferéncia de modulagdo (MTF do inglés
iModul ati on Tr),agmedésaave acapacidade dordétector em transferir a modulacdo do sinal de entrada
em uma frequéncia espacial noalide saida. Em outras palavras, o MTF é uma medida de sua capacidade de transferir

contraste em uma resolucao especifica do objeto para a imaggm, os objetos de diferentes tamanhos e opacidades

séo mostrados na imagem com diferentes valores deéariaza Figura 33).
de Imagem

Branco 1
Y

Contraste
Onda Quadrada t
A

Preto /

\\ 7 /
\ | Min
Figura 33: Contraste expresso como uma onda quadfaafgte: Edmund Optics.

A perda de definicAo da imagem radiogréfica pode ser causada principalmente por: movimento, fatores
caracteristicos do objeto, tamanho do ponto focal do tubo de raios X, radia¢do espalhada e limitagdes do receptor. A

Figura34 apresenta, a partir de umaagem normal a variagdo de borramento devido a perda de resolu¢cdo em uma

imagem.

c) d)

Figura 34: a) Imagem normalb) Borramento por movimento; 8orramento devidoas limitagbes do detectpr

d) Imagem com muito borramenkmnte http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br/hipermidia
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A resolucdo espacial de uma imagem pode sofrer melhorias a partir do filtoslde imagem para realce de
bordas Figura 35) bem como da correta utilizacdadigpositivos de exibicdo de imagem digitais de muitos megapixels
(Figura 36).

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

Figura 36. Monitores digitais de tela plana para uso médico séo identificados pelo numero de pixel. Um monitor de 3
megapixel terd um arranjo aproximado de 1.500 x 2.000 pixels, ateng&o particular deva sendeglacéo a distancia

do monitor, angulo e campo de vis&onte: Flynn M, 2008.
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Artefatos na Imagem Digital

Artefatos em imagens digitais podem ter origem tanto nos equipamentos de aquisi¢cdo (por exemplo, sistema de
raios X, grade ante espalhamenteijtdér de placas de imagemtc) como também no software de processamento da
imagem (por exemplo, falhas em algoritmos) ou ainda os ja conhecido artefatos convencionais como movimento,
posicionamento, objetos radiopacos, dentre outros. Os artefatos em radiologia computadorizada mpdem su
principalmente pelaanipulacéo irreguladas placas de imagem ou pelo do scanner digitalizador de imagens. Os mais
comuns séo os defeitos nas placas de imagens (arranhdes), artefatos temporarios que provavelmente sporcausados

poeira, sujeirawimagens fantasmas (ndo apagadas), confbigueas 37 e 38.

a2

b)

Figura 37: Fissuras geradas devido ao encurvamento das placas de imagem ao passarem pelo scanner diggtalizador.
artefato poderia ser confundido como uma lesdo se estivessem sobre a estrutura 6ssea. A placa de imagem deve se
substituida quando ocorrerem rachaduem areas clinicamente Gt&isnte The British Journal of Radiology.

Artefatos produzidos por poeira podem ser corrigidos facilmente com limpeza adequada, a menos que a poeira
esteja no sistema Optico do scanner de radiologia computadorizada, nesteweaser solicitada manutencao técnica
especializada.

Figura 38: Artefato gerado por sujeira no conjunto 6ptico do scanner de imagem. Realizar limpeza do guia de luz do tubo
fotomultiplicador. Fonte AAPM Report 151.

Fisica Médica para Residentes 49/184



O aparecimento de imagens fantasmas em radiologia digital ocorre devido a eliminagdo incompleta de uma
imagem anterior no detector de imagéigra 39). Ela pode ocorrer devido ao desgaste das placas de imagem ou devido
a problemas nas lampadas de apagamento em sistemas de radiologia computadorizada bem como esse artefato pode s

apresentado devido ao egse de dose no exame anterior.

b)
Figura 39: Imagem bilateral de joelho. a) Erro de apagamento da placa de imagem; b) Excesso de dose no exame anterior.

FonteThe British Journal of Radiology&£APM Summer School.

As imagens digitais sdo obtidas como um conjunto de dados brutos. No processamento, as imagens sao
manipuladagi p ar a a a pdaensgemintasde wuma imagem estar prepaddaar a o0 pr ovares s amen
manipula¢ces na saida do receptor de imagedem ser necessarias para corrigir possiveis artefatos. Estes artefatos
podem ocorrer em funcéo linhas e colunas de pixels danificddogénico pixel, uma linha ou uma coluna normalmente
nao ird interferir com o diagnéstico. No entanto, muitos destegatetkevem ser corrigidos. Algoritmos especificos de
correcao para cada tipo de receptor de imagem digital empregam técnicas de interpolagdo para atribuir valores digitais

para cada pixel, linha ou coluna danificadag(ra 40).

Figura 40: Linha de pixel morto em um detector de tela plana. Adquirir um novo mapa de correcdo de pixel morto resolve
este artefato. Fonte AAPM Report 151.

Fisica Médica para Residentes 50/184



A presenca de objetos radiopacos também pode contribuir para o erro de processamento decinfiageen

apresenta a Figura 41.

c)
Figura 41: a) e b) Imagens conatha no algoritmo de identificacédo de valores de interesse ou reconhecimento de dados
de exposicaa;) Imagem reprocessada. O algoritmo de processamento identificou que o formato linear da protese indicava

fim da &rea de exposicao e aplicou a ferramenta de mascaraFr@meAAPM Report 151e AAPM Summer School

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

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

Figura 44:. a) Saturacdo de imagem resultante da aplicacdo excessiva de filtro-gepéssamento; ) ajuste das

configuracdes de processamento da imagem eliminou o arfedatie: AAPM Report 151.
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CAPITULO Il - BASES TECNOLOGICAS DA FLUOROSCOPIA

Introducéo

Neste capitulo serdo apresentadas as bases fisicas relativas a fluoroscopia, os processos de formacgéo de imagen:
mecanismos de tlccao e controle de exposicaoprincipal fungdo da fluoroscopia é gerar imagens em tempo real para
avaliacéo de processos dinamicos a medida que eles ocorrem. Existem trés concepgdes de equipamentos que fazem us

do principio de fluoroscopia, sendo etetelecomandado, o arco cirdrgico e o angiodgrafo.

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

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

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

Nos primeiros equipamentos utilizados, a tela fluoroscopica ficava atras do paciente, sendo segurada e manipulada
pelo médico, o qual ficava exposto ao feixe primario de raios X, pois ndo dispunha derqualggéo. O meédico usava
apenas um capuz, cobrintl@ o rosto, com o objetivo de melhorar a visualizacéo da imagem fluoroscépica, evitando a
interferéncia da luz externa. O procedimento era executado em uma sala escura ja que uma imagem produpidia desse
possui menos brilho que um objeto visto sob a luz do dia. A imagem obtida era gerada através do feixe de raios X que

passava pelo paciente e era detectado na tela fluorescente.

Mais tarde, passese a utilizar a tela presa & mesa, porém os médictisgavam expostos ao feixe primario,
ja que continuavam permanecendo junto ao paciente durante o procedimento, sem qualquer Arpgati#odo
conhecimento dos efeitos bioldgicos causados pela radiacdo ionicaeejpamento de aquisicdo de imagens foi
modificadopara a reducdo de exposi¢do de radiagdamagemfluorosapica eraohtida pelos médicostravés de
espelhos, fato este que os protegia do feixe prim&ste tipo de fluoroscopia com o passar dos anos foi sendo
gradualmente substituida pela fluoroscopia de imagem intensificada. Com a criacdosliogenbificadores de imagem,
em 1948, as imagens passaram a ser vistas por meio de um monitor de televisdo, o que permite aos usuarios visualizar
com maior facilidade, além de evitar a exposi¢cao ao feixe primario. Na década de 70, uma iniciativa s ule gr
pesquisa de Fisicoem Medicina da Universidade de Wisconsin e da Universidade do Arizona iniciaram,
independentemente, estudos sobre fluoroscopia digital. A ideia consistiu em substituir a cAmera de video por um CCD
(do inglés,chargecoupled devicedispositivo de carga acoplada). Isso evoluiu junto aos fabricantes da modalidade. A
melhoria mais recente ocorreu na década de 90, com os receptores de imagem de pldled édeaeat¢y, seguindo a

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

A facilidade da era digital faz a atencao das pesquisas se voltarem aos critérios de seguranc¢a do trabalhador e do

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

Principio deFormacgéo dadmagem

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

A selecéo das caracteristicas do tubo emissor de radiacdo varia, dependendo da aplicacéo clinica especifica. Para
sistemas de radiografia e fluoroscopia, temos um tamanho de ponto focal fiflpg@pgn). O foco grosso (1,0,2mm)
€ empregado quando altas correntes de tubo sdo necesséarias para o registro de imagens. Existem casos especificos ¢
alguns equipamentos que trabalham com até trés focos. Para aplica¢des clinicas envolvendo angiografia e procedimentos
intervencionistascaracteristicas adicionais do tubo de raios X torsarimportantes. Devido aos requisitos de registro
de imagem (modoine), os tubos precisam de um sistema de arrefecimento mais efetivo para dissipag¢éo do calor gerado
em funcéo da alta cargeansportavel utilizada. Para melhorar a dissipacao de calor, pode ser usada a rotagdo do anodo
de alta velocidade, acima de 10.000 rpm. Além disso, um trocador de calor de agua ou 6leo com ventiladores de

resfriamento é comumente instalado.

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

o sinal, e que é refelsdcomo intensificador de imagem.

