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APRESENTAÇÃO 

 

O Colégio Brasileiro de Radiologia, na busca do fortalecimento da radioproteção em sua estrutura 

de Comissões, no ano de 2019, reestabeleceu sua Comissão de Proteção Radiológica (CPR/CBR).  O 

objetivo principal da Comissão é melhorar a proteção radiológica de pacientes, profissionais de saúde e 

população no Brasil. Atualmente, os esforços da CPR/CBR estão concentrados em promover atividades 

educativas e em desenvolver ferramentas educacionais e informativas para os diferentes profissionais de 

saúde visando disponibilizar, em português, materiais informativos elaborados por organizações 

internacionais. Contando com uma equipe multidisciplinar, a CPR/CBR tem promovido e participado de 

eventos e congressos nacionais e internacionais, desenvolvido projetos científicos, estabelecido importantes 

parcerias com organizações internacionais, como a Organização Mundial de Saúde, Agência Internacional 

de Energia Atômica, Comissão Internacional de Proteção Radiológica e Sociedade Latino-americana de 

Radiologia Pediátrica, bem como participado em campanhas como Image Gently, Image Wisely e Latin 

Safe. Como entidade integrante da CPR/CBR, a Associação Brasileira de Física Médica (ABFM) tem como 

missão desenvolver a prática da Física em Medicina e ciências correlatas, incentivando a pesquisa e o 

desenvolvimento, disseminando informação técnico-científica e promovendo o aprimoramento profissional 

para que os pacientes sejam atendidos com serviços médicos de alta qualidade. Nos últimos anos a ABFM 

vem se empenhando no sentido de apoiar ações para promover a formação de recursos humanos 

qualificados; promover a formação de uma consciência crítica voltada para a proteção radiológica e controle 

de qualidade entre profissionais que utilizam equipamentos emissores de radiações ionizantes.  

O presente material didático de física radiológica destinado a médicos residentes são notas 

resumidas produzidas pelos autores, ao longo de seus anos de exercício profissional. Todos os autores 

contribuíram de forma gratuita na produção deste material de física aplicada a radiologia. Esta publicação 

tem como objetivo estabelecer uma ñponteò entre os conceitos de f²sica e as bases tecnol·gicas do 

diagnóstico por imagens. Desta forma pretende-se estimular os estudantes em relação ao ensino de física 

radiológica, o qual não requer memorização de equações, mas sim aplicação dos conceitos na formação das 

imagens, e com isto tirar o máximo proveito do arsenal diagnóstico, na produção de imagens de qualidade 

diagnóstica e com baixas doses de radiação nos pacientes.  

As bases físicas apresentadas neste material estão relacionadas com tecnologias de radiologia digital, 

fluoroscopia, mamografia e tomografia, medicina nuclear, ressonância e ultrassonografia. Após cada 

capitulo são sugeridas leituras complementares, para o aprimoramento dos conceitos de física, contribuindo 

assim com o futuro exercício profissional do médico radiologista. 

A publicação deste trabalho é fruto da cooperação científica e institucional entre o Colégio Brasileiro 

de Radiologia e Associação Brasileira de Física Médica. 
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CAPÍTULO I - BASES FÍSICAS E TECNOLÓGICAS DOS RAIOS X 

 

Radiação  

O conceito de radiação pode ser definido como uma forma de energia, emitida por uma fonte, que se propaga de 

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

A radia­«o eletromagn®tica pode ser descrita como sendo um feixe de f·tons ou ñpacotesò de energia. O espectro 

eletromagnético representa a união de um conjunto de radiações, que inicia com as ondas de rádio e termina com os raios 

gama (Figura 1). Toda radiação eletromagnética transporta energia através do espaço com uma combinação de campos 

elétricos e magnéticos. A radiação eletromagnética só pode ser produzida em um processo no qual exista o fornecimento 

de energia. Radiações eletromagnéticas surgem em processos de aceleração de cargas.  

Quando a radiação possui energia suficiente para arrancar um dos elétrons orbitais de átomos neutros, diz-se que 

ela é ionizante. Esta nomeação é usada para designar tanto um feixe de partículas carregadas (ou neutras), como também 

um feixe de ondas eletromagnéticas.  

 

 
 

Figura 1: Comprimento de onda. Fonte: www.todamateria.com.br 

 

 O conceito de energia é a habilidade para se realizar um trabalho, como no caso da energia elétrica, mecânica, 

química, 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 gerada em uma usina hidroelétrica. A unidade de energia medida é o 

joule (J).  

http://www.todamateria.com.br/
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A propagação de energia através de ondas eletromagnéticas é referida como radiação. A distância entre os dois 

picos da propagação de uma onda eletromagnética é chamada de comprimento de onda (ɚ). A repeti­«o do n¼mero de 

oscilações por tempo (ciclos/s) é referida como frequência. A frequência é inversamente proporcional ao comprimento 

de onda (ɚ). Quanto menor o comprimento de onda, maior a frequ°ncia e, portanto, maior ser§ energia de propagação 

A radiação eletromagnética está presente em um grande intervalo de frequência de aproximadamente 10 a 1024 Hz 

(Hertz). O comprimento de onda associado as estas radiações podem variar de 107 a 10-16 m. As radiações com menores 

frequências, tais como luz, micro-ondas, laser etc. são consideradas não ionizantes ou excitantes. As de maior energia, 

como raios X e raios gama são classificadas como radiações ionizantes.  

A potência é uma grandeza relativa à capacidade de se realizar um trabalho por tempo, e sua unidade é expressa 

em watt (W). A relação entre a potência e a energia é que 1 W = 1 joule por segundo (J/s). A potência dissipada pela 

energia é o produto da tensão aplicada em volt (V) pela corrente elétrica em ampere (A), sendo ὖ ὠȢὍ  

A corrente elétrica representa a passagem de carga por tempo, em termos de coulomb (C) por segundo, ou seja, 1 

A = C/s.  A carga de um elétron é de 1,6 x 10-19C, e, portanto, quando um elétron é acelerado por uma tensão de 1 V, 

referimos a esta unidade como elétron-volt (eV). Isto é importante pois, em radiologia, a unidade de energia mais utilizada 

é eV, e que equivale a 1,6 x 10-19 J.  

Para contextualizar os conceitos físicos e suas unidades de medidas em termos das bases físicas aplicadas a 

radiologia, vamos dar o exemplo de um equipamento de raios X. A frequência de oscilação da rede elétrica de um 

equipamento instalado em um centro diagnóstico é 60 Hz, e para se realizar um exame, é necessário que seja aplicado 

uma tensão no tubo de raios X com 80 kV (quilo volts), com uma corrente elétrica de 200 mA (miliampere), a partir de 

um gerador de 80 kW (quilo watts). A energia máxima da radiação produzida é de 80 keV (Figura 2).  

 

Figura 2: Produção de raios X. Fonte: Walter Huda, W Review of Radiologic Physics Ed Wilkins 
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Emissão de raios X 

Para a produção de raios X é necessário que seja aplicada uma diferença de potencial entre um filamento emissor 

(catodo) e um alvo (anodo), os quais estão inseridos em um tubo a vácuo. A corrente de elétrons é emitida pelo catodo 

em direção anodo, em decorrência da tensão na ampola. Desta forma o feixe de elétrons é desacelerado pelo anodo. Como 

resultado da desaceleração da corrente elétrica serão emitidos fótons. Esta radiação produzida pelo frenamento é chamada 

de Breemstralung (Figura 2).  

O feixe de elétrons emitido pelo filamento é desacelerado em diferentes regiões do alvo. Os elétrons que passam 

muito próximo ao núcleo do alvo irão produziram uma energia máxima. A energia dos raios X diminuirá à medida que a 

corrente de elétrons incidentes se afaste do campo de ação do núcleo, conforme ilustrado na Figura 3.  

A energia máxima dos fótons de raios X é determinada pelo valor da tensão (V), que é aplicada ao tubo. Quando 

a corrente de elétrons é acelerada com energia máxima, por exemplo de 100 keV, os fótons emitidos pelo tubo terão 

energia média de 1/3 a ½ da energia máxima. Isto é importante, pois neste processo ocorre a emissão fótons de diversas 

energias, e, portanto, escrever a palavra óraio Xô ® um erro conceitual, pois os f·tons constituem um espectro com diversas 

energias.    

 

Figura 3: Energia dos raios X. Fonte: Dimenstein e Hornos: Manual de Proteção Radiológica ï Ed SENAC 

 

INTERAÇÃO DA RADIAÇÃO COM A MATÉRIA  

 

Efeito Fotoelétrico  

Quando os fótons que são emitidos pelo tubo de raios X interagem com os elétrons das camadas mais internas do 

átomo, como por exemplo da camada k, prevalece a absorção. Neste caso, a energia do fóton incidente é totalmente 

absorvida e o elétron da camada k é ejetado de sua órbita, ou seja, o átomo fica ionizado. Este mecanismo de absorção é 

chamado de Efeito Fotoelétrico, que dependerá da energia da radiação e do número atômico (Z) do meio absorvedor. Este 

processo de absorção da radiação é maior para os tecidos mais densos e mais provável de ocorrer para menores energias 

(Figura 4).  
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Figura 4: Representação do efeito fotoelétrico. Fonte: CEFET/SC 

 

Efeito Compton 

Com o aumento da energia da radiação emitida, via incremento do valor de kV (quilo volt) aplicado ao tubo de 

raios X, a capacidade de penetração do feixe no tecido será maior. Neste tipo de interação, os fótons apenas transferem 

parte de sua energia para elétrons das camadas mais periféricas. O espalhamento da radiação independe de Z, mas apenas 

da energia da radiação emitida O resultado é o espalhamento do fóton e do elétron, sendo referido como Efeito Compton 

(Figura 5).  

 

Figura 5: Representação do efeito compton. Fonte: CEFET/SC 

 

 A prevalência do tipo de interação de absorção e/ou espalhamento está associada à energia das radiações. Nos 

exames de raios X de extremidades, por exemplo, prevalece o Efeito Fotoelétrico. Para exames de raios X de joelho, 

partes dos fótons incidentes no tecido absorvem, e outra parte sofrem o espalhamento Compton. Para os exames de raios 

de tórax, é necessário empregar uma maior tensão de operação, para que os fótons possam atravessar o paciente e, 

portanto, a prevalência é do espalhamento por Efeito Compton. 

 

Espectro de Radiação  

A representação gráfica da intensidade de fótons emitidos, em função de sua energia (keV), é referida como 

espectro. O espectro dos raios X é constituído por fótons de diversas energias. A distribuição contínua da energia dos 

fótons é devido a radiação de freamento da corrente elétrica pelo alvo, o que é referido como Bremsstralung.   
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Quando da passagem da corrente elétrica emitida pelo filamento dentro do tubo, também pode ocorrer a remoção 

do elétron da camada k, que é mais interna do material do alvo. Isto resultará na ionização do átomo do alvo pela vacância 

na camada k, a qual será preenchida pelo elétron da camada l. A diferença de energia de ligação dos elétrons entre as 

camadas será emitida na forma de um pico, a que chamamos de radiação característica. O espectro de radiação é ilustrado 

na Figura 6, com valores contínuos para os fótons de raios X Breemstralung e valores das linhas de radiação 

características.  

 
Figura 6: Espectro de raios X Fonte: Walter Huda, W Review of Radiologic Physics Ed Wilkins 

 

Para alvos de tungstênio por exemplo, a radiação característica da camada k emitida é com uma energia de 69.5 

keV. Para anodo de molibdênio (Mo) utilizado em mamografia, o pico de radiação característica é de 20 keV (figura 7). 

Em equipamentos de mamografia, também é possível alterar a trilha do alvo para ródio (Rh) e produzir uma radiação 

característica mais penetrante, o que pode ser útil em exames de pacientes com mais de 6,0 cm de espessura de compressão 

mamária. Os fatores que afetam o espectro de raios X serão indicados ao final deste capitulo, após a apresentação das 

bases tecnológicas.  

 

Figura 7: Radiação característica alvo de molibdênio. Fonte Annibal T. B. Neto CDTN 
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Atenuação da Radiação  

A representação da atenuação dos fótons pelo objeto irradiado dependerá da densidade, espessura do objeto, e da 

energia da radiação. Em termos físicos, isto é expresso pelo coeficiente de atenuação linear (µ). Este coeficiente indica a 

porcentagem dos fótons, que são removidos do feixe de radiação ao atravessarem um centímetro de um determinado 

tecido. Por esta razão, este coeficiente é expresso em termos de cm-1.  O valor do coeficiente µ varia de acordo com a 

energia da radiação e densidade do tecido. Para a energia de 50 keV, por exemplo, a fração dos fótons que são absorvidos 

por 1,0 cm de gordura é de 19,3%, portanto, o valor de µ é 0,193 cm-1. Entretanto, o valor de µ para o osso é de 0,573 

para esta mesma faixa de energia. Para a energia de 20 keV, o valor para o tecido fibroglandular de µ é de 0,80 e para o 

carcinoma µ=0,85, e, portanto, esta pequena diferença de atenuação impacta no baixo contraste da imagem. A intensidade 

dos fótons que conseguem atravessar os tecidos é descrita pela equação de Lambert-Beer. 

I = I0 e
-µx 

onde a (I0) é a intensidade emitida pelo tubo, (x) a espessura do paciente (ou colimação), (µ) coeficiente de atenuação 

linear e (I) é a intensidade da radiação que atravessa o paciente (Figura 8).  

A seleção do parâmetro kV do equipamento radiológico influenciará a capacidade de atenuação da radiação nos 

tecidos e quantidade dos fótons emitidos. A quantidade de fótons absorvida por cada tecido é em função da densidade e 

da energia dos fótons (Figura 8). Quanto menor o valor de kV, menor é a energia média dos fótons, maior a probabilidade 

de Efeito Fotoelétrico. Isto produz uma menor fração de espalhamento, com maior absorção da radiação pelos tecidos e 

maior a transmissão da radiação. Este mecanismo de atenuação diferencial, em função da energia e da densidade 

influenciará o contraste da imagem radiológica.  

A quantidade de radiação absorvida ao longo de sua trajetória é chamada de transferência linear de energia (LET). 

Esta grandeza é expressa em termos de energia por comprimento (keV/µm). A transferência dependerá da energia da 

radiação e da densidade do tecido. Portanto, para fótons de raios X, o valor da LET irá variar de 0,2 a 3 keV a cada 

micrometro (µm). O LET é útil para convertermos valores de exposição em dose absorvida de radiação para os diferentes 

tecidos. O princípio físico da atenuação é importante para descrever a formação da imagem radiográfica. Quanto menor 

da energia da radiação, maior é atenuação e menor da radiação detectada. A Figura 9 ilustra algumas simulações 

radiográficas de uma escada de alumino, dentro de um balde, para as diferentes situações de atenuação com e sem água. 