Intensificacdo de Imagem

O tubo intensificador de imagem, ilustrado na Figura 1, tem seus componentes contidos em um invélucro de vidro
e metal, que assegura a resisténcia mecénica e onde é mantido vacuo. Este cotapoadmedo de converter os raios
X de baixa intensidade, provenientes do paciente, em luz visivel de alta intensidade. O tubo intensificador de imagem
pode ter diametro de 23 cm, os quais sao utilizados para visualizacdo de regi6es menores como atéatiapdetro

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

Figura 1: Tubo intensificador de imagem de alta resolugdiot®& WoobarstPhysics of Radiologd. Boston 1993
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A radiacgéo proveniente do tubo de raios X atravessa o paciente, passa pela grade antidifusora e incide sobre o tubo
intensificador. Quando isso ocorre, os fétons sédo transmitidos através da estrutura do tubo intensificador (tela de entrada),
incidindono foésforo de entrada, geralmente composto por iodeto de césio (Csl) com uma espessura entretga0 a 400
Os cristais de Csl séo distribuidos em forma de pequenas agulhas orientadas verticalmente ao campo de radiacao, cormr
intuito de reduzir a dispersao daxie de raios X e melhorar a resolucéo espacial. Ao interagir com o fésforo de entrada,
os raios X sdo convertidos em luz visivel em um processo similar ao que ocorre nas telas intensificadoras (écran) dos

sistemadela filmeem radiografia.

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

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

) Elétrons
Fotocdtodo \ o

Suporte —> &8 L

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

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

de entraddotocatodo. Fonte: Bushberg, The Essential Physics of Meliaging.

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

de sé&da, de aproximadamente 25.000 V.

O fésforo de saida € composto de cristais de sulfeto de-eatbuio (ZnCdS) de dimensdes menores dos que 0s
utilizados no fésforo de entrada (Csl), e area total também menor. Desta forma, além da superficie cunsadalaxte
de entrada do tubo intensificador, existem lentes de foco eletrostatico ao longo do comprimento desse tubo, de forma a
manter o padréo dos elétrons emitidos pelo fotocatodo concentrado no pequeno fésforo de saida. Neste processo, a energi
cinética dos elétrons € ampliada ao chegarem ao fosforo de saida. A interagéo entre os elétrons acelerados com o fosforo

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

A emisséo de luz no fésforo de saida tem um brilho milhdes de vezes maior do que no fésforo de entrada. Isto
ocorreem parte por causa de seu pequeno tamanho e em parte pela a energia adicional liberada aos elétrons acelerado

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

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

Fotocatodo (-)

Lentes de foco
eletrostatico

_—
—_—

—_—

—_—

oy g ‘\ Protegio

metalica

raios X

T

Telade entrada

Grade antidifusora —,‘;_'_e_eE Elétmns.—) Luz

Raios ¥ - Luz -» Elétrons

Figura 3: Diagrama de funcionamento de um tubo intensificador de imagem. Fonte: Bushberg

Visualizacdo da Imagem

Para a visualizacdo da imagem, é preciso que uma cdmera sensivel a luz, como um sistema de video ou sistema de
estado sélido como CCD seja acoplado@idro de saida do tubo intensificador de imagem. Entretanto, € importante
observar que a superficie sensivel dessa cAmera deve ter o mesmo tamanho do fésforo de saida ao qual serd conectad
gue varia, em geral, de 2,5 cm a 5 cm. A cdmera de video olDos@@e para converter o sinal luminoso em sinal
elétrico, que sera enviado para um ou mais monitores de televiséo (Figura 3).

Camera de video

Diafragma
Lente <
Sensor
— — v
5V o~ {
Lente —
= y
Tubo
Intensificador 5 \
de Imagem [ | CAl Feedback
[Pk
% ' . 7
‘_’ ,_.. e e e N S o i R 1 '
L B (] |
S § ) 38 v
.)" £
= - : kVp, mA
’u~b° el ;- + Duracdo de Pulso |
raios X | —
Gerador

Figura 3: Visualiza¢@o da imagem e o monitor de televisdo. Fonte: Adaptado de WOLBARST
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Flat Panel Detector (FPD)

Os sistemas de fluoroscopia com receptor de imagem (do inglésFlat Panel Detectar Detector em
Painel/Placa Plan@stdo em crescente maioria nos laboratorios de cateterismo. O sistema é composto de iodeto de césio
(Csl)/amorfo e detectores de silicgimilar aos sistemas utilizados em radiografia digalamanho menor da cadeia de
imagem em sistemas com receptor de imagE@ permite movimentos mais flexiveis durante os procedimentos. Além
disso, os sistemdsPD nédo requerem uma camera de video para produzir um sinal eletrénico para o rRonisau
desenho, &PD produz um sinal eletrdnico digital, que representa a intensidade dos raios X que atingem cada elemento
detector nd=PD de estado soélido. Além disso, todo o processo € digital, o que reduz o ruido da imagem causado por

componentes eletrénicos.

Sistemas de Geragéo e Controle de Intensidade (CAl)

Os sistemas em fluoroscopia dispdem de controle automatico de intenzsiladernecer uma intensidade de
sinal constante no receptor de imagem, independente da espessura/densidade do paciente, energia do tubo de raios X
distancia pontdocalreceptor de imagem ou qualquer outro fator que ofereca variacéo na taxa de kerma que chega no
receptor de imagem. O controle automéatico de intensidade, como denominado o controle automatico de exposi¢cdo em
fluoroscopia e radiologia intervencionistaode fazer uso de um sensor especifico (Figura 3) para determinar os
paradmetros técnicos do equipamento para execuc¢do do procedirtipatiptodiodo ou um tubo fotomultiplicador ou,
mais comumente, o sinal da cadmera de video ou o pBPio O ajuste atomatico dos parédmetros técnicos é baseado
em curvas de rendimento preestabelecidas para manter a relac@ioidmébNR) da imagem constante quando possivel.
Nos atuais equipamentos o ajuste automatico nédo se limita ao kVp ou mA. Incluem filtiag@mabde aluminio ou

cobre, largura de pulso, entre outros.

O projeto do gerador em equipamentos de fluoroscopia é semelhante ao dos geradores usados para radiografia,
porém conbaixa corrente continua dobim ou exposicdo rapida pulsada. Os tipos de geradores que podem ser usados
para fluoroscopia incluem monofésico, trifdsico e alta frequéncia. Para alguns geradores que fornecem exposi¢ao

radiografica e fluoroscopica, a operacgéo trifasica pode ser usadagagrafia e operacdo monofasica para fluoroscopia.

Critérios que devem ser considerados ao selecionar um tipo de gerador para equipamento fluoroscépico incluem
tempo de exposicéo e reprodutibilidade, tamanho do gerador e custo. Para sistemasasnogdlaqrulsada ou aquisi¢cdo
em cine (gravagdo), um pulso de curta exposi¢cdo é essencial para minimizar o borramento da imagem em funcéo do
movimento da estrutura estudada. A reprodutibilidade da exposicéo € critica para sistemas fluoroscopicos com DSA (do
inglés Digital Subtraction Angiographyangiografia por subtracdo digital), pois diferencas na tenséo do tubo entre a

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

Os geradores de alta frequéncia fornecem reproddtbidi de exposicao superior, além de serem mais compactos,
menor preco de compra e baixos custos de manutencdo. Como resultado, os geradores de alta frequéncia sdo mais
comercializados atualmente. O sistema CAl esté diretamente ligado ao gerador ddluaiasOpico, que atua para
manter a relacao sinalido geral da imagem em um nieehstante, obtidajustando automaticamente as configuraces

de kVp e mA conforme necessario para manter o nivel de exposigao aos raios X na entrada do receptar.de image
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Sistemas de Colimacao

O colimador contém varios conjuntos de laminas radiopacas, compondo um obtbigui@4), que define a
forma do feixe de raios X. Dois conjuntos de laminas estdo geralmente presentes dentro do colimador: redondo e
retangularA iris (colimador redondo) conforma o feixe de raios X&) (do inglésField of View,campo de visdo ou
tamanho de campo), e as laminas retangulares podem ser adicionadas ao campo para reduzir ainda mais o campo irradiad
do feixe de raios X. O colimad@ossui um sistema para limitar automaticamente o campo irradiado a um valor ndo
superior ad-OV, em fun¢édo do modo de ampliacdo ou distancia entre a fonte e a imagem. No entanto, pode ser benéfico

para o operador colimar ainda mais o feixe para a ariediadlesse clinico.

A colimacao reduz o volume de tecido exposto, resultando em reduc¢éo da radiagéo espalhada e melhor contraste
da imagem. Também contribui para o controle automatico de intensidade em regifes de alto contraste, reduzindo o brilho
de regbes de baixa atenuagéo, como perto da borda do corpo do paciente. Além disso, a restri¢do dos raios X para a area
de interesse clinico reduzira a dose total do paciente, minimizando a exposi¢éo direta e a exposi¢do dispersa a 6rgaos

sensiveis que possantasadjacentes ao feixe.

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

Tamanho de Campo (FOV) e Ampliagéo

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

O maior FOV disponivel em um equipamento esta relacionado ao tamanho fisico do fésforo de entrada (diametro)
ou FPD (diagonal). Ao alterar a operacdo de um equipamento de um FOV maior para um FOV menor, € perceptivel a

ampliacédo da imgem.
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Para sistemas com intensificador de imagem esta ampliagdo é produzida aumentando as tensdes aplicadas as lente
de foco eletrostatico do intensificador de imagem, resultando na focalizagdo dos elétrons acelerados do fésforo de entrada
em uma area nmer e centralizada no fésforo de saida. Quanto mais ampliada € a imagem, menor € a area no fosforo de
entrada. Desta forma, poucos fotoelétrons incidem no fésforo de Bajdeaf). O resultado € uma imagem mais escura.

Para manter a mesma intensidadmA do tubo de raios X serd aumentado pelo controle automatico de intensidade do
sistema, que elevara entao a dose no paciente e a fluéncia de elétrons do intensificador de imagem. Para sistemas FPD
os niveis de dose de radiacdo para o paciente poderigrotencialmente os mesmos para todos os FOVs, uma vez que

a eletrénica do receptor de imagem é totalmente digital. No entanto, a ampliacdo da area de superficie torna o ruido da
imagem mais aparente aos olhos do observador. Com isto, a maioria dosdoreede sistemas FPD aumenta a taxa

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

Em ambos os sistemas, FDP ou intensificador de imagem, o colimador ajusta automaticamente o tamanho da area
irradiada ao FOV, caiderando ainda as possiveis alteracdes na distancia entre a fonte e o receptor de imagem (em inglés
sourceto-imagereceptordistance, SI) J4 a colimagdo dentro do FOV ativo é funcdo do operador durante os

procedimentos/exames.

Aumento da
—

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

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

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

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

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

A maioria dos sistemas de fluoroscopia usgidwa angiografia e aplicacdes de intervengdo também contém filtros
de equalizagdo. Esses filtros, também chamados de filtros de contornos ou de cunha, sdo laminas parcialmente
radioluscentes usadas paranfrer maior ajuste de feixes além da colimacéo. Os filtros de equaliza¢édo reduzem o brilho
da radiacdo ndo atenuada perto da borda do paciente e igualam a exposicdo da luz a camera de video ou CCD. Comc
resultado, eles melhoram a operacéo do sistemanti®imautomatico de intensidade. Os filtros de contorno séo feitos
de folhas de chumbborracha ou de acrilicé\s bordas das laminas podem ser retas ou moldadas para se adaptarem as

partes anatdmica® material de filtracédo € adicionado para atenuaaios X de baixa energia do feixe.

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

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

Os raios X de baixa energia séo absorvidos no tecido do paciente sem serem transmitidos ao receptor de imagem,
ndo contribuindo na formacao da imagem e somente aumentando a dose do paciente. Para atenuar a radiacdo que na
contribuir4d com a formacao da igem é utilizada a filtrag&o adicional. O aluminio e o cobre séo os materiais de filtrag&o
adicional mais comumente utilizados. O uso de material de filtracdo adicional de cobrestopmevalente em sistemas
de fluoroscopia usadgmra procedimentos @dta dose, como angiografia e aplicagdes intervencionistas.

Grades Antidifusoras

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

remocédo da grade, a retirada da grade pode ndo ser simples ou mesmo impossivel.
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Modos de Operagéo

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

para os sistemas de fluoroscopiag gpodem trabalhar em diferentes modos de operacéo.

Fluoroscopia Continua O modo continuo é o mais simples dos modos de opeedgitante utilizadem sistemas com
intensificador de imagem. O feixe de raios X é acionado continuareentamera de video captura imagens a uma taxa
de 25 a 30 quadros/s, de modo que cada quadro é exibido por 40 ou 33 ms (1/25 ou 1/30 s). Uma das desvantagens dest

sistema é que qualquer movimento que ocorra do objeto imageado pode desfocar/boremdlimeascopica.

Fluoroscopia PulsadaNo modo de fluoroscopia pulsada o gerador de raios X produz pulsos curtos de radiagdo por
segundo. Com isso, o tempo de raios X acionado passa de 33 ms para um intervalo entre 3 a 10 m, reduzindo o borramentc
da imagm e a exposi¢do do paciente a radiagdo. Em procedimentos em que o movimento da regido anatbmica ou 6rgéao
a ser imageado é significativo, como angiografia da carétida, a fluoroscopia pulsada oferece melhor qualidade de imagem
reduzindo o artefato de mowvimto do érgdo. Porém, baixas taxas de quadros podem ser prejudiciais para 6rgdos em
movimento muito rapido, como em cardiologia intervencionista pediéatrica. E preciso atencdo a cada caso desta aplicacao.
Os equipamentos de fluoroscopia atuais podem ofetakas de quadros selecionaveis em 30, 15, 7,5, 3,75 até 0,5

quadros por segundo.

Cine ou Aquisicéo Digital Este modo referge a operac¢édo do equipamento no qual-geranagens de alta qualidade

para serem gravadas para posterior avaliagdo. A altalgdalié garantida com o aumento dos parametros técnicos e,
portanto, 0 aumento da dose. Enquanto em modo fluoroscopia a corrente pode ser de 80 a 100 mA, em modo cine essa
corrente pode alcancar 800 mA, por exemplo. Os equipamentos modernos oferecertéa gevaagens também em

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

CONFIGURAGCAO DOS EQUIPAMENTOS DE FLUOROSCOPIA

O equipamento de fluoroscopia evoluiu ao longo dos anos para se tornar mais adaptdifier pates aplicacdes
clinicas. As configuracdes bésicas incluem mesas de radiografia / fluoroscopia (R/F) com um tubo de raios X sob ou
sobre a mesma e ar€dfixo, arcaC mdével e mini arceC. Cada configuracdo inclui os componentes basicos da cadeia

de imagem fluoroscdpica analisados acima, com algumas variagdes que abordaremos na sequéncia.

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

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

comuns incluem uma mesa basculante e dispositivos de gravacdo de imagens (modo cine).
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Figura 7: Equipamento déuoroscopia com tubo de raidssob a mesa de exames.

Fonte: General Eletrielealthcare

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

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

na mesa. O tubo de raios X pode ser inclinado para adquirir proje¢des andtiputas).

As configurac8es do tubo acima da mesa tasuem aumento da exposi¢cdo a radiagdo para a equipe em sala de
procedimentos, em comparagdo com os sistemas de tubos sob a mesa, uma vez que a radiagcéo dispersa do paciente € m:

concentrada na direcao do tubo de raios X. Alguns sistemas de tuba suEBsa também sdo equipados para operagao

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

‘b)

Figura 8: a) Equipamento de fluoroscopia com tubo de raios x sobre a IofpegSamando para operagéo remota

(telecomandado). FontBhilipsHealthcare
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Equipamentos de Cinefluoroscopia (Angiégrafos)

Os sistemas com argd fixo permitem a angulacao da cadeiardagem fluoroscépica sobre o paciente em todas
as direcBes. Devido a sua flexibilidade, a configuragéo do brago C foi incorporada em varios tipos diferentes de sistemas
de fluoroscopia. Afigura9 é um exemplo de uma unidade fixa de braco C montada agmtéto. Modelos montados
no piso também estédo disponiveis. O sistema inclui uma mesa de procedimentos com tampo flutuante, que permite ao

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

Aplicacbes comuns para unidaddxas de arceC incluem procedimentos cardiacos, periféricos e
neuroangiograficos e intervencionistas. Varios dispositivos de registro de imagem podem ser incorporados, incluindo

aquisicdo de imagem por subtracéo digital.

Figura 9: Equipamento de cinefluoroscopia (Angiografia). Fonte: Phifipalthcare

Sistemas de fluoroscopia com dois ar€@bgsambém estdo disponiveis. Os sistemas biplanos sdo usados
principalmente para salas dedicadas de procedimentos intervencionistas em cardiologi@logianeUsando duas
cadeias de imagem separadas, € possivel visualizar projecdes frontais e laterais do paciente. Além disso, 0s sistemas
biplanos permitem o registro em duas proje¢cdes durante uma Unica inje¢do de meio de contraste iodado, o que €
partiacularmente importante para pacientes pediatricos para os quais o volume de meio de contraste permitido € limitado.

Os sistemas séo capazes de movimesgandividualmente ou simultaneamente (FigLGa

Figura 10: Equipamento de fluoroscopia com dois@sC (biplanos). Fonte: Siemehkealthineers
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Unidade de ArceC Moével

Unidades moveis de ar® fornecem imagens fluoroscépicas para procedimentos cirdrgicos ortopédicos e
vasculares, além da colocacdo de dispositivos como fpassms, cateteres entretros dispositivos. Alguns sistemas
moéveis de arc& também sdo configurados para procedimentos angiograficos e intervencionistas, com alta taxa de
exposicdo e recursos de imagem de DSA. Como vistiguaa 11, as unidades de are@ movel oferecem umesign

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

Figura 11: Equipamento de fluoroscopia mével. ForB&mens Healiheers

As unidades méveis de fluoroscopia também focanfiguradas com pequenos intensificadores de imagem, com
10 a 15 cm de didametro. Esses minis sistemas deCasém projetados para obter a imagem de extremidades do corpo,

para as quais sao necessarios apenas baixos niveis de exposi¢ao.

Considera¢des dBosimetria emFluoroscopia eRadiologial ntervencionista

Tempo de Exposicadd tempo de exposi¢do (tempo de fluoroscopia) € comumente utilizado como um indicador de dose
do paciente em fluoroscopia, ja que é uma fugdplamente disponivel nestes equipamentos. No entanto, esta longe de

ser ideal, j& que pode ndo considerar grandes contribuintes para a dose do paciente, incluindo o tempo de registro de
imagens digitais (modo cine). O tempo de exposi¢do para aquisi¢éd dégimagens em muitos equipamentos néo é

incluido no tempo total de exposicao.