O mecanismo de atenuação irá influenciar o contraste radiológico da imagem.  

 

Figura. 8: Contraste da imagem. Fonte: Walter Huda 
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    a)  b)  c) 

Figura 9: Simulação de escada de alumínio com 11 degraus com 50 kV e 4 mAs. a) sem atenuação de água b) 8 cm c) 12 cm. 

Fonte: Dimenstein e Ghilardi ï Bases Físicas dos Raios X ï Ed SENAC 

 

BASES TECNOLÓGICAS  

 

Tubo de Raios X  

Para ocorrer a produção de raios X é necessário um gerador para acelerar os elétrons, os quais são emitidos por 

um filamento de tungstênio. Os elétrons emitidos termoionicamente são acelerados a partir de uma diferença de potencial 

na ampola. A desaceleração do feixe pelo ânodo produzirá os fótons de raios X. Para que a corrente de elétrons no tubo 

de raios X não sofra redução de sua velocidade durante a trajetória em direção ao alvo, é necessário que a ampola seja 

mantida à vácuo.  Desta maneira é possível manter a eficiência na produção de raios X.  

A ampola fornece um suporte estrutural para o cátodo (-) e ânodo (+) e facilita a dissipação do calor, com o 

propósito de se evitar o dano térmico no tubo. A espessura da ampola deve suportar o intenso aquecimento e ser resistente 

à pressão, ao ser criado o vácuo em seu interior (Figura 10).  

Os raios X, após serem produzidos, atravessam uma fina janela de quartzo ou berílio inseridos na saída do tubo 

sendo direcionados ao paciente. Para evitar os fótons de baixa energia, os quais não contribuem com a formação da 

imagem e apenas irradiam o paciente, são adicionados a saída da janela filtros de alumínio.  

A ampola é envolvida em ferro e alumínio, com uma carcaça de chumbo de 3 a 4 mm de espessura. Esta blindagem 

é requerida para se evitar a fuga de radiação, permitindo-se, assim, que somente os fótons que passem pela saída da janela 

atinjam o paciente. A blindagem da ampola deve também fornecer suficiente insuflação elétrica para minimizar riscos de 

potenciais choques, os quais seriam letais aos operadores, bem como reduzir a geração de arcos voltaicos dentro do tubo.  

Ao redor da ampola, óleo é inserido para fornecer insuflação adicional e remover o calor gerador dentro do tubo. 

Expansores em formato de foles são requeridos para permitir a expansão térmica do óleo, o qual é aquecido durante a 

operação do tubo, garantindo-se relativamente uma pressão constante entre o tubo e a blindagem.  

Os equipamentos são dotados de sensor microprocessador, que quando ativado pela compressão dos foles, 

automaticamente bloqueia o uso do equipamento, se níveis inseguros de calor são gerados, de forma a garantir a segurança 

do tubo de raios X.  
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Para a melhor durabilidade do tubo, uma sugestão é de se realizar o pré-aquecimento do tubo (warm-up) antes do 

início das atividades do equipamento, o que prolonga a vida útil do tubo. Recomenda-se também que as de técnicas 

radiográficas devem ser limitadas quanto a capacidade térmica de acordo com as curvas de aquecimento, as quais são 

fornecidas pelo fabricante do equipamento.  

 

Figura 10: Esquema da ampola de raios X. Fonte: rle.dainf.ct.utfpr.edu.br 

 

Filamento Emissor (Catodo)  

Em sua maioria, os tubos de raios X contêm dois filamentos, porém com diferentes dimensões, os quais são montados 

lado a lado na capa focalizadora (Figura 11). O filamento possui uma forma helicoidal de aproximadamente 0,2 mm e 

cerca de 1,0 cm de comprimento. A escolha do filamento a ser utilizado é determinada automaticamente pela corrente de 

tubo selecionada. O filamento de menor dimensão faz com que os elétrons atinjam apenas uma pequena região da seção 

de choque no ânodo. Com isso, diz-se que os fótons de raios X emergem de um ponto focal pequeno ou ñfinoò. Em geral, os 

filamentos menores são utilizados quando há necessidade de imagens de maior resolução. Entretanto, o filamento menor 

pode fornecer um número limitado de elétrons, e seu uso ficará restrito às pequenas correntes de tubo.  

Quando há necessidade de correntes de tubo mais altas e tempos de exposição mais curtos, deve ser utilizado o 

filamento maior, ainda que este forneça pontos focais maiores, com menores possibilidades de visualização de detalhes na 

imagem. O filamento ñgrossoò é empregado para visibilizar grandes estruturas, como o abdômen, ou quando é importante manter 

o mAs com o menor tempo de exposição possível, como em pediatria ou com estruturas que não sejam totalmente imóveis.  Os 

elétrons emitidos pelo cátodo são carregados negativamente. Eles se repelem entre si quando são acelerados do cátodo até o 

ânodo, e, portanto, a corrente de elétrons sofre uma dispersão nas proximidades do ânodo. Essa dispersão é indesejável pelo fato 

de aumentar o tamanho do ponto focal. Para reduzir a dispersão do feixe de elétrons, o filamento é colocado na parte interna de 

uma capa focalizadora usualmente constituída de molibdênio. Essa capa focaliza os elétrons sobre uma área do ânodo na forma 

e no tamanho desejados.  

       

Figura 11: Filamento emissor fino e grosso. Fonte: M. Thompson:  Principles of Science and Protection: Ed Sanduers 

https://www.google.com.br/url?sa=i&rct=j&q=&esrc=s&source=images&cd=&ved=2ahUKEwjug9Db5frgAhWPTN8KHZNoAiEQjRx6BAgBEAU&url=http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br/hipermidia/index.php/radiologia-intervencionista/tecnologias-funcionamento-e-formacao-de-imagens-inter/tubo-de-raios-x&psig=AOvVaw0sCJgNMGOHLaAAtVlyLps2&ust=1552417960525293
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Alvo (Anodo)  

O ânodo é constituído por placas incorporadas a um bloco de cobre. As áreas de interação do feixe de elétrons com o 

alvo são denominadas trilhas, as quais têm de 1,0 a 1,5 cm de comprimento e poucos milímetros de espessura. Os alvos fixos 

são utilizados em alguns sistemas odontológicos, os demais equipamentos utilizam alvos rotatórios.  

O ânodo é referido como o alvo de interação do feixe de elétrons, onde pela "colisão" ocorre a desaceleração do 

feixe com a produção de raios X e calor. Aproximadamente 99% da energia cinética dos elétrons emitidos pelo filamento é 

dissipada na forma de calor, portanto, o ponto de fusão do material constituinte do alvo deve ser alto. Por esta razão, a escolha 

pelos de alvos de tungstênio.  

O ânodo rotatório gira durante a exposição radiográfica oferecendo uma nova superfície de impacto para os 

elétrons, assim a área de interação não se concentra somente em um ponto, permitindo também uma melhor dissipação 

térmica e minimizando-se o dano térmico. São empregados sistemas rotatórios com capacidade giratória de 3000 a 10000 

rotações por minuto (rpm), dependendo do tipo de tubo e de sua aplicação.  

Como grandes quantidades de calor são geradas devido ao resultado de técnicas com elevado valor de mA e 

exposições radiográficas sequenciais, os métodos com refrigeração a óleo são empregados para a remoção do calor 

decorrentes ao processo de desaceleração do feixe com o alvo. No entanto, o ânodo somente tem uma capacidade finita 

de sustentar o aquecimento gerado, antes de ocorrer o dano térmico. Por esta razão é necessário a utilização da carta de 

aquecimento dos tubos (Figura 12).  

 

 

Figura 12: Curva de aquecimento dos tubos de raios X. 

 Fonte: Dimenstein e Ghilardi ï Bases Físicas dos Raios X ï Ed SENAC  
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 Princípio da Linha de Foco  

A região do ânodo onde o feixe de elétrons colide com alvo é chamada de ponto focal. A geometria entre a 

superfície do ânodo e o feixe de elétrons não são perpendiculares. A angulação do ânodo pode variar de 7 a 20,̄ em 

relação ao feixe de elétrons, caracterizando o princípio da linha de foco (Figura 13).  

A interação do feixe de elétrons no ponto focal, produz os raios X divergentes e, portanto, quanto menor tamanho 

do ponto focal, melhor o detalhe da imagem radiográfica a ser visualizada na radiografia, porém, maior aquecimento do 

alvo.   

Os aparelhos de raios X apresentam tamanhos de ponto focal que podem variar de 0,6 mm (foco fino) a 2,0 mm 

(foco grosso). Utilizando-se menores correntes de filamento (mA), menor será a área de interação, maior a resolução. 

Entretanto, pode ser requerido um maior tempo de exposição. Para mamografia, devido a necessidade de maior poder 

resolutivo, emprega-se trilhas de 0,1 a 0,3 mm. Imagens de rastreamento mamográfico empregam foco grosso com curtos 

tempo de exposição (Figura 14).  

 

Figura 13: Princípio da linha de foco. Fonte: Dimenstein e Ghilardi ï Bases Físicas dos Raios X ï Ed SENAC 

 

 

Figura 14: Ponto focal. Fonte: Dimenstein e Ghilardi 
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Efeito Anódico  

A intensidade do feixe de que deixa não é uniforme, devido ao ângulo, no qual os raios são emitidos no ponto 

focal. Os elétrons penetram uma certa espessura na superfície do ânodo e os fótons de raios X são liberados a uma certa 

profundidade. Os fótons emergindo a ângulos extremamente pequenos em relação a superfície do ânodo sofrem uma 

maior atenuação, por percorrer uma maior trajetória no material do ânodo.  

Em função da maior filtragem, a distribuição espectral desta radiação apresenta uma menor intensidade e maior 

energia efetiva do que a radiação que emerge a ângulos maiores. A exposição do lado do ânodo é menor do que sobre o 

lado do cátodo. Este fator pode ser utilizado para se obter densidades balanceadas em radiografias de partes do corpo de 

espessuras ou densidades diferentes. Este fenômeno é chamado Efeito Anódico (Figura 15).  

O efeito anódico é menos pronunciado quando se usam maiores distâncias foco-detector. Pode-se tirar vantagens 

do efeito anódico, posicionando-se a parte mais densa do paciente voltada para o cátodo e das partes mais finas para o 

ânodo. Se considerarmos a parte central do feixe de raios X com 100% da intensidade, no lado do ânodo terá 73% da 

radiação.  

 

Figura 15: Efeito anódico. Fonte: Dimenstein e Ghilardi 

 

Filtros  

A adição de filtros de alumínio (Z=13) ou de cobre (Z=29) na saída da janela da ampola de raios X desloca o 

espectro de raios X para a faixa de maior energia, tornando-o mais monoenergético. Isto é referido como endurecimento 

do feixe, com redução do número de fótons. Outra possibilidade de filtração é a inserção no trilho do colimador de placas 

metálicas de espessura adequada colocadas propositadamente diante do feixe de raios X para que parte da radiação seja 

absorvida, funcionado como um filtro de compensação (Figura 16).  
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Figura 16: Filtro adicional. Fonte: Dimenstein e Ghilardi 

 

Sistemas Geradores  

O gerador fornece a potência necessária ao tubo para a emissão de raios X. Este componente permite selecionar a 

tensão de operação, a quantidade fótons produzidos e o tempo de exposição (Figuras 17 e 18). Os geradores são compostos 

de transformadores, diodos e circuitos retificadores, filamento e circuito extrator, timeres, medidores de kVp e mA, 

circuitos de controle automático de exposição e seletor de ponto focal. A maior tarefa do gerador é fornecer uma voltagem 

extremamente alta para produzir raios X com suficiente energia e adequada quantidade de radiação. Por exemplo, para 

um exame de raios X, pode-se utilizar 100 kV (100.000 V), portanto, é necessário ocorrer um significativo aumento na 

tensão de entrada a qual pode ser fornecida dependendo do equipamento com tensão de 127, 220 ou 380 volts (V), com 

corrente alternada (AC).  

 

Figura 17: Esquema do sistema gerador de raios X. Fonte: ebah.com.br 

Os equipamentos radiológicos têm diferentes configurações, tais como geradores monofásico, trifásico, alta 

frequência e de potencial constante. Os mais comercializados utilizam sistemas de alta frequência (HF). As principais 

vantagens na utilização dos HF são a sua precisão e facilidade de controle na escolha dos parâmetros técnicos a serem 

utilizados em um determinado estudo radiológico.  
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O gerador pode dispor de mecanismos de acionamento manual pelo operador ou através de parâmetros técnicos já 

programados para o modo automático de exposição (AEC).  A eletrônica associada ao controle automático de tempo de 

exposição permite o ajuste do parâmetro de mAs para cada os diferentes exames e espessuras do paciente.  Os sistemas 

de AEC com câmara de ionização vêm sendo substituídos por detectores de estado sólido, no controle automático do 

tempo. É possível aos operadores a seleção de diferentes células fotoelétricas, com graus de enegrecimento da imagem 

(Figura 19).  

 

Figura 18: Gerador (esquerda) e mesa de comando(direita): Fonte: deanradiologia.blogspot.com 

 

        

Figura 19: Sistema automático de exposição e a direita as indicações das posições do AEC. Fonte: radiologykey.com 

 

SISTEMAS DE RESTRIÇÃO DE FEIXE  

 

Colimador 

O colimador é um diafragma de abertura que restringe o feixe e que é colocado entre o tubo de raios X e o paciente, 

e tem como finalidade limitar o feixe de radiação. Este sistema é um restritor de feixe e consiste de folhas de chumbo 

com um orifício retangular ou circular de tamanho adequado, podendo também ser constituído de quatro lâminas que 

podem se mover uma em relação à outra. O emprego do colimador permite minimizar a radiação secundária devido ao 

Efeito Compton a qual afetará o contraste da imagem radiológica bem como de reduzir a dose no paciente nas áreas 

adjacentes do paciente que está sendo examinado com raios X (Figura 20).  
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Os colimadores são acompanhados de dispositivos ópticos, os quais utilizam um campo de luz para simular o 

campo de raios X. Este campo de luz pode ser projetado sobre o paciente e, com isto, permitir o melhor posicionamento 

da parte do corpo a ser irradiado. Para o exame radiológico, deve-se ajustar o menor campo de luz possível. Com isto, a 

dose no paciente será mais baixa e a radiação espalhada que alcança o plano da imagem será menor. Desta forma aumenta-

se o contraste da imagem, pois a radiação espalhada produz uma iluminação difusa e um obscurecimento da imagem sem 

contribuir para o volume de informação.  

         

Figura 20: Colimador de raios X. Fonte:  Dimenstein e Hornos Manual de Proteção Radiológica Ed Senac 

 

Grade Antidifusora  

As grades estacionárias foram criadas por Gustaf Bucky em 1913 e as grades em movimento foram desenvolvidas 

em 1920 por Hollis Potter. Estes controles de restrição de feixe são constituídos por finas lâminas de chumbo e separado 

por um material de baixo poder de atenuação. Elas são inseridas entre o paciente e o receptor de imagens (analógicos ou 

digitais).  

As grades têm o objetivo de se reduzir as perdas de contraste devido à radiação secundária. As lâminas de chumbo 

formam um ângulo de convergência com o ponto focal do tubo, tal que, a radiação primária proveniente do foco possa 

atingir o detector com alta eficiência, enquanto a radiação espalhada pelo objeto é atenuada (Figura 21). 

Uma característica importante na hora da aquisição da grade é quanto a sua resolução em termos pares por linhas 

por polegada. As mais comercializadas são de 103 linhas por polegadas (ou 40 l/cm), no entanto, existem modelos de até 

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

A razão de grade é outra característica a ser considerada e que relaciona a espessura altura da tira da (h), e a 

distância entre as barras (D), ou seja: r = h/D. Na aquisição do equipamento radiológico recomenda-se razões de grades 

de 12:1 para o mural e 10:1 para a mesa, pois quanto maior a razão de grade, melhor a qualidade da imagem.  
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Figura 21: a) Remoção da radiação espalhada e b): Razão da grade. Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br 

As grades que removem a radiação secundária que atravessa o paciente proporcionam uma melhoria no contraste 

da imagem. Contudo, as grades também retiram até 40% dos fótons que constituem a radiação primária. Para compensar 

esta perda de informação, é necessário introduzir o aumento do mAs (fator de Bucky), que dependerá da razão da grade 

e do kVp. Por exemplo, para uma técnica 80 kVp e uma grade com razão 12:1, o parâmetro de mAs deverá ser aumentado 

em 5 vezes maior. Neste caso apenas 5% % dos fótons espalhados serão transmitidos pela grade (Tabela 1).  

Tabela 1: Relação da razão da grade e radiação espalhada. Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br 

Razão de Grade 
Aumento de mAs com 

 relação à sem grade 

Raio X Transmitido a 80 kVp 

Radiação Secundária Radiação Primária 

05:01 X 2 ~ 18 % ~ 75 % 

06:01 X 3 ~ 14 % ~ 72 % 

08:01 X 4 ~ 10 % ~ 70 % 

12:01 X 5 ~ 5 % ~ 68 % 

Em radiologia, as linhas das grades são paralelas na posição central, e inclinadas à medida que se afastam do 

centro. Portanto, existe uma distância focal mínima e máxima, e isto deve ser respeitado quando da aquisição de imagens. 

Por exemplo, se a distância focal mínima é de uma grade é 1,2m, e operador realizar um perfil de coluna com uma 

distância de 1,0 m, ocorrerá uma degradação da qualidade de imagem.  

As grades são utilizadas para partes do corpo maiores do que 12 cm de espessura ou técnicas superiores a 70 kVp. 

Para exames de extremidades não são empregadas grades, pois para esta faixa de energia é pequena a quantidade de 

radiação secundária. Para os procedimentos de tórax, aumenta-se a quantidade da radiação secundária (espalhada), e para 

se melhorar o contraste, recomendam-se grades com razões de 12:1 e densidade de 60 pares/cm para o mural.  
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As grades estacionárias com razões mais baixas 6:1 e densidades de 45 pares/cm são utilizadas em unidades de 

raios X portáteis, sendo que este tipo de grade tolera melhora desalinhamentos do feixe. No caso de mamografia, as razões 

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

O aumento da energia do feixe de raios X através do uso de maiores valores de kV tem como consequência uma 

maior capacidade de penetração do feixe de raios X, porém, tem como o inconveniente a maior degradação da imagem 

em termos de perda de contraste devido ao Espalhamento Compton. O uso da grade implica no aumento da dose de 

radiação, pelo aumento do tempo de exposição, para compensar a perda de radiação primária, a qual grade também 

remove. Portanto, a escolha cuidadosa da técnica radiológica deve ser programada para um compromisso satisfatório 

entre qualidade de imagens e dose de radiação no paciente. A figura n°22 compara o efeito da grade na imagem radiológica 

para uma simulação com phantom de tórax com (e sem) o uso da grade antidifusora 

.   

Figura 22: Simulação com phantom de tórax a esquerda com o uso da grade, a direita a sem grade. 

 

Fatores que Afetam a Qualidade e Quantidade de Radiação  

Na produção de raios X, a seleção do parâmetro de alta tensão (kV) influenciará a capacidade de penetração da 

radiação, bem como a quantidade dos fótons emitidos. Com o aumento do kV, maior será a probabilidade de espalhamento 

e degradação da imagem. Portanto, para minimizar esta questão, o uso da colimação é obrigatório.  A influência do 

parâmetro de kV no espectro de raios X em termos de energia e de sua intensidade é apresentada na Figura 23. 

 

Figura. 23: Influência do kV. Fonte: Bushong, J: Radiologic Science for Technologists Ed Elsevier 
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Alterando-se, por exemplo, uma técnica de exames de 70 para 80 kV, a radiação terá maior capacidade de 

penetração, e são emitidos 26% a mais de fótons. Isto ocorre porque a intensidade da radiação é proporcional ao valor do 

kVp2. A Figura 24 ilustra a simulação com um phantom de joelho para diferentes valores de kV.  

 

50 kV                            60 kV                        70 kV 

Figura 24: Influência do kVp.  Fonte: Dimenstein e Ghilardi Bases Físicas dos raios X ed SENAC 

 

O produto da corrente de filamento pelo tempo de exposição é chamado de mAs, e determina a quantidade dos 

fótons emitidos de raios X. Alterando-se o valor do mAs, modifica-se linearmente a quantidade de fótons produzidos, 

porém, a energia da radiação sempre é a mesma. Na Figura 25 temos a representação da influência da mudança do mA 

no número de fótons produzidos.  

 

Figura 25: Influência do mA Fonte: Huda, W Review of Radiologic Physics ed Wilkins 

 

 A corrente de elétrons emitida pelo f i lamento e que atinge o alvo pode variar de 50 mA a 500 até 1.000 mA 

dependendo do tipo de equipamento e gerador utilizado para a produção de raios X. Para a faixa entre 60 a 100 kVp a 

cada 15% de incremento do valor kV pode-se reduzir o parâmetro de mAs em 50. Na Figura 26 é ilustrado simulações 

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

Figura 26: Influência do mAs. Fonte: Dimenstein e Ghilardi   

 

No espectro de raios X também estão presentes fótons de baixa energia, que não contribuem para a formação da 

imagem. Portanto, na saída do tubo de raios X é inserida uma filtração adicional de alumínio e/ou cobre. Isto resulta em 

um aumento da energia média com o endurecimento do feixe. Com o aumento da filtração, a intensidade da radiação é 

reduzida e o espectro é deslocado para maior energia (Figura 27). Muitos equipamentos têm disponíveis filtrações 

adicionais em alumino e/ou cobre. 

     

Figura 27: Influência da filtração. Fonte J. Bushong,  

A espessura de material que reduz a intensidade do feixe à metade de seu valor inicial é chamada de camada 

semirredutora (CSR).  Por exemplo, o valor da CSR para o tecido abdominal é de 3 cm de espessura, para a energia de 

50 keV. Com o aumento da energia, maior é a intensidade dos fótons, que conseguem atravessar os tecidos. Quanto menor 

a densidade do tecido, menor será a absorção da radiação (Figura 28). A relação entre a CSR e o coeficiente de atenuação 

(µ) é CSR = 0,693/ µ.  
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Figura 28: Produção de raios X. Fonte: Dimenstein e Hornos, Manual de proteção radiológica ed SENAC 

O material do alvo contribui diretamente com a forma do espectro de emissão dos raios X. Aumentando o número 

atômico (Z) do material do alvo, aumenta-se a eficiência na produção de radiação de freamento, sendo que fótons de alta 

energia são produzidos com mais intensidade que os de baixa energia.  

Aumentando o valor do Z do material do alvo, o espectro discreto é desviado para direita devido a influência da 

radiação característica de energia mais alta, como pode ser visto na Figura 29. Este efeito físico é o resultado direto da 

maior energia de ligação dos elétrons dos elementos com número atômico maior. Normalmente, o material utilizado no 

alvo é o tungstênio, sendo que alguns tubos especiais empregam ouro e molibdênio. Os números atômicos do tungstênio, 

do ouro e molibdênio são 74, 79 e 42, respectivamente. 

 

Figura 29: Espectro para diferentes alvos. Fonte J. Bushong, 

 

Podemos trabalhar com cinco tipos principais de formas de onda da tensão produzidos pelos modernos geradores 

de raios X: retificação de onda média, retificação de onda completa, trifásica de seis pulsos, trifásica de doze pulsos e alta 

frequência. As formas de onda de tensão retificada em meia onda e onda completa são iguais, exceto pela frequência de 

repetição. A diferença entre potência trifásica de seis pulsos e de doze pulsos é simplesmente o menor ruído obtido com 

a geração de doze pulsos (Figura 30). 

O espectro de emissão de raios X resultante da operação em alta frequência é evidentemente mais eficaz que o 

obtido com um equipamento monofásico ou com um trifásico. A área abaixo da curva é consideravelmente maior e o 

espectro está desviado para o lado das energias mais altas (Figura 31). 

kV 

CSR 

chumbo 

(mm) 

CSR 

Concreto 

(mm) 

50 0,06 0,43 

125 0,28 20,0 
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Figura 30: Variação de ripple para os Geradores. Fonte: Walter Huda 

 

 

Figura 31: Influência do tipo gerador. Fonte: Walter Huda 
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Monofásico                                                                                                        100% ripple  

Trifásico seis pulsos                                                                                           13% ripple  

Trifásico doze pulsos                                                                                          4% ripple 

Al ta frequência                                                                                                     < 1% ripple 
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CAPITULO II - FUNDAMENTOS DA RADIOLOGIA DIGITAL  

 

Introdução  

A radiologia digital é o ramo do diagnóstico por imagem que emprega sistemas computacionais nos diversos 

métodos para a aquisição, transferência, armazenamento, ou simplesmente tratamento das imagens digitais adquiridas. 

Nesta modalidade as imagens são obtidas a partir da conversão do feixe de raios X atenuado (após interação com o objeto) 

em sinais elétricos e sua transformação em dados digitais.  

A tecnologia digital na radiologia geral, teve início na década de 1980 com o primeiro sistema de imagem de 

radiografia computadorizada, realizada por meio do escaneamento das telas de fósforo desenvolvidos pela empresa Fuji. 

Seguindo a evolução, nos anos 1990 surgiu o primeiro sistema de radiografia digital direta, com a imagem radiográfica 

digital gerada por detectores acoplados diretamente a um equipamento de raios X.  

Dentre as principais vantagens da radiologia digital em relação ao sistema tela/filme convencional, destacam-se a 

eliminação do processamento químico de revelação, a redução da repetição de exames, a visualização instantânea da 

imagem, a transmissão dos dados e a possibilidade de manipulação das imagens e redução das doses de radiação 

utilizadas.  A evolução dos sistemas computacionais desenvolvidos em plataformas apropriadas para tratamento gráfico 

tornou possível uma gama de aplicações que vão, desde uma simples medida linear, até um complexo modelo de 

apresentação tridimensional.  

  a)        b) 

Figura 1: a) Primeiros protótipos de radiologia digital. b) Primeiras imagens geradas neste sistema com qualidade muito 

inferior aos padrões obtidos em sistema analógicos da época. Fonte AAPM Summer School. 

 

Imagem Digital  

A imagem digital apresentada em uma tela de computador é o resultado de um conjunto de operações matemáticas 

(algoritmos) aplicadas na conversão de um sinal analógico em digital. Consiste de um arranjo de células individuais 

organizadas na forma de uma matriz, formada pelo arranjo de linhas e colunas. Na intersecção destas linhas com as 

colunas forma-se a unidade básica da imagem digital, o pixel (do inglês ñpicture elementò).  
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Cada pixel terá um valor correspondente à intensidade média dos fótons que atingiram a área correspondente. Os 

valores numéricos que estes elementos apresentam corresponderão ao tom de cinza e a posição na qual o pixel aparecerá 

no monitor, conforme mostra a Figura 2. 

a)    b) 

Figura 2:  a) O tamanho da matriz corresponde ao número total de pixels de uma imagem, que é o produto do número de 

pixels na dimensão horizontal com o número de pixels na dimensão vertical. b) Imagem digital representando os tons de 

cinza e a posição na qual o pixel apresentará os valores numéricos que estes elementos representam. Fonte Sannomiya. 

 
A imagem digital é armazenada através de dígitos binários denominados bits, que podem assumir os valores 0 ou 

1. A um conjunto de bits chamamos byte. Os bits e bytes são usados para representar os pixels da imagem digital. 

Diferentes configurações de bytes representam as diversas tonalidades de grau de cinza nos pixels. A Figura 3 apresenta 

o relacionamento entre as configurações de bytes, valores de pixel e tonalidades de cinza. O tamanho numérico de uma 

imagem (número de bytes) determina o espaço no disco ou computador utilizado para guardá-la. A maior parte dos 

sistemas de aquisição de imagens digitais trabalha com bytes de 8 bits.  

 

Figura 3: Representação dos valores de pixels e tons de cinza. Fonte: Correa. 

 

Durante a aquisição da imagem digital, o tamanho do pixel e a profundidade do bit são fatores importantes na 

determinação das resoluções espacial e do contraste. O tamanho do pixel está relacionado diretamente à resolução espacial 

da imagem, sendo que quanto menor o tamanho do pixel, maior a resolução. 
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Função Resposta dos Receptores de Imagem 

A determinação da gama de sinais úteis de uma imagem se dá através da construção de um histograma em tons de 

cinza. Todos os sistemas digitais de imagens radiográficas utilizam a avaliação dos dados da imagem original pela análise 

do histograma. Um histograma é representado por um gráfico de valores discretos, sendo este uma função estatística da 

imagem que para cada nível de tonalidade, calcula quantos pixels existem naquela tonalidade. Muitas operações pontuais 

usam o histograma como parâmetro de decisão para fornecer resultados diferentes para o pixel da imagem processada. A 

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

       

Figura 4: Exemplo de um histograma com perfil de atenuação para um exame de tórax representando a frequência de 

ocorrência dos valores de pixel correspondentes a estas variações anatômicas. Fonte AAPM Report Nº 93. 