Produto kermaarea (PKA): O PKA representa o produto da dose (em mGy, uGy, cGy ou Gy) no centro de um
determinado plano do feixe de raios X (por exemplo, a superficiadente) multiplicado pela area do campo de raios

X naquele plangemcn? ou n?). O PKA pode seaferido diretamente, por um medidde radiagd@specifico instalado

na saida do tubo de raios X, ou pode ser calculado a partir de parametros operacionais conhedidoe deuPKA é

Gy.cn?, podendo ser encontrado equipamentos com pu&yuntGy.cn e outras variacdes. Esta grandeza fornece um

bom indice para estimar o risco estocastico, mas nao é diretamente Util para estimar reacdes teciduais. A les@o da pele
esta relamnada com a dose méaxima na pele (Peak Skin B&&D). Nao ha atualmente um método para medir ou

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

Kerma noPonto deReferéncia dd ntervencionista O K, ou dose acumulada refese ao kerma no ar acumulado no

ponto de referéncia intervencionista durante todo o procedimento com uso de fluoroscopia. O ponto de referéncia
intervencionista localizae a 15 cm abaixo do isocentro do sistema tubo de raiosceptor de imagem (em direcéo ao

ponto focal do tubo de raios X)80 K. € a grandeza que melhor correlaciona a dose na pele do paciente em
procedimentos guiados por fluoroscopia, ja que todas as contribuicdes para a dose na pele (isto €, fluorosgispiia e

da imagem) estéo incluidas ng,K

Otimizac&o em Fluoroscopia e Radiologia Intervencionista

Os procedimentos com uso de fluoroscopia, assim como os demais métodos que fazem uso de raios X, devem ser
planejados de forma a gerar a minima eigémspossivel tanto do paciente como da equipe de trabalho (principio da
otimizagdo) A formacao dos profissionais envolvidos nos procedimentos de radiologia intervencionista deve contemplar
aspectos de protecdo radiologica. Além disso, os equipamentsoesside radiacdo ionizante devem ser submetidos a
programas de garantia da qualidade que possibilitem a melhoria continua dos processos e a reducdo da exposi¢éo a:
radiagdes ionizantes a niveis tao baixos quanto possivel, minimizando os riscos penat® pacequipe médica.

Os quadros abaixo descrevem as recomendacdes da Agéncia Internacional de Energia Atdmica (do inglés
International Atomic Energy Agency, IAEA), sobre protecéo radiolégica aplicaveis a radiologia intervencionista, para a
equipe derabalho e pacientes.

Quadro 1: Dez recomendacdes para protecao de pacientes em fluoroseoype AIEA

DEZ RECOMENDAGCOES PARA PROTECAO DE PACIENTES EM FLUOROSCOPIA

. Maximizar, na medida do possivel, a disténcia entre o tubo de raiopxceente
. Minimizar a distancia entre o paciente e o intensificador de imagem
. Minimizar o tempo de fluoroscopia. Arquivar os dados de tempo de fluoroscap@aPKA para cada paciente

. Usar fluoroscopia pulsada com a menor quantidade despadssivel para obter imagens com qualidade aceitave

a b W N P

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

. Pacientes com maior espessura tecidual requerem aumentg da K

. Projecdes obliquas também aumentam aNote que o aumento da Keleva a probabilidade de dano na pele

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

© 00 N O

. Minimizar o nimero dguadros e o numero de séries a um nivel clinicamente aceitavel. Evitar usar o modo de a
se é possivel usar a fluoroscagpia

10. Usar colimagéo. Colimar o feixe de raios X na area de interesse
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Quadro 2: Dez recomendacdes para a protecao da equipe de trabalho em fluordsmageidd IEA

DEZ RECOMENDAGOES PARA A PROTEGCAO DA EQUIPE DE TRABALHO EM FLUOROSCOPIA

1. Usar dispositivos de protecdo. Sdo recomendados aventais plumbiferos de 2 pdissipara peso. Com
0,25 mm de chumbo, a sobreposi¢ao na parte da frente sera 0,5 mm e de 0,25 mm na parte de tras. (R

mais de 90% de protecdo). Faca uso de 6culos plumbiferos com protecéo lateral e protetor ¢le tiredidg

2. Lembrese dos pringiios tempedistanciablindagem: minimize o tempo, maximize a distancia o quanto s4

possivel clinicamente, e use a blindagem

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

uma reducéo da raaljdo espalhada em mais de 90%

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

ocupacional do paciés

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

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

6. Mantenha o tubo de raios X abaixawkesa, e ndo sobre ela. Desta maneira a equipe do procedimento rec

menor quantidade de radiacéo espalhada

7. Usar dosimetro pessoal, conforme orientagdo do supervisor de protecéo radioldgica da instituicdo. Si

0s sistemas dgosimetria pessoal em tempo real
8. Atualize periodicamente seus conhecimentos em protecdo radiplégica
9. Exponha suas dividas sobre radioprotecao aos supervisores de protecdo radiolégica
10. Lembre:
- O controle de qualidade dos equipamentos de flaopia permite trabalhar de forma segura

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

reduzir a dose ao paciente e a equipe

- Use bombas injetoras de meio de contraste automaticas
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Quadro 3: Dez recomendacdes para protecao de pacientes em procedimentos de intervencdo emAeedaikigA

DEZ RECOMENDACOES PARA PROTECAO DE PACIENTES
EM PROCEDIMENTOS DE INTERVENCAO EM PEDIATRIA
1. N&o esquecer:
- Osorgéos das criancas sdo mais sensiveis a radiacdo do que os dos adultos
- As criancas tém um tempo de vida maior para os efeitos das radiacdes se manjfestarem
2. Discutir com os pais antes do exame:
- Examegadioldgicos anteriores a que as criancaarfosubmetidas
- Preocupactelativamente a seguranca radiologica

3. Aumentar o conhecimento das equipes de salde através do uso de checklists e procediment
seguranga

4. Planejar os procedimentos detalhadamente e com antecedéncia parexpesagdes repetidas e
procedimentos inadequados

5. Proteger a tiredide, mama, olhos e gdnadas dos pacientes sempre que possivel
6. Utilizar técnicas otimizadas:

- Diminuir o nimero de imagens adquiridas (frames/s ou quadros/s). Diminuir de 7,5 px@s3 pu

por segundo sempre que possivel

- Remover a grade antidifusora do equipamento em criangas com menos de 20 kg. Utili

preferencialmente a técnica de-g@ap (maior disténcia do receptor de imagem)
- Minimizar o tempo de exposi¢io
- Minimizar a solbeposi¢do do campaadiado em aquisi¢cdes repetidas
- Utilizar a menor colimagédo possivel para o procedimento

7. Utilizar preferencial mente a t®cnica de re

em vez de exposicdaslicionais, quando for aproprigdo

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

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

10. Ap0s o procedimento, verificar e registrar a dose de radiagao
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ReacaoTecidual emPacientes enProcedimentos d®adiologial ntervencionista

Mesmo em servicos qualificados, com politica de melhoria continua de processos, podeneaEmuaimente
doses elevadas em procedimentos de intervencao. Nestes casos,-s&clasnseguintes situacfé3asos clinicos
complexos, que podem ser exigidos uma hora ou mais de exposicao de fluorézagifia anatbmica do paciente a ser
avaliada ser mito espessa ou com densidade significatNecessidade de imagens de alta qualidade e baixo; ruido
Operador do equipamento ndo possui treinamento para aplicacédo e/ou treinamento em protecéo ré&djoipgnanto
emissor de radiacdo sem controle de qualidad®io otimizado (ajustado para trabalhar em menor dose possivel para o
diagnostico)Em 2006, Rehani e Ortizopez relataram que a cada seis semanas um caso de paciente com lesé@o de pele
radioindwida em procedimentos de radiologia intervencionista ingressa nos tribunais dos Estados Unidos. Em atencéo a
esta situacdo, o Food and Drug Administration (FDA) publicou um documento para direcionar a atencdo para lesées na
pele resultantes de intervengdadioldgicas complexas e meios para minimizar ou prevenir tais lesées. Neste mesmo
sentido, a Agéncia Internacional de Energia Atdmica (IAEA) formatou informacdes sobre os riscos em procedimentos de
intervencao (acessivel em https://rpop.iaea.org/SAFRADUA aspx), bem como fornece material de treinamento com
orientacdo para intervencionistas (acessivel em https://www.iaea.org/resources/rpeprbitionals/interventional
procedures).De forma geral, recomends fortemente a observacéo e registropeontudrio dos descritores de dose
tempo, PKA e K,1 ao final de todo procedimento que o paciente é submetido. Pacientes que recebem uma exposicéo a
radiacdo ionizante significativa devem ser acompanhados por até seis semanas apés o procedisiéatas€ama
exposicdo significativa um valor limiar o qual pode desencadear acdes adicionais de gerenciamento de dose. Para
procedimentos de radiologia intervencionista em adultos, uma dose de radiacdo significativa é qualquer um dos descritos
na Tabelal.