Em sistemas tela/filme convencionais esta determinação de sinais é feita pela curva característica da imagem, 

obtida pela relação entre densidade ótica e a exposição à radiação no filme. A Figura 5 apresenta a ilustração de uma 

radiografia de tórax onde cada parte identificada da imagem aparece na curva característica para sistemas tela/filme. A 

porção colimada é branca sem contraste, e a porção completamente exposta é preta, também sem contraste. Essas duas 

porções de toda radiografia estabelecem limites na porção útil da imagem analógica. 

  a)        b) 

Figura 5: a) Radiografia de tórax simulada mostrando áreas do pulmão e de tecidos que estão sem exposição (colimados) 

ou totalmente expostos (feixe de raios X direto); b) Curva característica para sistemas tela/filme em função da densidade 

ótica representando em tons de cinza os pontos onde as regiões anatômicas estariam indicadas. Fonte J Bushong. 

Radiologic Science for Technologists Editora Salvier 

Quando a radiografia de tórax é digital, cada região da imagem pode ser representada pela distribuição de 

frequência dos valores digitais de cada pixel (Figura 6B). A localização dessas regiões na curva de resposta do receptor 

de imagem digital e a forma relativa desse histograma são mostrados na Figura 6C. 
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 a)  b)  c) 

Figura 6: a) Região de uma radiografia digital simulada do tórax; b) Imagem correspondente ao histograma de uma 

radiografia de tórax póstero-anterior (PA); c) Curva resposta do receptor de imagem digital representando em tons de 

cinza os pontos onde as regiões anatômicas estariam representadas. Fonte: Bushong. 

 

Determinação dos Sinais Úteis da Imagem Digital 

A forma da curva característica para a imagem convencional bem como a função resposta do receptor de imagem 

digital são comparados na Figura 7. Observe que a imagem digital tem uma resposta linear entre a dose de radiação e a 

intensidade relativa do receptor de imagem, ampla resposta à variação de exposição e a alta sensibilidade à radiação. 

Logo, conclui-se que com o uso de detectores digitais, o contraste da imagem agora é independente da exposição aos 

raios X no receptor de imagem, sendo esta caracterizada por sua latitude (escala de tons de cinza) extremamente ampla. 

A resposta característica dos detectores Figura 7 apresenta algumas diferenças fundamentais entre receptores 

digitais e analógicos. A resposta do filme convencional se estende apenas por uma faixa de densidade ótica de 0 à 3 DO, 

podendo apresentar 30 tons de cinza sobre um negatoscópio. Para sistemas tela/filme, que servem tanto como meio de 

aquisição de imagem como também para a visualização, é necessário sintonizar o contraste do filme com a faixa de 

exposição para adquirir uma imagem com contraste ótimo e o mínimo de ruído. Já com detectores digitais isso não é 

necessário, devido ao fato da aquisição e a visualização da imagem serem eventos que ocorrem separadamente, a resposta 

apresentada para o detector digital mostra que os quatro diferentes grupos de exposição à radiação resultam em 10.000 

níveis de cinza, cada um podendo ser observado com atributos de pós-processamento de imagem diferentes.  

 

Figura 7: Diferentes respostas dos receptores de imagem analógico e digital. Fonte: adaptado de Bushong. 
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A técnica radiográfica adequada e a correta exposição são essenciais para a radiografia com filme. Exposições 

excessivas ou abaixo do nível aceitável resultam em imagens sem qualidade diagnóstica (Figura 8). A abordagem 

convencional de que ño kVp controla o contrasteò e o ñmAs controla a densidade óticaò, n«o se aplica a radiologia digital. 

O contraste da imagem da radiologia digital é constante, indiferentemente da exposição à radiação, as imagens podem ser 

feitas com elevado kVp e o mAs baixo, podendo causar assim uma redução complementar da dose de radiação no paciente.  

Com a imagem digital, a seleção da técnica radiográfica não é tão crítica, devido ao contraste não mudar com a 

variação da exposição à radiação (Figura 9). Logo, compensações para sub e sobre exposições são possíveis por meio de 

algoritmos aplicados aos dados digitais. O fato de os detectores de imagens digitais terem um amplo intervalo de resposta 

à exposição, torna possível a visualização de objetos com densidades distintas em uma mesma imagem (borda de pele e 

tecido ósseo em uma radiografia do joelho por exemplo). 

 a) 

 b) 

Figura 8 a) e b): Radiografias do joelho representando técnicas impróprias com receptor de imagem convencional que 

resultam em imagens sem qualidade diagnóstica. Para as imagens digitais com as diferentes técnicas radiográficas, o 

contraste não muda com a variação da exposição à radiação. Fonte: Bushong. 

 

Transformações da Imagem Digital 

O histograma dá uma ideia global da dinâmica e tem aplicações em inúmeras transformações de imagens, tais como 

filtragem, segmentação, reconhecimento de bordas e padrões, etc. Os sistemas digitais empregam um algoritmo de análise 

de histograma para identificar e classificar os valores que correspondem aos ossos, tecidos moles, pele, meios de contraste, 

colimação, raios X não atenuados, dentre outros sinais. Isto permite a discriminação das áreas úteis da imagem, de modo 

que o alcance da imagem em tons de cinza pode ser aplicado para a informação anatômica necessária (Figuras 10 e 11).  
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 a)  b) 

 c) 

Figura 10: a) Imagem e histograma linearizado da Carestream Healthcare correspondentes aos dados brutos (raw data) 

adquiridos no detector de imagem CR; b) Imagem e histograma obtidos após aplicação do filtro e janela de imagem para 

a incidência póstero-anterior de tórax; c) Mesma imagem obtida agora com aplicação do filtro e janela de imagem para a 

incidência de arcos costais. Fonte: Marcel Zago Botelho. 

a) b) 

c) d) 

Figura 11: Exemplos de imagens torácicas demonstrando a disponibilidade de variação do contraste em sistemas digitais. 

a) Imagem original do tórax sem realce do contraste. b) Melhoria do contraste aplicado. c) ñosso pretoò ou contraste 

invertido d) Melhoria na definição devido a aplicação de filtro de bordas na imagem Fonte: AAPM Report Nº 93. 



                                      

Física Médica para Residentes                                                                                                                             34/184 

Bases Físicas e Tecnológicas em Diagnóstico por Imagem 

TECNOLOGIAS DIGITAIS  

 

Radiologia Computadorizada (CR) 

A radiografia computadorizada (CR do inglês ñComputed Radiographyò) é a técnica que utiliza placas de imagem 

(IP do inglês ñimage plateò), para a detecção bidimensional dos raios X. A placa acumula a radiação ionizante utilizando 

o fósforo foto estimulável para a formação da imagem latente. Após a exposição, o IP é inserido em um scanner 

radiológico que irá converter a imagem latente em um sinal digital, para que este posteriormente seja transferido a um 

computador e seja formada a imagem. O ponto de partida de desenvolvimento do IP e posterior uso em sistemas de 

radiografia computadorizada, foi descrito como ñprocessamento de imagemò em um projeto de pesquisa da Fuji em 1971. 

Esse projeto foi proposto como um desenvolvimento na técnica de radiografia médica para o futuro. No ano de 1975, a 

Kodak patenteou o primeiro sistema de fósforo de armazenamento escaneado, dando origem à radiografia 

computadorizada. Essas descobertas e a invenção de um sistema de radiografia computadorizada foram anunciadas pela 

primeira vez no Congresso Internacional de Radiologia em 1981. Dois anos após, o primeiro sistema que empregava a 

tecnologia de fósforo de armazenamento foi comercializado pela Fuji.  

Devido ao fato de a imagem obtida no sistema CR ser uma imagem digital, é de grande praticidade no que diz 

respeito ao armazenamento, transmissão e processamento de imagem. Uma das principais vantagens da implantação do 

sistema de radiologia computadorizada está em se utilizar do mesmo equipamento de radiologia utilizado em sistemas 

tela/filme convencionais. 

         

Figura 12: Placas de imagem disponíveis 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 camada de fósforo, uma camada protetora e outros componentes 

que podem variar de acordo com o fabricante (Figuras 12 e 13). A camada do fósforo foto estimulável é comumente 

constituída de cristais de BaFBr:Eu2+, com gr«os de aproximadamente 5 ɛm, este elemento possui uma resposta de 

luminescência foto estimulada altamente linear quando exposto a energia dos raios X. O elemento de detecção possui 

uma resposta muito rápida, com um tempo de vida muito curto, possibilitando a sua utilização em sistema de 

escaneamento de alta velocidade. A placa de imagem também possui uma camada protetora que reduz o retro 

espalhamento dos raios X, aumentando a resolução de contraste do receptor de imagem (Figura 14).  

Quando o fósforo é exposto à radiação ionizante, pares elétron-buraco são criados na rede cristalina. A quantidade 

de pares é proporcional à energia da radiação. Os centros e seus correspondentes buracos armazenam a energia absorvida 

da radiação ionizante e quando irradiado pelo laser, no processo de leitura do IP, os centros absorvem fótons, elevando 

os elétrons a um estado excitado para que se recombinem e emitam luz correspondente a essa transição. O leitor do CR é 
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um dispositivo eletromecânico que incorpora todas as funções necessárias para a extração da imagem latente e 

reconstrução/exibição da radiografia final.  

Em termos de recursos e design, existe certa variação de fabricante para fabricante, mas todos os leitores realizam 

as seguintes funções básicas: um sistema de alimentação aceita a placa de fósforo, numa velocidade uniforme, um sistema 

de transporte conduz a placa de imagem através de um scanner com feixe de laser estimulador; a luminescência foto 

estimulada, pixel por pixel, é coletada por um filtro que faz a separação da foto estimulação contra o espectro da 

luminescência. A variação da intensidade de luz corresponde à variação na exposição, ou seja, quanto maior a exposição 

da placa de fósforo maior será o número de fótons emitidos no processo de luminescência. Em seguida, um 

fotomultiplicador/detector amplifica o sinal. O sinal analógico é convertido em digital e o computador armazena a matriz 

em um buffer de imagem para as operações subsequentes, como exibição, inserção de anotações, análise, medição, 

armazenamento etc. Durante a leitura, nem toda a energia armazenada na tela é liberada. Para garantir a remoção completa 

de toda imagem latente, a placa de fósforo de armazenamento é apagada com uma luz de alta intensidade, que a ilumina 

por um curto período, permitindo assim que ela seja reutilizada em outras exposições (Figura 15). Diferentemente dos 

filmes convencionais, os IPôs podem ser reutilizados por milhares de vezes, desde que sua manipula­«o seja adequada 

para que não haja desgaste físico do mesmo.  

O parâmetro de resolução espacial é determinado pela máxima frequência espacial, ou seja, placas de fósforos 

menores irão oferecer melhor limite de resolução do que placas maiores, uma vez que o tamanho do pixel está relacionado 

com a dimensão a ser realizada a varredura. Comparando-se os sistemas CR com os sistemas tela/filme podemos dizer 

que o sistema digital possui uma limitação em relação à resolução espacial devido ao tamanho do cristal de fósforo e do 

pixel da imagem em radiologia convencional. Contudo sua resolução de contraste pode ser amplamente manipulada, 

tornando-se uma ferramenta muito útil para a observação de estruturas de diferentes densidades na mesma imagem 

radiográfica.  

 a) 

 b)     c) 

Figura 13: a) Disposição física das camadas do IP utilizados em CR, b) Representação dos cristais de fósforo em formato 

padrão c) Placa de imagem baseada em cristais com formato de agulhas, mantém a luminescência gerada dentro do fósforo 

permitindo aumento na absorção de raios X com menor perda na definição da imagem. Fonte o autor e AGFA Healthcare. 
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Figura 14: Chassis contendo IPôs em três tamanhos distintos. Percebe-se que há uma região com código de barras onde 

as imagens são identificadas e podem ser associados aos dados do paciente. 

 

Figura 15: Diagrama funcional de um sistema típico de leitura da placa de imagem em radiologia computadorizada. A 

geração de imagens é separada em duas etapas. Primeiro, o IP é exposto à energia dos raios X, parte da qual é armazenada 

dentro da camada detectora da placa. Em seguida, a 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 fotomultiplicadores coleta a luz, que é convertida 

em cargas elétricas por um conversor analógico-digital (A/D). Fonte RadioGraphics, 2007. 

 

Radiologia Digital (DR) 

Os sistemas de radiografia digital (DR do inglês ñDigital Radiographyò) foram introduzidos em meados da década 

de 1990. São caracterizados por um método de conversão das intensidades de radiação transmitidas através do paciente, 

transformados diretamente em um sinal eletrônico, sem a necessidade de uso de scanners de imagem. Para descrevermos 

os sistemas de imagem DR devemos identificar o que são elemento de captura, elemento de acoplamento e elemento de 

detecção: 

(a) elemento de captura é aquele em que os raios X são capturados. Na radiografia computadorizada (CR), o 

elemento de captura é o fósforo foto estimulável. Nos outros modos de radiologia digital, o elemento de captura 

pode ser o iodeto de césio (CsI), o oxissulfeto de gadolínio (GdOS) ou o selênio amorfo (a-Se). 

(b) elemento de acoplamento é aquele que transfere o sinal gerado pelos raios X para o elemento de detecção. O 

elemento de acoplamento pode ser uma lente, uma montagem com fibra óptica, uma camada de contato ou o 

a-Se. 



                                      

Física Médica para Residentes                                                                                                                             37/184 

Bases Físicas e Tecnológicas em Diagnóstico por Imagem 

(c)  elemento de detecção pode ser um fotodiodo, um dispositivo de carga acoplada (DCA), ou um transistor de 

filme fino (TFT do inglês ñThin Film Transistorsò). O fotodiodo e o DCA são dispositivos sensíveis à luz que 

detectam fótons. O TFT é um dispositivo sensível à carga, que coleta elétrons. 

Basicamente dois tipos de detectores foram desenvolvidos: de silício amorfo (a-Si) e de selênio amorfo (a-Se). 

Esses detectores podem ser classificados de acordo com o tipo de processo de conversão da energia de raios X em cargas 

elétricas. 

 

Sistemas Digitais Indiretos 

Os sistemas digitais indiretos são assim chamados por utilizar um material cintilador que converte os fótons de 

raios X incidentes em luz antes que sejam convertidos em cargas elétricas e formem a imagem. A radiação ao atingir um 

material cintilador excita átomos/moléculas que devido a absorção de energia, posteriormente este material sofre 

desexcitação emitindo energia na forma de luz visível. Assim, esta luz é captada por uma matriz de fotodiodos e convertida 

em cargas elétricas, que são coletadas pelos capacitores de armazenamento da matriz de TFT (Figura 16).  

 

Figura 16: Diagrama ilustrando um sistema DR de conversão indireta baseado em silício amorfo. A energia dos raios X 

são convertidas em luz visível em uma camada cintiladora. A luz emitida é então convertida em cargas elétricas por uma 

matriz de fotodiodos baseados em silício e lidos por uma matriz TFT. Fonte: RadioGraphics, 2007. 

Os cintiladores utilizados nos detectores de conversão indireta podem ser estruturados, como os cristais de iodeto 

de césio com tálio ativado, e não estruturados, como o óxido sulfito de gadolínio térbio ativado. 

 a)       b) 

Figura 17: Fotomicrografia dos cristais na camada do cintilador a) Cintiladores não estruturados, devido às características 

geométricas do cristal, ocorre um espalhamento da luz que reduz a resolução espacial (Gadolínio); b) Cintiladores 

estruturados têm a vantagem de serem moldados na forma de finas colunas (CsI) que faz a matriz comportar-se como um 

feixe de fibra ótica, reduzindo a difusão da luz, aumentando a resolução consequentemente a qualidade da imagem. 
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A pequena espessura dos detectores de tela plana de conversão indireta com cintiladores formados por cristais de 

iodeto de césio tálio ativados, possibilita sua utilização tanto em instalações fixas, como mesa bucky ou bucky vertical, 

quanto em sistemas portáteis (Figura 18). Atualmente, sistemas portáteis que utilizam detectores de tela plana de 

conversão indireta estão disponíveis para utilização em leitos hospitalares, salas de recuperação anestésica e unidades de 

tratamento intensivo, equipados com sistema de transmissão de imagens sem fio que, por meio de ondas de rádio, torna 

possível a conexão entre vários dispositivos. Os detectores de tela plana de conversão indireta têm uma área útil de 43 × 

43cm. 

 a)   b) 

Figura 18: Sistemas DR indiretos disponíveis comercialmente. a) Utilização em instalações fixas b) Utilização em 

equipamentos de radiologia móvel. Fonte: Carestream Healthcare. 

 

Sistemas Digitais Diretos 

A conversão direta requer um fotocondutor que converta os fótons de raios X diretamente em cargas elétricas. 

Materiais fotocondutores típicos incluem selênio amorfo, iodeto de chumbo, óxido de chumbo, brometo de tálio e 

compostos de gadolínio. O elemento mais comumente utilizado como elemento detector é o selênio. Todos esses 

elementos têm uma alta resolução espacial intrínseca. Como resultado, o tamanho do pixel, a matriz e a resolução espacial 

dos detectores de conversão direta não são limitados pelo próprio material do detector, mas apenas pelos dispositivos de 

gravação e leitura utilizados. 

Os sistemas DR de conversão direta baseados em selênio são equipados com um cilindro de selênio ou com um 

detector de tela plana. No primeiro caso, um tambor rotativo com ponto de selênio, que tem uma carga elétrica de 

superfície positiva, é exposto a radiação. Durante a exposição, um padrão de carga proporcional ao raio X incidente é 

gerado na superfície do tambor e é gravado durante a rotação por um conversor analógico-digital. Vários estudos clínicos 

confirmaram que os detectores de tambor de selênio fornecem uma boa qualidade de imagem que é superior àquela 

fornecida pelos sistemas de tela/filme ou de radiologia computadorizada. No entanto, devido ao seu projeto mecânico, os 

detectores de tambor de selênio são sistemas dedicados sem nenhuma mobilidade. As principais vantagens desse sistema 

são um processamento mais rápido da imagem, altos valores de função de transferência modular (MTF do inglês 

ñModulation Transfer Functionò) e eficiência de detecção quântica (EDQ). As desvantagens são o alto custo de aquisição 

da tecnologia e custo de manutenção do equipamento. 
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a)     b) 

Figura 19: Sistemas DR de conversão direta baseados em selênio amorfo: a) Um tambor rotativo com ponto de selênio 

com uma carga de superfície elétrica positiva é exposto a raios X. A alteração do padrão de carga da superfície do tambor 

é proporcional às radiografias incidentes. O padrão de carga é então convertido em uma imagem digital por um conversor 

analógico-digital;  b) O desenho ilustra um sistema de detector de painel plano baseado em selênio. A energia do raios X 

incidentes é diretamente convertida em cargas elétricas dentro da camada foto-condutora fixa e lida por um TFT conectado 

abaixo da camada detetora. Fonte: RadioGraphics, 2007. 

 

Radiografia de Projeção por Varredura (RPV)  

Trata-se do exame de escanometria digital utilizando o equipamento de tomografia computadorizada. Logo após 

a introdução da terceira geração dos equipamentos de tomografia computadorizada, a radiografia de projeção por 

varredura foi desenvolvida pelos fabricantes de TC para facilitar o posicionamento de pacientes. Isto permanece em uso 

em todos os seguimentos de sistemas espirais multicores de imagem da TC (Figura 20). Atualmente a RPV está 

reaparecendo com algumas modificações como promessa auxiliar para a tomossíntese mamária. 

       

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

tubo de raios X e detectores, enquanto o paciente é transladado através do gantry. Fonte: Bushong. 

 

Eficiência de Absorção de Raios X 

A eficiência de absorção dos fótons de raios X pode influenciar diretamente no ruído quântico da imagem. Na 

Figura 21 pode ser observado o gráfico que apresenta a curva de eficiência de absorção em função da energia dos fótons 

incidentes para os diferentes receptores de imagem: sistema de radiologia digital (CsI), sistema tela/filme convencional 

(Gd2O2S) e sistemas de radiologia computadorizada (fósforo fotoestimulável BaFBR). 
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Figura 21: Frações de absorção dos raios X em função da energia do fóton para os diferentes sistemas de aquisição de 

imagem: Radiologia Digital Direta (DR), Sistema Tela/Filme (TF) e Radiologia Computadorizada (CR). Fonte: AAPM 

Report Nº 93. 

Observa-se que os sistemas digitais representados no gráfico, apresentam uma alta eficiência de absorção para 

fótons de baixas energias, aproximadamente 10 keV, indicando que uma imagem radiográfica pode perder qualidade 

(presença de ruído) devido à radiação ambiental. Sendo assim, após um período de tempo sem usar as placas de imagem, 

® aconselhado que esta seja ñapagadaò antes do pr·ximo uso, eliminando assim a influ°ncia dessas radia­»es. A alta 

probabilidade de absorção de raios X abaixo de 50 keV em sistemas digitais, torna as placas de imagem de radiologia 

computadorizada altamente vulneráveis a radiações espalhadas, que contribuem negativamente na qualidade da imagem 

resultando em diminuição do contraste. 

Os sistemas atuais de radiologia computadorizada tendem a exigir maiores doses de radiação para produzir 

imagens com qualidade equivalente a sistemas tela/filme convencionais e sistemas digitais diretos.  Esses índices diferem 

entre os fabricantes e são muito afetados pelas características de leitura, processamento e exibição das imagens em CR.  

Atenção particular deve ser dada ao desgaste das placas de imagem, a redução da potência do laser e ao desempenho da 

fotomultiplicadora do scanner em sistemas de CR que causam um aumento significativo das doses para aquisição de 

imagens. Num prospecto de gerenciamento de doses em radiologia digital, é fundamental o acompanhamento ñ²ndice de 

exposi­«oò apresentado com a qualidade de imagem diagnóstica necessária na prática clínica.  

 

Indicadores de Exposição 

Em termos simples, o índice de exposição é obtido a partir do valor de pixel nas áreas da imagem utilizadas pelo 

algoritmo de processamento para calcular o tom ideal da escala de cinza. Em outras palavras, depois que os dados da 

imagem são coletados, mas antes que qualquer renderização ocorra, as regiões anatômicas são identificadas pelo algoritmo 

de processamento de imagem. O valor médio é calculado a partir dos pixels contido dentro destes limites anatômicos e 

apresentado como o índice de exposição. Portanto, o índice de exposição está correlacionado com a exposição do receptor 

de imagem digital na região clínica de interesse. A maioria dos fabricantes de equipamentos de radiografia digital fornece 

um método para relacionar exposição no plano do receptor de imagem a um conjunto de valores de pixels da imagem 

(Figura 22).  
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Figura 22: Os diferentes sistemas utilizam a variação na região útil da imagem e as regiões anatômicas para determinar 

o indicador de exposição a partir da análise do histograma. Fonte: Shepard & Flynn. 

Como o processamento da imagem digital exibe a imagem de maneira ideal, independentemente da exposição, a 

renderização de uma imagem não irá mudar devido a diferentes níveis de exposição como seria para sistemas analógicos. 

É, portanto, muito importante seguir os princípios de ALARA (doses tão baixas quanto razoavelmente exequíveis), bem 

como manter boas tabelas de técnicas radiográficas. Uma superexposição da imagem não a fará aparecer mais escura.  

A colimação adequada e o correto posicionamento da estrutura a ser examinada são fundamentais para o cálculo 

do valor médio do índice de exposição. Este parâmetro pode servir como um indicador da exposição à radiação bem como 

tornar-se parte de um programa de garantia da qualidade e de gestão das doses em pacientes.  

 a)    b) 

Figura 23: a) Presença de ruído devido a subexposição da imagem, b) definição de bordas das estruturas comprometidas 

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

Cada fabricante de sistemas de radiologia digital possui um método específico para fornecer essa informação. Por 

exemplo, sistemas fabricados pela Fuji relatam um número de ñSensibilidadeò, que é inversamente proporcional à 

exposição incidente. Os sistemas da Carestream fornecem um ñĉndice de Exposi­«oò, que é diretamente proporcional ao 

logaritmo da exposição. Os produtos da Agfa fornecem um indicador chamado ñlgMò, cujo valor também varia em 

proporção ao logaritmo da exposição. As recomendações de alguns fabricantes para a exposição adequada de uma 

radiografia são apresentadas na Tabela 1. 
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Tabela 1: Indicadores de exposição baseados nas estimativas de exposição para diferentes fabricantes e ações sugeridas 

para o controle de qualidade da imagem radiográfica. *  

Fuji  

(Sensibilidade) 

Agfa 

(LgM)  

Carestream 

(IE)  

Exposição do 

Detector (mR) 
Indicação 

> 1,000 < 1.45 < 1,250 < 0,2 Subexposição: repetição necessária 

1000 - 601 1.45 - 1.74 1.250 ï 1.549 0,2 ï 0,3 
Subexposição: baixa qualidade,  

imagem ruidosa 

600 - 301 1.75 - 2.04 1.550 ï 1.849 0,3 ï 0,7 
Subexposição: análise de  

qualidade necessária 

300 - 150 2.05 - 2.35 1.850 ï 2.150 0,7 ï 1,3 Faixa Aceitável 

149 - 75 2.36 - 2.65 2.151 ï 2.450 1,3 ï 2,7 
Superexposição: Análise de  

qualidade necessária 

74 - 50 2.66 - 2.95 2.451 ï 2.750 2,7 ï 4,0 Superexposição: revise seus parâmetros 

< 50 > 2.95 > 2.750 > 4.0 Superexposição: repita se necessário 

*Valores determinados para sistemas de radiologia computadorizada convencional com velocidade "equivalente" à 200. 

Estes valores podem sofrer alterações com a evolução das placas de imagens e softwares de processamento. Fonte Journal 

of the American College of Radiology. 

IMPORTANTE: Devem ser mantidos os melhores valores de índice de exposição a partir dos critérios de qualidade de 

imagens clínicas e consequentemente devem ser acompanhados os melhores valores das técnicas radiográficas 

empregadas pelo tecnólogo em radiologia. 

 

Qualidade da Imagem Digital  

As quatro principais características de qualquer imagem médica consistem em resolução espacial, resolução de 

contraste, ruído e artefatos. Tais características são particularmente diferentes na radiologia digital conforme ilustra a 

Figura 24. 

 

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

contraste; extrair características de regiões de interesse; aumentar a visibilidade de detalhes. Fonte: www.perrysprawls.org 
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Ruído da Imagem 

O ruído pode ser definido como a incerteza ou imprecisão com que o sinal é gravado. Uma imagem que é gravada 

com poucos fótons de raios X geralmente tem um alto grau de incerteza e é muito ruidosa, enquanto que muitos fótons 

tornam a imagem mais precisa. Porém, muitos fótons podem estar associados com altas doses de radiação X. Em imagens 

digitais, o ruído pode ser quantificado de forma simples em termos do desvio padrão da quantidade de fótons que são 

gravados em uma área do receptor de imagem ou o desvio padrão do sinal da imagem.  

Como o contraste na imagem digital é dinâmico devido a recursos de pós-processamento de imagem, a visualização 

de detalhes em baixo contraste fica limitada à quantidade de ruído. A Figura 25 mostra como a informação pode ser 

perdida conforme a relação sinal/ruído na imagem diminui.  

 

Figura 25: Representação gráfica do ruído e respectivas resolução de imagens obtidas. Fonte Bushberg. 

Felizmente, as fontes de ruído na radiologia computadorizada são incômodas apenas para o receptor de imagem 

com baixo nível de exposição. Os novos sistemas prometem diminuir os níveis de ruído através de placas de imagens 

mais sensíveis e algoritmos de processamento mais efetivos, resultando em menores doses de radiação no paciente. Um 

excelente indicador do nível de ruído tolerável na imagem digital pode ser obtido através do acompanhamento dos valores 

do indicador de exposição conforme ilustra a Figura 26. 

 a)    b) 

Figura 26: a) Nível de exposição baixo EI = 701; b) Nível de exposição adequado EI = 1.973. Fonte M.Z.B. 
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Resolução de Contraste 

A função do contraste na imagem é tornar a imagem anatômica mais visível. O contraste é a diferença na 

representação das densidades entre duas estruturas anatômicas adjacentes ou a variação nos tons de cinza de uma 

radiografia. A escala cinza de contraste é estabelecida a 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 em 

poucos trechos aparentes. Radiografias de baixo contraste produzem longa escala de cinza e possuem a aparência de 

várias tonalidades de cinza (Figura 27).  

a)    b) 

Figura 27: Radiografia da mão direita mostrada em a) com baixo nível de contraste da imagem (número grande tons de 

cinza) e em b) com alto nível de contraste (poucos tons de cinza): Fonte: Marcel Zago Botelho. 