Tabela 1:Nivel de Agdo (Gatilho) para acompanhamento de paciente em radiologia intervenéiontstaAIEA*

Grandeza Nivel de Acéo )
) _ Descricao
(Sigla) (Unidade)
A dose maxima na pele (do inglés Peak Skase,PSD) é o melhc
Dose Maxima indicador de uma potencial reacdo tecidual. Para sistemas qu
na Pele 3 Gy exibem essa métrica, os outros niveis de a¢&o devem ser U3aiGc
(Dskin,may) sistemas de fluoroscopia que relatam o PSD em mGy, o valor e>

deve ser dividido por 1.000 pazanverter em Gy

Kerma noAr de
ReferénciaKa,) 5 Gy

(Dose Acumulada)

Para sistemas de fluoroscopia que relatam kerma no ar em m

valor exibido deve ser dividido por 1.000 para converter em Gy

O tempo ddluoroscopia por si s6 hdo € um bom indicador para a
Tempo de . - .
60 min na pele e deve ser registrado como um fator adicional junto cc

Fluoroscopia . .
métricas de dose acima
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Grandeza Nivel de Acéo L
. : Descricao
(Sigla) (Unidade)
Para sistemas de fluoroscopia que relatam produto de area de
ProdutoKermaArea usando unidades diferentes, os seguintes fatores devem ser ap

(ProdutoDoseArea) 500Gy.cn? para converter em Gy.cmgg exibido em cGy.cfrou uGy.nt, deve
(PKA) dividir o valor exibido por 100Se exibido enmGy.cn?, deve dividir
o valor exibido por 1.000.

_ _ _ o Idealmente, devee levar em conta todos os procedimer
Mudltiplos procedimentos intervencionista| . o . : . .
intervencionistas guiados por fluoroscopia realizadospadente,
guiados por fluoroscopiaem 1 més | . e L .

independentemente da instituicdo médica em que foram realizad

* Fonte: Tabelatraduzilmd e A Tr i ger L-epwEPatentsftoDeteck@ihidally Relevant Tissue Reactions
(update 2022)0 da | AEA, dispon2vel em https:// www. i aea

N&o significa que uma dose inferior ao nivehd&o descrito no quadro acima seja segura ou que uma dose acima
deste cause sempre uma lesdo. Os niveis de a¢do sdo somente um indicador para sinalizar a necessidade de ur

acompanhamento do paciente com relacdo ao risco do efeito deterministico.
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CAPITULO IV - BASES FISICAS E TECNOLOGICAS APLICADA SA MAMOGRAFIA

Introducéo

Neste capitulo serdo abordas as bases fisicas aplicada a mamografia, a fim de fornecer subsidios para a
compreensdo de suas bases tecnolégicas. Serdo apresentadas as caracteristicas dos tubos de raios X, espectro d
radiac6es, combinacgfes alvof/filtro, tare de exposicao automatico, compresséo, grades e técnicas de ampliagédo. Para
a compreensdo das bases tecnolégicas serdo elencadas as questdes dos tipos de detectores analdgicos e digitai
Recomendsae aos estudantes uma prévia leitura dos capit@@s & fim de fornecer subsidios para o entendimento dos

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

Caracteristicas ddecidoMamario

Detectar pequenas calcificacbes ha mama é importantenfmiscalcificagdes sdo em alguns casos, marcadores
precoces de cancer de mama. As diferencas de atenuacao entre os tecidos normais e a presenc¢a de microcalcificacdes
exige o uso de equipamentos de raios X projetados especificamente para otimizar a deteégi&er de mama. As
diferencas de atenuacao entre tecido normal e o cancer sao extremamente geiguemds), O parametro de contraste
da imagem é maior para menores faixas de energia dos fétons de raios X, em comparacao as energias suke¥ores a 30
(Figura 1b). Os raios X de menores energias fornecem uma melhor atenuacao diferencial entre os tecidos, no entanto, a
alta absorcéo resulta em doses de radiagdo mais elevadas e longos tempos de exposicao.

0.09
0.08 1 1.0
— — =5 mm Tumour
0.07 1
0.06 1
0.05 1
0.04 1
0.03 1
0.02
0.01

Infiltrating ductal carcinoma

— — Fibroglandular tissue

0.2 mm Calcification

--------- Adipose tissue

Subject contrast
1 em™

0.00 +——r—— ———— b5

Energy (keV) Energy (keV)

a) b)

Figura 1: a) Atenuacao dos tecidos mamarios em fungdo da endxgi2ependéncia do contraste com a energia dos
RaiosX Observe que para um carcinoma ductal em relacdo ao o tecido glandular tanto o coeficiente de atenuagcdo como
0 contraste dgdinam rapidamente com aumento da energia com respostas muito similares aos tecidos sadios. Fonte: IAEA
- Diagnostic radiology physics.
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Equipamentode Mamografia

A unidade de mamografia consiste em um tubo de raios X e um receptor de imagiaio em lados opostos de
um conjunto mecénico. Como a mama deve ser fotografada de diferentes aspectos, o conjunto pode ser girado em torno
de um eixo horizontal, conforme mostrado na FigurBa&a acomodar pacientes de diferentes alturas, a elevacédo d

conjunto pode ser ajustada.

o

Painel

Tubo de RaieX, Colimadores, Filtros /
. de comando

Sistema de compressac _
. —".
(bandeja e compressor)

Bucky (suporte W

Grade

Receptor de imagens:

Controle automatico
de exposicédo (CAE)

Figura 2: Esquema dos principais componentes de um mamagrafo. Fonte; DA&gfostic radiology physics

BASES FiSICAS

Tubo de Raios X

O tubo de raios X dedicado a mamografia opera com tenséo de opsvagdnde 40 kV. @eradorpermite o
ajusk da corrente de filamentpmA) e o tempo de exposiQ A saida da janela do tubo € introduzida uma lamina de
Berilio (Be), que apresenta baixo nimero atdmice {J e a fina espessura da janela de Offmm le desta forma permitir

a transmisséo dos fétons, barrando apenas os de menor energia abkedd @pitio elétronvolt).

Os tubos tém anodos rotativos, com angulos anddicos que variam 16 a 0 graugmiepdodabricante com
uma distancia do receptor foriteagem (SID) de cerca de 65 cm. Para alcancar cobertura de campo adequada no lado
anterior do campo, o tubo de deve ser fisicamente inclin@léngulo efetivo do &nodé de pelo menos 22° para a
cobertura da area de campo de 24 x 30 énintensidade dos raios X emitidos a partir do ponto focal varia dentro do
feixe, com a maior intensidade no lado do catodo do cgmpetado e menor intensidade no lado do &nodo, uma
consequéncia de um efeito chamado Efeitmlano (Heel Efect. Para uma melhor uniformidade da radiacdo transmitidas
através da mama, o tubo de raioa Xorientacao do posicionamento do catédmbre a parede toracica do paciente e o

anodo sobre a porcéo anterior do mamilo
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Alvos

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

receptor demagem para fornecer ampliagdo de imagem geométrica.

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

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

Molybdenum target Bremsstrahiung
30 kvp M
L
K
_ 1 1 1 1 1
f v I._," .I. , o Enel’gy (I(EV)

Characteristic

Binding Energy
K =20 keV
L =25keV 11| L
M= 0.4 keV M 0 10 20 30
L o Energy (keV)
Composite
o
+ -
high dose
/wtrast
1 1 1 1 1
0 10 20 30
Energy (keV)

Figura 3: Os espectrode raios X utilizados emmamogégfia Fonte: Jerrold Bushberg

Filtros

A filtracdo adicionalremoveos fétons de menor e maior energia, transmitindo em grande parte as energias
desejadas para a deteccdo. Isso é realizado usando elementos de absor¢ao para camada k entre 20 e 27 keV. Os elemen
gue possuem essas energias de ligacdo @kiadluem Mo, Rh e Ag, os quais sédo moldados em folhas muito finas, da

ordem de micrometros, e uniformes para serem usadas como filtros adicionais a saida do tubo.
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Um tubo de raios X de anodo de molibdénio € comumente empregado com um filtro de Molibdénio com 30 a 35
em de espessur a. E s t @ def endrgiamproporaidnando n@ior ratenuagdo aos jaes e thnto em
baixas energias quanto acima da borda de absor¢do de K a 20 keV, enquanto permite que os raios X caracteristicos do
molibdénio do alvo e os raios X de energia similar produzidos por Bremhlasigapassem pelo filtro com eficiéncia
relativamente alta.

Embora os espectros de Molibdénio sejam relativamente adequados para a imagem de uma mama de atenuacéo
média, energias ligeiramente mais altas sdo deseagismagens de mamas espessas e densas. Como o espectro alvo
de molibdénio é tao fortementelinénciado pelos raios X caracteristicos, um aumento na voltagem do tubo por si s6 ndo
altera substancialmente a forma do espediiguta 4a). A energia média do feixe pode ser aumentada, no entanto,
empregando filtros de nimero atémico mais alt® guolibdénio. Por exemplo, o Rddio (nimero atdmico 45) tem uma
borda de absorcdo de K a 23 keV, proporcionando forte atenuacao tanto para raios X acima dessa energia quanto para
agueles com energias substancialmente mais baixas. Usado com um tub®Xlalkaiale molibdénio e kV ligeiramente
aumentados, fornece um espectro com penetragdo aumentada (dose reduzida) em comparagédo com o Mo/Mo combinacéo
Um espectro de raios X Mo/Rh é ilustradqRigura 4b). Melhoria adicional no desempenho de imagem pedetstida
ajustando a energia espectral efetiva usando outros materiais alvo em combinac¢do com filtros de borda K apropriados.
Um exemplo é o uso de um tubo de raios X que incorpora um alvo de R4dio. Umfiltrode R6di® &e25 m de espes
€ usado coneste material alvo. &igura 4c) ilustra o espectro produzido com um alvo Rh e um filtro Rh. Da mesma
forma, particularmente para mamografia digital, filtracdo K edge de espectros de Tungsténio pode ser usado com
vantagem na falta de pronunciada K picasacteristicos fornecem flexibilidade na modelagem espectral com filtros,
ilustrado n&Figura 4d). Normalmente, os filtros compostos de aluminio, rédio ou prata sdo ysadasoldar o espectro
deTungsténio.
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Figura 5: Exemplos de espectros de raios-X para mamografia Fonte: IAEA-Diagnostic radiology physics
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CombinacaoAlvo Filtro

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

atenuacéo do filtro nesta faixa de energia. As combinagdes de alvos e filtros atualmente utilizados sé&o:

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

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

BASES TECNOLOGICAS

Controle Automaticode Exposi¢cao(CAE)

Um gerador dedicado a mamografia é semelhante ao utilizado em radiologia conveAsidifarencas incluem
as tensdes menores fornecidas ao tubo, compensacao de cangatosde controle automatico de exposicao, a®q
usamos a abreviagdo de CAE ou AEDtomatic expousure cont)olO CAE é empregado na maioria dos exames em
mamografia. No entanto, existem situagfes em que o operador selecionara o modo manual para definir a corrente do tubo
e da duracéo da exposica@weAs). Os atuais sistemas utilizam geradores de alta frequéncia devido a onda da baixa tenséo,
resposta rapida, calibracao fécil, estabilidade a longo gréamanho compacto. O CAE emprega sensores de radiagéo,
amplificador de carga e um comparador elesfio para controlar a exposi¢cdo. No jargdo da radiologia chamamos estes
sensores como fotocélulgigurab).

Para os receptores de imagem anal6gicos e radiologia computadorizada, a fotocélula esté localizada embaixo do
detector, e consiste de uma Urtémara de ionizagdo ou uma matriz de trés ou mais semicondutores diodos, que podem
ser mecanicamente movimentados para uma regido de interesse conforme o tecido mamario a ser radiografado. O sinal
no detector € gerado a partir da radiagao transmitidaéstdaytecido mamario, da graatidifusora(se presente) e do
receptor de imagem. O sinal € acumulado (integrado) e, quando o sinal acumulado atinge um-geforidoéa
exposicdo termina. O valor predefinido corresponde a nazi sinatruido especificada (SNR) em uma unidade de
mamografia digital

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

a densidade optica aceitavel DO no filme ou SNR digital na imagem adquirida.
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O operador do equipament&m comoopgdes para a sele¢cdo do CAEN mado automatico que define o k¥
mAs ideal e a filtracdo a partir de uma curta exposicdo de tebtedo tensdce mAsautomatio, com alvo e filtro

selecionado pelo usuariopanodo tempo de exposi¢do automatico;qei&cionando a tensao eanbinacao alvo filtro.

No painel de controle do geradorseletoro CAE permite ajustesatravécomcircuitos automaticogara aumetar
ou diminuir a exposicade acordo com asracteristicas do tecido mamatiima exposicao que nao € interrompida pelo
CAE e excede uma predefinicdo o tempo (por exemplo, maior que 5 s) é encerrado por um temporizador de backup. Isso
pode ocorrer se houver € um funcionamento inadequado do sistdfmauGe o kV estiver ajustado com um valor muito
baixo e insuficiente para a transmissdo da radiagao através dos pacientes. Nesta situagao, o operador deve selecionar ur

kV maior para alcancar maior penetracdo do feixe e menor tempo de exposicao fiara qgroblema.

High
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Figura 5: Os circuitos CAE (fotocélula) usam algoritmos com entrada da espessura da mama, densidade da mama (através
de uma exposicdo deste), configuracdo de densidade (seletor de densidade do operador) e duragdo da exposi¢éo
(problemas de falha na lei de reciprocidade) para determinar o tempo total de exposicdo. Nos modos totalmente
automaticos, o kV, o filtro do feixe e o alvo també& sleterminados, geralmente a partir de uma exposi¢éo curta (100

ms) para determinar caracteristicas de atenuacéo da fante.Jerrold Bushberg

Compressédala Mama

A compressao firme reduz a anatomia sobreposta, diminui a espessura do tecido e minimiza o movimento
inadvertido da mama. Isso resulta em reducéo da dépete radiacdo, menor distorcdo geométrica das estruturas
anatdbmicas e menor dose de radiagdo nos tecidos manfanompressao € obtida com uma bandeja de compresséo,
uma placa Lexan presa a uma montagem mecanica. A bandeja de compresséo de @easptaide ao tamanho do

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

Uma alternativa para a bandeja de compressao plana € a bandeja "flexivel" que possui uma mola no lado anterior
para inclinar e acomodar variacfes na espessura da mama da parede toracica para o mamilo, proporcionando uma

compressao mais ifarme da mama.
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Uma bandeja de compresséo tem uma borda de angulo reto na parede toracica para produzir uma espessura de
mama plana e uniforme quando uma fardequada de 110 a 180 N é aplic&kxa regides especificas ou localizadas
que se desejeesmud ® poss?2vel 0O uso de uma pequena bandeja de
didmetro), e que faz a funcéo de reduzir a espessura da mama ainda mais, e redistribuindo o tecido para melhorar o

contraste e reduzir a sobreposig@i@atémicaffigura 6).

Uncompressed Compressed
A Scatter to Primary ratio: Scatter to Primary ratio:
08-10 04-05
Area compression Spot compression
Full compression paddle c Spot compression paddle: Belter
Uniform densily across image compression over small area

Figura 6: a) A compressdo € essencial para estudos mamogréficos para reduzir a espessura da mama (menos
espalhamento, dose de radiagcdo reduzida, tempo de exposicdo mais curto) e espalhar a anatomia lspArepssta
geral mente suspeitas exigem compress«o | ocalizada HfAspc
tecidos danama enuma area localizad& c) Exemplo de imagem com achado suspeito (esquerda). Correspondente

imagem de compressédo poaktndo mostra massa visivel ou arquitetura distor¢éo (diféda)e Jerrold Bushberg

GradesAntidifusoras

As radiacdes transmitidas através da mama contém fotons priméaria e secundarios. A radiagdo primaria transporta
informacdes sobre as caracterigida atenuacdo da mama e fornece o maximo contraste possivel ao detector. A radiagéo
secundaria ou espalhada é um aditivo, variando gradualmente a sua distribuicdo e é responséavel por degradar o contraste
do objeto e adicionando ruido aleatéfespalhamnto aumenta com o incremento da espessura da mama e da area da
mamaA radiacdo espalhadageie atinge o receptor de imagem pode ser bastante reduzida pelo uso de uma grade ante
espalhamento ou de um espaco de ar (gap). Uma grade ante espalhamenteséoealimma mama e o detector para
exames sem ampliacdo. As grades de mamografia transogteende 60% a 70% do feixe primarias e absorvem 75% a

85% da radiacéo espalhada.

As grades lineares sdo focadas com razdes de grade (altura dos septos de chumbo dividida pela disténcia entre
espacos) de 4:1 a 5:1 sendo comuns por exemplmnd @ealtura, 0,3hm de distancia entre septos, O/@in de
espessura e materiais inesmpacados de fibra de carboAs.frequéncias da grade correspondem ao nimero de septos de
chumbo por cm. Tipicamente séo utilizadas frequéncia de 30/cm a 45/cm. Parassaitafatos da linha de grade, a
grade deve oscilar em uma distancia de aproximadamente 20 linhas durante a exposi¢cdo. Exposicdes excessivamente

curtas séo a causa da maioria dos artefatos da linha de grade, devido ao movimento insuficiente da grade.
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Uma grade celular é constituida de finos septos de cobre e fornece a rejeicédo da dispersdo da radiagdo em duas
dimens$es. As especificagbes deste desenho incluem uma altura septainde Ba distancia de 0,6dn entre os

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

Um espaco de ar reduz a dispersao aumentando a distancia da mama ao receptor de imagens, de modo que umse
grande fracdo da radiacdo dispersactiega ao detector. As consequéncias de usar um intervalo de ar, no entanto, sédo
gue o campo de visdo (FOV) é reduzido, a ampliacdo da mama é aumentada e a dose para a mama € aumentada. N
entanto, o uso de um espaco de ar suficientemente grande poddésneessaria a grade antiespalhamento, reduzindo

assim a dose para a mama por aproximadamente o mesmo fator.

A B Cc

)
B

// g

L
Linear grid structure: Cellular grid structure: Air gap and magnification:
1D scatter rejection 2D scatter rejection geometric scatter rejection

Figura 7. Dispositivos antidifusores comumente empregados em mamografia incljera ¢rade linear de
aproximadamente 5:1 de grade e material de interespaco de fibra de cdnpamaggtrutura de grade de hachura celular

feita de folha de cobre de aproximadamente 3,8 grade com interespacos de ar e rejei¢do de dispersdo em duas dimensde
e () o intervalo de ar intrinseco ao procedimento de ampliagdo. Nota: enquanto a ilustracda00ésula rejeicao de

disperséo pela grade, aproximadamente 15% das radiografias dispersas séo trarisonitiderrold Bushberg

Detectores Digitais

Os dispositivos de aquisi¢éo digital tornaraendisponiveis no inicio dos anos 90, na forma de pequenos sistemas
de bidpsia digital em campo de visdo. No inicio de 2000, um sistema de mamografia digital de campo completo foi
aprovado pela FDA pela primairez; ele tinha uma matriz de painel plano de deteccéo indireta de filme fino (TFT) com

uma area ativa de 18 x 23 cm.

As vantagens para a mamografia digital € a capacidade de superar as limitagdes de latitude de exposicao dos
detectoresela / filmee poduzirumaqualidade de imagesuperiorem doses mais baixas. Outros motivos incluem maior
produtividade do tecnélogo através da rapida aquisicdo e avaliagcdo de imagens digitais; reduziu o tempo de espera do

paciente, particularmente para estudos de dstgo; e melhor qualidade de imagem e deteccéo de lesdes.