A resolução de contraste na imagem digital é a capacidade que o sistema tem de distinguir muitos tons de cinza 

do preto para o branco. Todos os sistemas digitais têm resolução de contraste superior aos de imagem convencional. O 

principal descritor para resolução de contraste é a escala de cinza, também chamada de faixa dinâmica. Na faixa dinâmica 

de uma radiografia convencional o observador só pode identificar, aproximadamente, 30 tons de cinza, enquanto a faixa 

dinâmica de sistemas de imagens digitais é identificada pela capacidade de bit de cada pixel, resultando na apresentação 

de um número muito superior de tons de cinza na imagem. Esta característica da imagem digital deve-se principalmente 

a função resposta dos detectores, aos algoritmos de processamento de imagem utilizados e as diferentes possibilidades de 

exibição da imagem em diferentes níveis e janelas de visualização (Figuras 28 e 29).  

 a)       b) 

Figura 28: a) Radiografia analógica para uma incidência lateral de joelho; b) Imagem digital obtida em sistema de 

radiologia computadorizada para a mesma incidência radiográfica apresentando maior latitude de imagem, permitindo a 

visualização de um número maior de estruturas com diferentes densidades. Fonte: De Paula, Valnir. 
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a)     b) 

Figura 29: a) Mamografia analógica de incidência médio lateral esquerda b) Mamografia digital obtida em sistema de 

radiologia computadorizada apresentando maior latitude de imagem, podem ser visualizados na mesma imagem o 

músculo grande peitoral e borda de pele. Fonte: De Paula, Valnir. 

Conceitualmente, uma maior resolução de contraste é fundamental para se distinguir estruturas anatômicas com 

densidades muito similares, como fígado e baço por exemplo, o que nos leva a concluir que a resolução de contraste dos 

sistemas digitais é fundamental para o estudo de tecidos moles. Considerando que, quanto maior for o contraste aplicado 

durante o processamento de uma imagem digital maior será o ruído apresentado na imagem, o aumento do contraste em 

imagens digitais está intrinsicamente ligado a perda de resolução espacial devido ao aumento do ruído. Logo, a resolução 

de contraste está intrinsicamente limitada ao nível de ruído na imagem, e este por fim está ligado diretamente a dose de 

radiação utilizada. Alta resolução espacial e alta resolução de contraste requerem baixo ruído. 

 a)     b) 

Figura 30: Relação de Contraste/ruído. Analisando as imagens evidenciasse que o aumento do contraste da imagem em 

b) está limitado ao aumento do ruído. Conceitualmente a resolução de contraste é mais importante do que a resolução 

espacial para radiografia de tecidos moles; Fonte: Marcel Zago Botelho. 
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Resolução Espacial 

A resolução espacial é a capacidade de um sistema de imagem em determinar e mostrar na imagem um pequeno 

objeto de alto contraste (microcalcificações mamárias e calcificações no pulmão por exemplo) e também pode ser definida 

como o tamanho de um objeto que pode ser visto. Em imagem médica digital, resolução espacial é descrita pela frequência 

espacial (definida em número de pares de linha por milímetro) e está limitada pelo tamanho do pixel. Uma forma de 

quantificar a resolução espacial é utilizar um padrão de barras, onde estruturas radiopacas e radiotransparentes se alternam 

de tal forma que a imagem apresenta pares de linhas (onde um par de linhas é uma sequência de uma linha preta e uma 

linha branca).  

 

Figura 31: A frequência espacial é expressa em pares de linhas por milímetro (pl/mm). Um par de linhas é uma linha de 

alto contraste que está separada por um interespaço de mesma largura. Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br/hipermidia. 

O borramento da imagem prejudica a identificação dos pares de linha, fazendo com que se reduza a resolução 

espacial, isso ocorre devido à falta de definição da borda da estrutura de interesse e sua vizinhança. À medida que o 

espaçamento de linha diminui (isto é, a frequência aumenta), torna-se cada vez mais difícil transferir eficientemente essa 

diminuição no contraste. 

 

 

Figura 32: Comparação e representação dos valores de contraste para diferentes frequências espaciais. 
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Uma medição mais sofisticada da resolução espacial é a função de transferência de modulação (MTF do inglês 

ñModulation Transfer Functionò), que descreve a capacidade do detector em transferir a modulação do sinal de entrada 

em uma frequência espacial no sinal de saída. Em outras palavras, o MTF é uma medida de sua capacidade de transferir 

contraste em uma resolução específica do objeto para a imagem. Assim, os objetos de diferentes tamanhos e opacidades 

são mostrados na imagem com diferentes valores de tons de cinza (Figura 33).  

 

Figura 33: Contraste expresso como uma onda quadrada. Fonte: Edmund Optics. 

A perda de definição da imagem radiográfica pode ser causada principalmente por: movimento, fatores 

característicos do objeto, tamanho do ponto focal do tubo de raios X, radiação espalhada e limitações do receptor. A 

Figura 34 apresenta, a partir de uma imagem normal a variação de borramento devido à perda de resolução em uma 

imagem. 

a)    b) 

c)     d) 

Figura 34: a) Imagem normal, b) Borramento por movimento; c) Borramento devido às limitações do detector; 

d) Imagem com muito borramento Fonte: http://rle.dainf.ct.utfpr.edu.br/hipermidia. 
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A resolução espacial de uma imagem pode sofrer melhorias a partir do uso de filtros de imagem para realce de 

bordas (Figura 35) bem como da correta utilização de dispositivos de exibição de imagem digitais de muitos megapixels 

(Figura 36).  

        

      

Figura 35: Da esquerda para direita observasse a melhoria da qualidade de imagem a partir da aplicação de uma gama 

na escala de tons de cinza e filtros de restauração de bordas. Fonte: Flynn M, 2008. 

 

Figura 36: Monitores digitais de tela plana para uso médico são identificados pelo número de pixel. Um monitor de 3 

megapixel terá um arranjo aproximado de 1.500 × 2.000 pixels, atenção particular deve ser dada com relação a distância 

do monitor, angulo e campo de visão. Fonte: Flynn M, 2008. 
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Artefatos na Imagem Digital 

Artefatos em imagens digitais podem ter origem tanto nos equipamentos de aquisição (por exemplo, sistema de 

raios X, grade ante espalhamento, leitor de placas de imagem, etc.) como também no software de processamento da 

imagem (por exemplo, falhas em algoritmos) ou ainda os já conhecido artefatos convencionais como movimento, 

posicionamento, objetos radiopacos, dentre outros. Os artefatos em radiologia computadorizada podem surgir 

principalmente pela manipulação irregular das placas de imagem ou pelo do scanner digitalizador de imagens.  Os mais 

comuns são os defeitos nas placas de imagens (arranhões), artefatos temporários que provavelmente são causados por 

poeira, sujeira ou imagens fantasmas (não apagadas), conforme Figuras 37 e 38.    

 a)    b) 

Figura 37: Fissuras geradas devido ao encurvamento das placas de imagem ao passarem pelo scanner digitalizador. Este 

artefato poderia ser confundido como uma lesão se estivessem sobre a estrutura óssea. A placa de imagem deve ser 

substituída quando ocorrerem rachaduras em áreas clinicamente úteis. Fonte The British Journal of Radiology. 

Artefatos produzidos por poeira podem ser corrigidos facilmente com limpeza adequada, a menos que a poeira 

esteja no sistema óptico do scanner de radiologia computadorizada, neste caso deve ser solicitada manutenção técnica 

especializada. 

 

Figura 38: Artefato gerado por sujeira no conjunto óptico do scanner de imagem. Realizar limpeza do guia de luz do tubo 

fotomultiplicador. Fonte AAPM Report 151. 
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O aparecimento de imagens fantasmas em radiologia digital ocorre devido à eliminação incompleta de uma 

imagem anterior no detector de imagem (Figura 39). Ela pode ocorrer devido ao desgaste das placas de imagem ou devido 

a problemas nas lâmpadas de apagamento em sistemas de radiologia computadorizada bem como esse artefato pode ser 

apresentado devido ao excesso de dose no exame anterior. 

 a)     b) 

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

Fonte The British Journal of Radiology e AAPM Summer School. 

As imagens digitais são obtidas como um conjunto de dados brutos. No processamento, as imagens são 

manipuladas ñpara a apresenta­«oò da imagem. Antes de uma imagem estar preparada ñpara o processamentoò, várias 

manipulações na saída do receptor de imagem podem ser necessárias para corrigir possíveis artefatos. Estes artefatos 

podem ocorrer em função linhas e colunas de pixels danificados. Um único pixel, uma linha ou uma coluna normalmente 

não irá interferir com o diagnóstico. No entanto, muitos destes defeitos devem ser corrigidos. Algoritmos específicos de 

correção para cada tipo de receptor de imagem digital empregam técnicas de interpolação para atribuir valores digitais 

para cada pixel, linha ou coluna danificados (Figura 40). 

 

Figura 40: Linha de pixel morto em um detector de tela plana. Adquirir um novo mapa de correção de pixel morto resolve 

este artefato. Fonte AAPM Report 151. 
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A presença de objetos radiopacos também pode contribuir para o erro de processamento da imagem conforme 

apresenta a Figura 41. 

 a)   b)   c) 

Figura 41: a) e b) Imagens com falha no algoritmo de identificação de valores de interesse ou reconhecimento de dados 

de exposição; c) Imagem reprocessada. O algoritmo de processamento identificou que o formato linear da prótese indicava 

fim da área de exposição e aplicou a ferramenta de mascaramento. Fonte AAPM Report 151 e AAPM Summer School. 

a)     b) 

Figura 42: a) Linhas da grade antiespalhamento presentes na imagem e b) Visualização detalhada das linhas de grade. 

Fonte AAPM Report 151. 

  

Figura 43: As linhas de grade também podem causar interferências no processamento da imagem (Efeito Moiré). Fonte: 

AAPM Report 151. 
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 a)      b) 

Figura 44: a) Saturação de imagem resultante da aplicação excessiva de filtro de pós-processamento; b) O ajuste das 

configurações de processamento da imagem eliminou o artefato. Fonte: AAPM Report 151. 
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CAPITULO III  - BASES TECNOLÓGICAS DA FLUOROSCOPIA  

 

Introdução  

Neste capítulo serão apresentadas as bases físicas relativas à fluoroscopia, os processos de formação de imagens, 

mecanismos de detecção e controle de exposição. A principal função da fluoroscopia é gerar imagens em tempo real para 

avaliação de processos dinâmicos à medida que eles ocorrem. Existem três concepções de equipamentos que fazem uso 

do princípio de fluoroscopia, sendo eles o telecomandado, o arco cirúrgico e o angiógrafo.  

 

Histórico  

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

Wilhelm Konrad Röentgen e, desde então, tem sido muito utilizado em procedimentos cirúrgicos e de diagnóstico, pois 

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

Nos primeiros equipamentos utilizados, a tela fluoroscópica ficava atrás do paciente, sendo segurada e manipulada 

pelo médico, o qual ficava exposto ao feixe primário de raios X, pois não dispunha de qualquer proteção. O médico usava 

apenas um capuz, cobrindo-lhe o rosto, com o objetivo de melhorar a visualização da imagem fluoroscópica, evitando a 

interferência da luz externa. O procedimento era executado em uma sala escura já que uma imagem produzida desse modo 

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, passou-se a utilizar a tela presa à mesa, porém os médicos continuavam expostos ao feixe primário, 

já que continuavam permanecendo junto ao paciente durante o procedimento, sem qualquer proteção. A partir do 

conhecimento dos efeitos biológicos causados pela radiação ionizante, o equipamento de aquisição de imagens foi 

modificado para a redução de exposição de radiação. A imagem fluoroscópica era obtida pelos médicos através de 

espelhos, fato este que os protegia do feixe primário. Este tipo de fluoroscopia com o passar dos anos foi sendo 

gradualmente substituída pela fluoroscopia de imagem intensificada. Com a criação dos tubos intensificadores de imagem, 

em 1948, as imagens passaram a ser vistas por meio de um monitor de televisão, o que permite aos usuários visualizar 

com maior facilidade, além de evitar a exposição ao feixe primário. Na década de 70, uma iniciativa de um grupo de 

pesquisa de Físicos em Medicina da Universidade de Wisconsin e da Universidade do Arizona iniciaram, 

independentemente, estudos sobre fluoroscopia digital. A ideia consistiu em substituir a câmera de vídeo por um CCD 

(do inglês, charge-coupled device, dispositivo 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 placa plana (flat detector), seguindo a 

tendência da radiografia digital e fazendo uso de compostos de iodeto de césio (CsI)/amorfo e detectores de silício.   

A facilidade da era digital faz a atenção das pesquisas se voltarem aos critérios de segurança do trabalhador e do 

paciente, além do cuidado diferenciado quanto à qualidade da imagem diagnóstica.  
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BASES TECNOLÓGICAS  

 

Princípio de Formação da Imagem  

Os equipamentos de fluoroscopia são dotados de um tubo de raios X, normalmente localizado abaixo da mesa, e 

um intensificador de imagens localizado acima, porém, em alguns destes equipamentos esta disposição é invertida. Os 

tubos que fazem parte dos equipamentos de fluoroscopia são similares aos de radiografia, entretanto, existem algumas 

particularidades importantes a serem salientadas. Na fluoroscopia, o tubo de raios X é projetado para operar por longos 

períodos de tempo, funcionando com correntes que variam de 0,1 mA a 1000 mA. Em ambas as técnicas, o controle da 

tensão aplicada (kVp) depende da espessura (e densidade) da parte do corpo a ser radiografada, sendo que esse controle 

é mantido automaticamente. 