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

exposi¢do limitada e a latitude estreita, necessarias para obter alto contraste rad{6uyafa8).
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Com o poésprocessaento de imagens especifico da mamografia, o alto contraste da imagem pode ser obtido em
todos os niveis de exposigdo (por exemplo, desde a alta exposi¢cdo do detector na linha da pele até a baixa exposicéo dc
detector atras das densas areas glandulareamia) O pésprocessamento da imagem é um elemento chave na producao
de uma mamografia digital otimizada. Uma matriz de transistores de pelicula fina (TFT) de matriz ativa coleta o sinal
local (carga elétrica) gerado durante o processo de exposicaadabsmonversao de raios X; armazena a carga em um

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

Componenteghave em cada elemento detector incluem um transistor e que serve comorumuntet er Al i
desligao), um eletrodo de coleta de carga e um capacit
controlado pela linha de entrada, esta na posigcéo "off" (desligada), e a carga coletada pelo eletrodo a partir de raios X
incidentes ® armazenada no capacitor. Il medi atamente ap
uma linha por vez, que liga os transistores ao longo de cada linha, permitindo a transferéncia de carga através das linhas
de dreno ao lago de cada coluna para uma série de amplificadores de carga e digitalizadores. A imagem digital é entdo
armazenada na mem-ria do computador. Em alguns proj et os
em centenas de milissegundosimpitindo a aquisi¢édo de dados quase em tempo real para aplicagdes como a tomossintese
digital.
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Figura 8:A matriz de tela plana é uma matriz bidimensional de elementos detdatateslerrold Bushberg

Comum a todos os arranjos de TFT de tela pfamaamada de circuito de silicio amorfo. Atualmente, os sistemas
de mamografia digital aprovados sdo baseados em quatro tecnologias. O primeiro € um receptor de matriz de painel plano
TFT de converséo de raios X indireto com campo de amostragem denl®F0V de 18 x 23 cm ou 24 x 31 cm. Um
fosforo estruturado de iodeto de césio (Csl) converte os raios X em luz; a luz é emitida para um fotodiodo em cada
elemento detector, a partir do qual a carga é gerada e armazenada no capacitor local. A conveisdiescdeve a
absorcgédo de raios X no Csl, a produgédo de fétons de luz secundaria direcionados a um fotodiodo e a geracao da carga,
gue é armazenada no capacitor de armazenamento naquele elemento detector. Os tipos de detectores estdo ilustrados r

Figura9.
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Uma segunda tecnologia € baseada em um detector TFT de converséo diretaXdmraioampo de amostragem
de 70nm e FOV de 24 x 2&m (Figura 9). Um conversorde raios X de semicondutor, Selénio amorfo (Se), é
uniformemente depositado entre dolist®dos, com uma grande voltagem posicionada através da cam&ea Alg
radiacdes absorvidas pelo Se produzem diretamente pares de cargas elétricas. A tensao aplicada faz com que os elétron
se desloquem para um eletrodo e para o eletrodo oposto. €x@aga armazenamento local captura a carga do eletrodo
de coleta. Converséo direta refeea geracao direta de carga por raios X dentro do fotocondutor e captura pelo eletrodo

sem sinais intermediarios.

Uma terceira tecnologia aprovada para mamoguifigal € um detector de placa de imagem de fésforo de
armazenamento foto estimulavel (PSP) CR baseado em cassete e leitor de imagem dupla. Os cassetes de 18 x 24 cm e 2
x30 cm sao utilizados no lugar de cassetes de tela fifigara 1), onde os raioX absorvidos no fésforo elevam os
elétrons para niveis mais altos de energia no material PSP, onde uma frag&o deles séo capturados em armadilhas elétrica
semi estaveis. Uma placa de imagem exposta é subsequentemente processada por um sistema e dligitaliazqa

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

O feixe de laser fornece energia para libertar os elétrons excitados armazenados das armadilhas; esses elétrons
caem para um estado de menor energiacomaemissdode, um processo chamado de Al un
da luz atinge um tubo fotomultiplicador (PMT), que produz e amplifica uma corrente elétrica. O sinal do PMT é
digitalizado para fornecer valores de pixel da imagem digital. O tempo de re$piastalé uma placa de imagem é da

ordem de 60 a 90 s, semelhante ao processamento em modo de lote de imagens de filme em tela.