A seleção das características do tubo emissor de radiação varia, dependendo da aplicação clínica específica. Para 

sistemas de radiografia e fluoroscopia, temos um tamanho de ponto focal fino (0,3ï0,6 mm). O foco grosso (1,0ï1,2 mm) 

é empregado quando altas correntes de tubo são necessárias para o registro de imagens. Existem casos específicos de 

alguns equipamentos que trabalham com até três focos. Para aplicações clínicas envolvendo angiografia e procedimentos 

intervencionistas, características adicionais do tubo de raios X tornam-se importantes. Devido aos requisitos de registro 

de imagem (modo cine), os tubos precisam de um sistema de arrefecimento mais efetivo para dissipação do calor gerado 

em função da alta carga transportável utilizada. Para melhorar a dissipação de calor, pode ser usada a rotação do ânodo 

de alta velocidade, acima de 10.000 rpm. Além disso, um trocador de calor de água ou óleo com ventiladores de 

resfriamento é comumente instalado. 

   As antigas telas fluoroscópicas, bem como os tubos intensificadores de imagem, convertem a imagem dos raios 

X em luz visível. Entretanto, este último dispositivo o faz por intermédio de um complexo sistema eletrônico, que amplia 

o sinal, e que é referido como intensificador de imagem.  

 

Intensificação de Imagem 

O tubo intensificador de imagem, ilustrado na Figura 1, tem seus componentes contidos em um invólucro de vidro 

e metal, que assegura a resistência mecânica e onde é mantido vácuo. Este componente tem a função de converter os raios 

X de baixa intensidade, provenientes do paciente, em luz visível de alta intensidade. O tubo intensificador de imagem 

pode ter diâmetro de 23 cm, os quais são utilizados para visualização de regiões menores como o coração, até diâmetro 

de 57 cm, usados para cobrir grandes áreas como o abdômen. 

 

Figura 1: Tubo intensificador de imagem de alta resolução Fonte: Woobarst Physics of Radiology Ed. Boston 1993 
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A radiação proveniente do tubo de raios X atravessa o paciente, passa pela grade antidifusora e incide sobre o tubo 

intensificador. Quando isso ocorre, os fótons são transmitidos através da estrutura do tubo intensificador (tela de entrada), 

incidindo no fósforo de entrada, geralmente composto por iodeto de césio (CsI) com uma espessura entre 200 à 400 Ⱨm. 

Os cristais de CsI são distribuídos em forma de pequenas agulhas orientadas verticalmente ao campo de radiação, com 

intuito de reduzir a dispersão do feixe de raios X e melhorar a resolução espacial. Ao interagir com o fósforo de entrada, 

os raios X são convertidos em luz visível em um processo similar ao que ocorre nas telas intensificadoras (écran) dos 

sistemas tela filme em radiografia.  

 Os fótons de luz emitidos são absorvidos pelo fotocátodo, que é uma fina camada adesiva transparente unida ao 

fósforo de entrada, composta de césio e antimônio (Figura 2). A incidência da luz emitida pelo fósforo de entrada no 

fotocátodo faz com que este libere elétrons em quantidade proporcional à intensidade da luz incidente. 

 

Figura 2: Diagrama da conversão dos fótons de raios X em fótons de luz visível e em elétrons, através da estrutura fósforo 

de entrada-fotocátodo. Fonte: Bushberg, The Essential Physics of Medical Imaging. 

 

Para acelerar os elétrons emitidos do fotocátodo em direção ao anodo (positivo) junto ao fósforo de saída é aplicada 

uma diferença de potencial através do tubo intensificador, entre o fotocátodo do fósforo de entrada e o anodo do fósforo 

de saída, de aproximadamente 25.000 V.  

O fósforo de saída é composto de cristais de sulfeto de zinco-cádmio (ZnCdS) de dimensões menores dos que os 

utilizados no fósforo de entrada (CsI), e área total também menor. Desta forma, além da superfície curva da extensa tela 

de entrada do tubo intensificador, existem lentes de foco eletrostático ao longo do comprimento desse tubo, de forma a 

manter o padrão dos elétrons emitidos pelo fotocátodo concentrado no pequeno fósforo de saída. Neste processo, a energia 

cinética dos elétrons é ampliada ao chegarem ao fósforo de saída. A interação entre os elétrons acelerados com o fósforo 

de saída produz uma grande quantidade de fótons de luz (Figura 3).   

A emissão de luz no fósforo de saída tem um brilho milhões de vezes maior do que no fósforo de entrada. Isto, 

ocorre em parte por causa de seu pequeno tamanho e em parte pela a energia adicional liberada aos elétrons acelerados 

no tubo intensificador de imagem.  
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Após o fósforo de saída, a luz (imagem óptica) ainda passa por uma lente para colimar a luz divergente do fósforo 

de saída em um feixe quase paralelo que passará por um diafragma para restringir o campo de luz, e finalmente passará 

através de outra lente responsável por focalizar a imagem para o sistema de vídeo ou CCD/CMOS.  Na Figura 3 está 

representada a conversão dos raios X em luz visível, bem como seus componentes em um tubo intensificador de imagens. 

 

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

 

Visualização da Imagem 

Para a visualização da imagem, é preciso que uma câmera sensível à luz, como um sistema de vídeo ou sistema de 

estado sólido como CCD seja acoplado ao fósforo de saída do tubo intensificador de imagem. Entretanto, é importante 

observar que a superfície sensível dessa câmera deve ter o mesmo tamanho do fósforo de saída ao qual será conectado, 

que varia, em geral, de 2,5 cm a 5 cm. A câmera de vídeo ou o CCD serve para converter o sinal luminoso em sinal 

elétrico, que será enviado para um ou mais monitores de televisão (Figura 3). 

  

Figura 3: Visualização da imagem e o monitor de televisão. Fonte: Adaptado de WOLBARST 
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Flat Panel Detector (FPD) 

Os sistemas de fluoroscopia com receptor de imagem FPD (do inglês Flat Panel Detector, Detector em 

Painel/Placa Plano) estão em crescente maioria nos laboratórios de cateterismo. O sistema é composto de iodeto de césio 

(CsI)/amorfo e detectores de silício, similar aos sistemas utilizados em radiografia digital. O tamanho menor da cadeia de 

imagem em sistemas com receptor de imagem FPD permite movimentos mais flexíveis durante os procedimentos. Além 

disso, os sistemas FPD não requerem uma câmera de vídeo para produzir um sinal eletrônico para o monitor. Por seu 

desenho, o FPD produz um sinal eletrônico digital, que representa a intensidade dos raios X que atingem cada elemento 

detector no FPD de estado sólido. Além disso, todo o processo é digital, o que reduz o ruído da imagem causado por 

componentes eletrônicos. 

 

Sistemas de Geração e Controle de Intensidade (CAI) 

Os sistemas em fluoroscopia dispõem de controle automático de intensidade para fornecer uma intensidade de 

sinal constante no receptor de imagem, independente da espessura/densidade do paciente, energia do tubo de raios X, 

distância ponto focal-receptor de imagem ou qualquer outro fator que ofereça variação na taxa de kerma que chega no 

receptor de imagem. O controle automático de intensidade, como denominado o controle automático de exposição em 

fluoroscopia e radiologia intervencionista, pode fazer uso de um sensor específico (Figura 3) para determinar os 

parâmetros técnicos do equipamento para execução do procedimento - tipo fotodiodo ou um tubo fotomultiplicador ou, 

mais comumente, o sinal da câmera de vídeo ou o próprio FPD.  O ajuste automático dos parâmetros técnicos é baseado 

em curvas de rendimento preestabelecidas para manter a relação sinal-ruído (SNR) da imagem constante quando possível.   

Nos atuais equipamentos o ajuste automático não se limita ao kVp ou mA. Incluem filtração adicional de alumínio ou 

cobre, largura de pulso, entre outros. 

O projeto do gerador em equipamentos de fluoroscopia é semelhante ao dos geradores usados para radiografia, 

porém com baixa corrente contínua do tubo ou exposição rápida pulsada. Os tipos de geradores que podem ser usados 

para fluoroscopia incluem monofásico, trifásico e alta frequência. Para alguns geradores que fornecem exposição 

radiográfica e fluoroscópica, a operação trifásica pode ser usada para radiografia e operação monofásica para fluoroscopia.  

Critérios que devem ser considerados ao selecionar um tipo de gerador para equipamento fluoroscópico incluem 

tempo de exposição e reprodutibilidade, tamanho do gerador e custo. Para sistemas com fluoroscopia pulsada ou aquisição 

em cine (gravação), um pulso de curta exposição é essencial para minimizar o borramento da imagem em função do 

movimento da estrutura estudada. A reprodutibilidade da exposição é crítica para sistemas fluoroscópicos com DSA (do 

inglês Digital Subtraction Angiography, angiografia por subtração digital), pois diferenças na tensão do tubo entre a 

máscara e as imagens com contraste podem causar prejuízo na imagem de subtração.  

Os geradores de alta frequência fornecem reprodutibilidade de exposição superior, além de serem mais compactos, 

menor preço de compra e baixos custos de manutenção. Como resultado, os geradores de alta frequência são mais 

comercializados atualmente.  O sistema CAI está diretamente ligado ao gerador de raios X fluoroscópico, que atua para 

manter a relação sinal-ruído geral da imagem em um nível constante, obtido ajustando automaticamente as configurações 

de kVp e mA conforme necessário para manter o nível de exposição aos raios X na entrada do receptor de imagem. 
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Sistemas de Colimação   

O colimador contém vários conjuntos de lâminas radiopacas, compondo um obturador (Figura 4), que define a 

forma do feixe de raios X. Dois conjuntos de lâminas estão geralmente presentes dentro do colimador: redondo e 

retangular. A íris (colimador redondo) conforma o feixe de raios X ao FOV (do inglês Field of View, campo de visão ou 

tamanho de campo), e as lâminas retangulares podem ser adicionadas ao campo para reduzir ainda mais o campo irradiado 

do feixe de raios X. O colimador possui um sistema para limitar automaticamente o campo irradiado a um valor não 

superior ao FOV, em função do modo de ampliação ou distância entre a fonte e a imagem. No entanto, pode ser benéfico 

para o operador colimar ainda mais o feixe para a área de interesse clínico.  

A colimação reduz o volume de tecido exposto, resultando em redução da radiação espalhada e melhor contraste 

da imagem. Também contribui para o controle automático de intensidade em regiões de alto contraste, reduzindo o brilho 

de regiões de baixa atenuação, como perto da borda do corpo do paciente. Além disso, a restrição dos raios X para a área 

de interesse clínico reduzirá a dose total do paciente, minimizando a exposição direta e a exposição dispersa a órgãos 

sensíveis que possam estar adjacentes ao feixe.  

 

      

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

 

Tamanho de Campo (FOV) e Ampliação  

Os sistemas de fluoroscopia oferecem a aquisição de imagens em multicampo, variando de 10 cm a mais de 40 cm 

de diagonal ou diâmetro de FOV, dependendo da configuração do equipamento. Em um sistema com intensificador de 

imagem típico, podemos trabalhar com FOV de 17/23/31 cm.  

O maior FOV disponível em um equipamento está relacionado ao tamanho físico do fósforo de entrada (diâmetro) 

ou FPD (diagonal). Ao alterar a operação de um equipamento de um FOV maior para um FOV menor, é perceptível a 

ampliação da imagem.  
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Para sistemas com intensificador de imagem esta ampliação é produzida aumentando as tensões aplicadas às lentes 

de foco eletrostático do intensificador de imagem, resultando na focalização dos elétrons acelerados do fósforo de entrada 

em uma área menor e centralizada no fósforo de saída. Quanto mais ampliada é a imagem, menor é a área no fósforo de 

entrada. Desta forma, poucos fotoelétrons incidem no fósforo de saída (Figura 5). O resultado é uma imagem mais escura. 

Para manter a mesma intensidade, o mA do tubo de raios X será aumentado pelo controle automático de intensidade do 

sistema, que elevará então a dose no paciente e a fluência de elétrons do intensificador de imagem. Para sistemas FPD, 

os níveis de dose de radiação para o paciente poderiam ser potencialmente os mesmos para todos os FOVs, uma vez que 

a eletrônica do receptor de imagem é totalmente digital. No entanto, a ampliação da área de superfície torna o ruído da 

imagem mais aparente aos olhos do observador. Com isto, a maioria dos fornecedores de sistemas FPD aumenta a taxa 

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

Em ambos os sistemas, FDP ou intensificador de imagem, o colimador ajusta automaticamente o tamanho da área 

irradiada ao FOV, considerando ainda as possíveis alterações na distância entre a fonte e o receptor de imagem (em inglês 

source-to-image-receptor-distance, SID). Já a colimação dentro do FOV ativo é função do operador durante os 

procedimentos/exames. 

 

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

 

Um FOV maior é apropriado para estudos diagnósticos do sistema digestivo e urinário (região abdominal), bem 

como para procedimentos endovasculares (abdominal ou membros inferiores). Para procedimentos em cardiologia 

intervencionista já é comum o uso de FOV até 23 cm, uma vez que a região de interesse (coração) é menor e possibilita 

maior mobilidade do arco para incidências oblíquas ou quando é utilizado sistemas biplanos.  
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 Filtros  

A maioria dos sistemas de fluoroscopia usados para angiografia e aplicações de intervenção também contém filtros 

de equalização. Esses filtros, também chamados de filtros de contornos ou de cunha, são lâminas parcialmente 

radioluscentes usadas para fornecer maior ajuste de feixes além da colimação.  Os filtros de equalização reduzem o brilho 

da radiação não atenuada perto da borda do paciente e igualam a exposição da luz à câmera de vídeo ou CCD. Como 

resultado, eles melhoram a operação do sistema de controle automático de intensidade.  Os filtros de contorno são feitos 

de folhas de chumbo-borracha ou de acrílico. As bordas das lâminas podem ser retas ou moldadas para se adaptarem às 

partes anatômicas. O material de filtração é adicionado para atenuar os raios X de baixa energia do feixe.  

   

Figura 6: Filtro de equalização em cunha na saída do colimador de um angiógrafo (esquerda). Imagem sem uso de filtro 

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

 

Os raios X de baixa energia são absorvidos no tecido do paciente sem serem transmitidos ao receptor de imagem, 

não contribuindo na formação da imagem e somente aumentando a dose do paciente. Para atenuar a radiação que não 

contribuirá com a formação da imagem é utilizada a filtração adicional. O alumínio e o cobre são os materiais de filtração 

adicional mais comumente utilizados. O uso de material de filtração adicional de cobre tornou-se prevalente em sistemas 

de fluoroscopia usados para procedimentos de alta dose, como angiografia e aplicações intervencionistas. 