Amorphous silicon TFT flat—panel
+~ Charge electrode

o , Thin-Film-Transistor
( T 2 ""ﬁ; " Storage capacitor

i ¥~ Glass substrate

B Indirect detection

X-ray 7 <
> — Light
v _ Structured
2 /_f" <« phosphor (Csl)
~~~ Phaotediode
Light — Chargs
Direct detection
¢ electron-hole
X—ayp pairs _ High Voltage
o$;'"/' i =
(]
. 7- .l *__ Amorphous
g 0 W , selenium (a-Se)
L —L -

Figura 9: A) As matrizes de tela plana TFT possuem uma estrutura subjacente de silicio amorfo comum, mas existem
dois tipos @& detectores TFT, determinados pela conversdo dos raios X em sinais elB)yidoslat r i z de TFT

convers«o de raios X indiretao tem uma camada de fotod
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elemento detector. Os fotodiodos sédicgmente acoplados a uma camada de um fésforo, como Csl, que produz luz
quando irradiada por raio& A luz produzida pela absorgéo de raios X no fésforo, por sua vez, cria carga elétrica movel

no fotodiodo. A carga é coletada pelo eletrodo e armazemadama paci t or . C. Um arranjo TI
raiosX0 possui uma camada semicondutora de aproxi madament
se estende sobre a area do detector e cada eletrodo do elemento detector, sobramga ddepotencial de
aproximadamente 10 Vifm. Como pares de elétrons séo criados na camada semicondutora por raios X, os elétrons e
buracos migram para os eletrodos positivo e negativo, com minima dispersdo lateral. Uma carga proporcional é
armazenadaa capacitor. As aparéncias externas dos detectores indiretos e diretos sédo semelhantes, mostradas pelas
imagens a direitdzonte Jerrold Bushberg
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Figura 10: O detector de mamografia digital CR usa um cassete que contém uma placa de imagem PSP, compativel com
tamanhos de cassete de faitae. O fluxo de trabalho é semelhante ao filme de tela, mas as configura¢des do AEC exigem
calibracéo independente. Quanekposto a raio, o f-sforo de armazenamento con
elétrons presos e excitados. O processangiisequentda placa de imagem usa a leitura do lado duplo por meio de

um feixe de laser de 0,050 mm de varredura, traducao da ptecge de leitura de aproximadamente 60 segundos. A
luminescéncia estimulada produz um sinal luminoso em cada ponto da placa de imagem que € detectado e digitalizado
para criar a imagem digital. A eliminacdo da placa de imagem apés a leitura elimirgigesiduais antes da proxima
utilizac&o.Fonte Jerrold Bushberg

A quarta tecnologia aprovada para mamografia digital usa um conjunto de detectores de carga acoplada (CCD
charge couple devi¢estreito de 22 cm, acoplado opticamente a um conversor dexXraie fésforo Csl, para capturar
sinais de raios X em um feixe de raios X altamente coli
movel varre um feixe de raios X estreito. O detector se move através do plano da imagem pard&idaram o feixe
de raios X do escaneamento. A varredura adquire dados nas direc6es medial para lateral em cerca de 5s, com amostrager
de 50nm em um FOV de 22 x 29 cm.
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Uma grande vantagem do sistema de leque de varredura é que muito pouca radiasacddispama alcanca o
detector. Esta tecnologia ndo esta mais sendo fabricada no momento atual. Todos os detectores de mamografia digital de
campo total atuais tém atributos semelhantes em relagdo a latitude de exposicdo. Em termos de resolugdo espacial, o
detector TFT de converséo direta atinge a melhor resolucéo espacial intrinseca devido a coleta de carga ativa e propagacac

minima do sinal no material semicondutor, sendo o sinal adquirido em cada elemento deteaton #¢U@0m (dexel).

O detector TH de conversao indireta usa um fésforo estruturado em Csl (TI) para reduzir a disperséo lateral dos
fotons de luz em um dexel de 16fh £ 100nmm, e o sistema CR usa uma velocidade de varredura de feixe de laser e
placa de 50m para manter um Dexel $0n x 50mm eficaz. Em termos de eficiéncia quantica de deteccdo (DQE), o
arranjo de TFT indireto tem melhor desempenho em frequéncias espaciais baixas e intermediarias, e o arranjo direto de
TFT tem melhor desempenho em frequén@apaciais mais altas. Para os detectores de mamografia CR baseados em
cassete, a qualidade de imagem e a SNR em uma determinada exposi¢édo de radiacdo incidente ao detector é menor d
gue a dos detectores de matriz TFT. Em geral, os fatores da técnitantggrafia e as doses glandulares médias

correspondentes sdo menores para os detectores indiretos de TFT e maiores para os detectores de CR baseados em casst

Na maioria das situa¢6es (com calibracdo apropriada da CAE), o uso de sistemas de détgtetioressdltard
em doses menores que os detectordslddilme particularmente para tecidos densos da mama. Devido a requisitos de
alta resolucdo espacial, as imagens de mamografia digital sdo muito grandes. Um sistema de mamografia digital com um
pixel de 0,07 mm, 2 bytes por pixel e uma &rea ativa de detector de 24 x 29 cm produz uma imagem de 27 MB. Por
conseguinte, um estudo de rastreio (4 imagens) contera 108 MB de dados e, se forem revistos 3 anos de imagens
anteriores, serdo necessarios 432 MB dhdos por sessdo de leitura do(a) paciente. A sobrecarga de rede e o
armazenamento necessarios para o arquivamento de imagens e o sistema de comunica¢des sdo muito grandes e ainc
maiores com o aumento do numero de imagens em um exame de diagnésticodigdeé, se as imagens sem

processamento AFor Processingd forem armazelpados, outr

Tabelal: Tamanhos de imagem digital tipicos para sistemas de mamogaita Jerrold Bushberg

Tipo de FOV (cm) Tamanho Tamanho da Tamanho do +3 Anteriores
Detector de Pixel (mm) Imagem (Mb) Exame (Mb) (Mb)
Indireto TFT 19 x 23 0.10 9 35 140
Indireto TFT 24 x 31 0.10 15 60 240
Direto TFT 18 x 24 0.07 18 70 280
Direto TFT 24 x 29 0.07 27 108 432
CR 18 x 24 0.05 32 128 512
CR 24 x 30 0.05 50 200 800
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Tomossintese Digital de Mama

A imagem radiografica digital oferece recursos de processamertaqpidscao que ndo sdo passs com
sistemas de imagens analdgicas convencionais. Um dos maiores problemas com a projec¢ao convencional é que a anatomi
subjacente € sobreposta a patologia, muitas vezes obscurecendo a visualizagdo e a detecgdo do cancer ou outr
anormalidade. Um métio para reduzir essa superposicéo € adquirir multiplas imagens de baixa dose em varias posi¢oes
angulares a medida que o tubo de raios X se move em um arco ao redor da mama. Cada imagem projeta o conteddo nc
volume da mama com diferentes turnos, dependdadtistancia entre o objeto e o detector. Com leitura digital de alta
velocidade, varias imagens de projecdo podem ser adquiridas em menos de 10 segundos, e cada conjunto de imagens
processado com um algoritmo de reconstru¢do de angulo limitado geteairum tomograma (em plano de foco) em

uma determinada profundidade na mama.

Muitos tomogramas representando profundidades incrementais dentro do volume séao produzidos, e os planos em
foco ao longo da mama podem ajudar na deteccéo intensificadaotigi@afpor exemplo, tumor) ou na eliminagéo de
anatomia sobreposta que simula a patologia. Embora muitas outras imagens devam ser revisadas pelo radiologista, a
tecnologia de tomossintese digital pode levar a um diagnéstico superior que pode salvaenta gaama bidpsia

desnecesséria ou fornecer orientacdes para o tratamento precoce de um cancer.

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

imagens € ilustrado na Figuta.

A reconstrucdo pode ser realizada de varias maneiras: (a) o nfedoi f t and addo ® o m
retroprojecéo filtrada; (c) técnicas de reconstrucao algébrica simultanea; e (d) algoritmos de maxima verossimilhanca.
Métodos mais sofisticados exigem tempos de reconstrucdo mais longos, mas proporcionam apron@dnzamio

ainda mais os sinais fora do plano.

Uma série de aproximadamente 60 tomogramas foi reconstruida a partir de um paciente voluntario que foi
fotografado nas projecdes obliqua craniocaudal e Métimal; Quatro imagens desse conjunto de dadisspontos de

entrada e saida do feixe de raios X e em duas profundidades, sdo mostradas n&.Figura 1

A visualiza-«0 r8pida do fAmodo pilhad ajuda a perc
equivaléncia. Investigacbes de tomossintese @mandemonstraram que suas vantagens sao maiores para massas e
distorcdo arquitetural do que para calcificacfes. O papel atual da tomossintese é suplementar os exames de mamografic
digital de campo total; no entanto, espseaque futuras técnicas de aqéisi de angulo limitado e algoritmos de
processamento fornecam tanto as imagens de tomossintese em planos focais ao longo da mama, quanto uma mamografi

de projecao convencional reconstruida de alta qualidade do mesmo conjunto de imagens.
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Figura 11: A. As imagens de tomossintese digital sdo adquiridas usando técnicas de baixa dose em angulo de projecao,
de+7,5grausaté3 0 graus, com 15 a 40 imagens compreendendo o0 c
e um fic2r cul o dadesdenttbdanmmaB. Re€onstrutdode imagens tomograficas em planos incrementais
de 1 mm na mama é realizada deslocando as imagens adquiridas em uma quantidade conhecida, somando as imagens p
projecdo e normalizando a imagem de saida. As imagens ensdoanostradas em duas profundidades, ilustrando a
capacidade de desfocar os sinais subjacentes e sobrepostos para o retdngulo branco e o circulo preto. C. Imagens d
tomossintese de um paciente voluntario sdo mostradas para as projecdes obliquaudtd@ine® médidateral em 4

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

Introducéo

A tomografia computadorizada utiliza um sistema composto por um tubo deXragesador e detectores de
radiacdo. Este conjunto gira simultaneamente dentro da moldura circular no processo de formacéo da nadigeén
emitida, a cada posicao do tubo e da mesa formam proje¢6es de dados, as quais sao relativas a atenagga@dmradi
paciente. O sinal de cada deteccdo é digitalizado seadsformando envalores numéricos para o processamento
computacional. As imagens reconstruidas representam um mapa da atenuacéo da radiacdo pelos tecidos, os quais sé
visualizados dentroeduma escala de contraste. Para a compreensao do processo de formacéo das imagens tomogréficas

€ necessario serem estabelecidas as bases fisicas quanto a emisséo, atenuacgéo, detec¢do da radiacdo e o processamen

Historico

O primeiro tomagrafo foi idalizado por Godfrey Hounsfield (UK) e desenvolvido pela empresa EMI nos anos
setenta. Este equipamento realizava apenas exames de crénio, com tubo e os detectores eram alinhados em posicoe
opostas ao paciente. A detecc¢éo era repetida por diversas \estesaddese linearmente o conjunto tuldetector até

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

Alan McCormarck.

Dr. Robert Ledley (Georgetown University USA), apresentou em 1®pimeiro sistema de exame de corpo
inteiro, sendo introduzidos avangos quanto o movimento da mesa, gantry com angulagéo, e posicionamento do paciente.
Na geracdo seguinte, a geometria paralela do feixe foi substituida por um formato em leque, coenoratbgao
continua e simultdnea com os detectores, simplificando o mecanismo do equipamento, pela auséncia da necessidade de

translagéo foi eliminada,

A aquisigdo espiral foi introduzida pelo fisico Willi KallendErla@nger University RFAgm 1985, aostabelecer
os algoritmos de interpolacdo para a reconstrucao de imagens volumeisigasneiros equipamentos espirais foram
apresentados pela empresa Elsdisita€) em 1992, com a capacidade de aquisicdo de duas imagens por rotacdo. A
revolucdo tecnolégica, somente foi possivel com o desenvolvimento de tubos com maior capacidade em associacdo as
inovadoras tecnologias com anéis deslizarglgs (ing) e com os algoritmos de interpolacdo. A somatéria destes fatores

permitiu uma melhoraanresolugcéo temporal e espacial do método tomogréfico.

As tecnologias com mudltiplos detectores foram langcadas no inicio deste século, com a introducdo de sistemas
capazes de adquirirem gquatro imagens por rotacdo. Estes avangos tecnologia permitirara areplide cobertura dos
volumes irradiados e com menor tempo de exames. Os ano:
dos fabricantes, com a introducdo de novas capacidades de aquisigao de oito até 320 imagens por rotagam68em aquis
cada vez mais rapidas e com o aumento dos volumes de aquisi¢do, a tecnologia com multiplos detectores possibilitou a
realizacdo de estudos cardiacos. Também foi proposta por Kallender o emprego de dois tubos de dentro do mesmo gantry,
para a obtencdde uma melhora da resolugédo temporal. No inicio da década avancos foram obtidos por algoritmos de

reconstrucdo de imagens e técnicas para a reducéo de dose de radiacdo nos pacientes.
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BASES FISICAS

Principio deFormacéo da Imagem

O processo de aquisig@le imagens em Tomografia Computadorizada (TC) envolve a quantificacéo dos perfis de
transmissao dos raios X, através da parte anatdmica do paciente. Os fétons emitidos pelo tubo s&o adquiridos em todos
os angulos do equipamento tomografico. No procetsadeteccdo saformadasprojecdes de dados, os quais

correspondem a atenuacéo da radiacdo catiferentes tecidos

Um perfil de cada ponto da projecéo é alcancado com a utilizacdo de um arco detector, o qual é composto por
elementosensiveis a radiacadBe um nimero adequado de proje¢cfes de dados forem adquiridas ao redor do paciente, €
possivel reconstruir a imageontogréafica. Cada projecao representa um perfil de transmisséo da radiacdo, que é utilizada
para a formacao da imagem apds o processo de reconstrucdo tomografica. O uso de dezenas ou mesmo centenas de linh:
de detectores alinhadas ao longo do eixo desémt permite uma aquisicao tomografica cada vez mais rapida. A projecéo

tomografica da aquisicdo de imagens esta ilustradéigasas de 1 a 2.

—(c)

(@ (b)

Figura 1: Aquisicdo de imagens de TC mostrando a transmissdo dencgiasiente usando untiaha de detector (a),

com rotacao do tubo de raios X e detector (b) e por detectéiofe: Diagnosti®Radiology Physics; IAEA, 2014.

Figura 2: Projeco das atenuagcf€&®nte: Diagnostic Radiology Physics; IAEA, 2014.
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