 

Grades Antidifusoras 

  As grades antidifusoras são 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 exposição à radiação. As razões de 

grade para fluoroscopia variam de 6: 1 a 10: 1, que é geralmente menor do que as proporções comuns da grade em 

radiografia (8: 1 a 16: 1). Para fluoroscopia, a remoção da grade pode ser desejável para reduzir a dose do paciente quando 

a quantidade de dispersão produzida é baixa. A perda de contraste da imagem será mínima quando o tamanho de campo 

for reduzido ou o paciente ou parte do corpo examinada for pequena, podendo ser bastante aplicado à pediatria. Além 

disso, uma grade não é necessária se um grande espaço de ar entre o paciente e o intensificador de imagem for necessário 

para ampliação geométrica, acesso ao paciente ou acesso a dispositivos intervencionistas. Com a grade removida, a 

exposição do paciente pode ser reduzida em cerca de 50%. Embora alguns sistemas de fluoroscopia permitam a fácil 

remoção da grade, a retirada da grade pode não ser simples ou mesmo impossível. 
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Modos de Operação 

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

para os sistemas de fluoroscopia, que podem trabalhar em diferentes modos de operação. 

Fluoroscopia Contínua: O modo contínuo é o mais simples dos modos de operação e bastante utilizado em sistemas com 

intensificador de imagem. O feixe de raios X é acionado continuamente e a câmera de vídeo 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 deste 

sistema é que qualquer movimento que ocorra do objeto imageado pode desfocar/borrar a imagem fluoroscópica. 

Fluoroscopia Pulsada: No modo de fluoroscopia pulsada o gerador de raios X produz pulsos curtos de radiação por 

segundo. Com isso, o tempo de raios X acionado passa de 33 ms para um intervalo entre 3 a 10 m, reduzindo o borramento 

da imagem e a exposição do paciente à radiação.  Em procedimentos em que o movimento da região anatômica ou órgão 

a ser imageado é significativo, como angiografia da carótida, a fluoroscopia pulsada oferece melhor qualidade de imagem 

reduzindo o artefato de movimento do órgão. Porém, baixas taxas de quadros podem ser prejudiciais para órgãos em 

movimento muito rápido, como em cardiologia intervencionista pediátrica. É preciso atenção a cada caso desta aplicação. 

Os equipamentos de fluoroscopia atuais podem oferecer taxas de quadros selecionáveis em 30, 15, 7,5, 3,75 até 0,5 

quadros por segundo. 

Cine ou Aquisição Digital: Este modo refere-se a operação do equipamento no qual gera-se imagens de alta qualidade 

para serem gravadas para posterior avaliação. A alta qualidade é garantida com o aumento dos parâmetros técnicos e, 

portanto, o aumento da dose. Enquanto em modo fluoroscopia a corrente pode ser de 80 a 100 mA, em modo cine essa 

corrente pode alcançar 800 mA, por exemplo. Os equipamentos modernos oferecem a gravação de imagens também em 

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

 

CONFIGURAÇÃO DOS EQUIPAMENTOS DE FLUOROSCOPIA  

O equipamento de fluoroscopia evoluiu ao longo dos anos para se tornar mais adaptado para diferentes aplicações 

clínicas. As configurações básicas incluem mesas de radiografia / fluoroscopia (R/F) com um tubo de raios X sob ou 

sobre a mesma e arco-C fixo, arco-C móvel e mini arco-C. Cada configuração inclui os componentes básicos da cadeia 

de imagem fluoroscópica analisados acima, com algumas variações que abordaremos na sequência. 

 

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

 É utilizado para uma ampla gama de procedimentos diagnósticos e intervencionistas, incluindo procedimentos 

gastrointestinais, geniturinário, artroplastia, mielografia e implantação de dispositivos diversos. O tubo de raios X e o 

colimador são montados abaixo da mesa com o tubo intensificador de imagem montado acima da mesa, em um sistema 

que pode ser deslocado sobre o paciente. Além da corrente de imagem fluoroscópica padrão, os sistemas R/F incluem um 

tubo de raio X que pode ser usado para radiografias regulares com um bucky incorporado na mesa. Outras características 

comuns incluem uma mesa basculante e dispositivos de gravação de imagens (modo cine).  



                                      

Física Médica para Residentes                                                                                                                             62/184 

Bases Físicas e Tecnológicas em Diagnóstico por Imagem 

 

Figura 7: Equipamento de fluoroscopia com tubo de raios X sob a mesa de exames.  

Fonte: General Eletric Healthcare 

 

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

 As aplicações clínicas deste sistema são semelhantes às dos sistemas R/F de tubo de raios X abaixo da mesa, com 

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 projeções anguladas (Figura 8). 

As configurações do tubo acima da mesa resultam em aumento da exposição à radiação para a equipe em sala de 

procedimentos, em comparação com os sistemas de tubos sob a mesa, uma vez que a radiação dispersa do paciente é mais 

concentrada na direção do tubo de raios X. Alguns sistemas de tubo sobre a mesa também são equipados para operação 

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

 a)  b) 

Figura 8: a) Equipamento de fluoroscopia com tubo de raios x sobre a mesa b) Comando para operação remota 

(telecomandado). Fonte: Philips Healthcare 
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Equipamentos de Cinefluoroscopia (Angiógrafos) 

Os sistemas com arco-C fixo permitem a angulação da cadeia de imagem fluoroscópica sobre o paciente em todas 

as direções. Devido à sua flexibilidade, a configuração do braço C foi incorporada em vários tipos diferentes de sistemas 

de fluoroscopia. A Figura 9 é um exemplo de uma unidade fixa de braço C montada a partir do teto. Modelos montados 

no piso também estão disponíveis. O sistema inclui uma mesa de procedimentos com tampo flutuante, que permite ao 

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

Aplicações comuns para unidades fixas de arco-C incluem procedimentos cardíacos, periféricos e 

neuroangiográficos e intervencionistas. Vários dispositivos de registro de imagem podem ser incorporados, incluindo 

aquisição de imagem por subtração digital.  

 

Figura 9: Equipamento de cinefluoroscopia (Angiografia). Fonte: Philips Healthcare 

Sistemas de fluoroscopia com dois arcos-C também estão disponíveis. Os sistemas biplanos são usados 

principalmente para salas dedicadas de procedimentos intervencionistas em cardiologia ou neurologia. Usando duas 

cadeias de imagem separadas, é possível visualizar projeções frontais e laterais do paciente. Além disso, os sistemas 

biplanos permitem o registro em duas projeções durante uma única injeção de meio de contraste iodado, o que é 

particularmente importante para pacientes pediátricos para os quais o volume de meio de contraste permitido é limitado. 

Os sistemas são capazes de movimentar-se individualmente ou simultaneamente (Figura 10).  

 

Figura 10:  Equipamento de fluoroscopia com dois arcos-C (biplanos). Fonte: Siemens Healthineers 
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Unidade de Arco-C Móvel 

Unidades móveis de arco-C fornecem imagens fluoroscópicas para procedimentos cirúrgicos ortopédicos e 

vasculares, além da colocação de dispositivos como marca-passos, cateteres entre outros dispositivos. Alguns sistemas 

móveis de arco-C também são configurados para procedimentos angiográficos e intervencionistas, com alta taxa de 

exposição e recursos de imagem de DSA. Como visto na Figura 11, as unidades de arco -C móvel oferecem um design 

compacto, angulação da cadeia de imagem e registro de imagem por filme ou aquisição de imagem digital.  

 

Figura 11:  Equipamento de fluoroscopia móvel. Fonte: Siemens Healthineers. 

As unidades móveis de fluoroscopia também foram configuradas com pequenos intensificadores de imagem, com 

10 a 15 cm de diâmetro. Esses minis sistemas de arco-C são projetados para obter a imagem de extremidades do corpo, 

para as quais são necessários apenas baixos níveis de exposição. 

 

Considerações de Dosimetria em Fluoroscopia e Radiologia Intervencionista   

 

Tempo de Exposição: O tempo de exposição (tempo de fluoroscopia) é comumente utilizado como um indicador de dose 

do paciente em fluoroscopia, já que é uma função amplamente disponível nestes equipamentos. No entanto, está longe de 

ser ideal, já que pode não considerar grandes contribuintes para a dose do paciente, incluindo o tempo de registro de 

imagens digitais (modo cine). O tempo de exposição para aquisição digital de imagens em muitos equipamentos não é 

incluído no tempo total de exposição.   

Produto kerma-área (PKA): O PKA representa o produto da dose (em mGy, µGy, cGy ou Gy) no centro de um 

determinado plano do feixe de raios X (por exemplo, a superfície do paciente) multiplicado pela área do campo de raios 

X naquele plano (em cm2 ou m2). O PKA pode ser aferido diretamente, por um medidor de radiação específico instalado 

na saída do tubo de raios X, ou pode ser calculado a partir de parâmetros operacionais conhecidos. A unidade de PKA é 

Gy.cm2, podendo ser encontrado equipamentos com µGy.m2 ou cGy.cm2 e outras variações. Esta grandeza fornece um 

bom índice para estimar o risco estocástico, mas não é diretamente útil para estimar reações teciduais. A lesão da pele 

está relacionada com a dose máxima na pele (Peak Skin Dose - PSD). Não há atualmente um método para medir ou 

estimar o PSD em tempo real.  
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O PKA não depende da distância do plano de medição da fonte de raios X porque a dose diminui de acordo com 

a lei do inverso do quadrado da distância e a área do campo irradiado aumenta com o quadrado da distância. Isso mantém 

o valor do PKA constante a qualquer distância da fonte de raios X. 

Kerma no Ponto de Referência de Intervencionista: O Ka,r ou dose acumulada refere-se ao kerma no ar acumulado no 

ponto de referência intervencionista durante todo o procedimento com uso de fluoroscopia. O ponto de referência 

intervencionista localiza-se a 15 cm abaixo do isocentro do sistema tubo de raios X e receptor de imagem (em direção ao 

ponto focal do tubo de raios X)8.  O Ka,r é a grandeza que melhor correlaciona a dose na pele do paciente em 

procedimentos guiados por fluoroscopia, já que todas as contribuições para a dose na pele (isto é, fluoroscopia e o registro 

da imagem) estão incluídas no Ka,r.   

 

Otimização 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 mínima exposição possível tanto do paciente como da equipe de trabalho (princípio da 

otimização). A formação dos profissionais envolvidos nos procedimentos de radiologia intervencionista deve contemplar 

aspectos de proteção radiológica. Além disso, os equipamentos emissores de radiação ionizante devem ser submetidos a 

programas de garantia da qualidade que possibilitem a melhoria contínua dos processos e a redução da exposição às 

radiações ionizantes a níveis tão baixos quanto possível, minimizando os riscos para o paciente e a equipe médica.  

Os quadros abaixo descrevem as recomendações da Agência Internacional de Energia Atômica (do inglês 

International Atomic Energy Agency, IAEA), sobre proteção radiológica aplicáveis à radiologia intervencionista, para a 

equipe de trabalho e pacientes.  

 

Quadro 1: Dez recomendações para proteção de pacientes em fluoroscopia. Fonte: AIEA 

DEZ RECOMENDAÇÕES PARA PROTEÇÃO DE PACIENTES EM FLUOROSCOPIA  

1. Maximizar, na medida do possível, a distância entre o tubo de raios X e o paciente; 

2. Minimizar a distância entre o paciente e o intensificador de imagem; 

3. Minimizar o tempo de fluoroscopia. Arquivar os dados de tempo de fluoroscopia, Ka,r e PKA  para cada paciente; 

4. Usar fluoroscopia pulsada com a menor quantidade de pulsos possível para obter imagens com qualidade aceitável; 

5. Evitar expor a mesma região da pele nas diferentes projeções. Mude o ponto de entrada do feixe, girando o tubo em 

torno do paciente; 

6. Pacientes com maior espessura tecidual requerem aumento da Ka,r; 

7. Projeções oblíquas também aumentam a Ka,r. Note que o aumento da Ka,r eleva a probabilidade de dano na pele; 

8. Evitar o uso da ampliação. Diminuindo o campo visual para um fator 2, a dose é aumentada em um fator 4; 

9. Minimizar o número de quadros e o número de séries a um nível clinicamente aceitável. Evitar usar o modo de aquisição 

se é possível usar a fluoroscopia; 

10. Usar colimação. Colimar o feixe de raios X na área de interesse. 
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Quadro 2: Dez recomendações para a proteção da equipe de trabalho em fluoroscopia. Fonte AIEA 

DEZ RECOMENDAÇÕES PARA A PROTEÇÃO  DA EQUIPE DE TRABALHO EM FLUOROSCOPIA  

1. Usar dispositivos de proteção. São recomendados aventais plumbíferos de 2 peças para distribuir o peso. Com 

0,25 mm de chumbo, a sobreposição na parte da frente será 0,5 mm e de 0,25 mm na parte de trás. (Representa 

mais de 90% de proteção). Faça uso de óculos plumbíferos com proteção lateral e protetor de tireóide; 

2. Lembre-se dos princípios tempo-distância-blindagem: minimize o tempo, maximize a distância o quanto seja 

possível clinicamente, e use a blindagem; 

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

uma redução da radiação espalhada em mais de 90%; 

4. Mantenha suas mãos fora do feixe primário de raios X em todo momento, a menos que seja estritamente 

necessário. As mãos no campo do feixe primário aumentará os parâmetros de exposição (kV,mA) e a dose 

ocupacional do paciente; 

5. Somente 1 a 5% da radiação que incide na entrada do paciente vai para o detector de imagem. Portanto, 

permanecer do lado oposto ao tubo de raios X pois menos que 1 a 5% da radiação incidente atinge este ponto; 

6. Mantenha o tubo de raios X abaixo da mesa, e não sobre ela. Desta maneira a equipe do procedimento receberá 

menor quantidade de radiação espalhada; 

7.  Usar dosímetro pessoal, conforme orientação do supervisor de proteção radiológica da instituição. São úteis 

os sistemas de dosimetria pessoal em tempo real; 

8. Atualize periodicamente seus conhecimentos em proteção radiológica; 

9. Exponha suas dúvidas sobre radioproteção aos supervisores de proteção radiológica; 

10. Lembre: 

- O controle de qualidade dos equipamentos de fluoroscopia permite trabalhar de forma segura; 

- Conheça seu equipamento. Utilizar as características do equipamento de maneira apropriada ajuda a 

reduzir a dose ao paciente e a equipe; 

- Use bombas injetoras de meio de contraste automáticas. 
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Quadro 3: Dez recomendações para proteção de pacientes em procedimentos de intervenção em Pediatria. Fonte AIEA  

DEZ RECOMENDAÇÕES PARA PROTEÇÃO DE PACIENTES  

EM PROCEDIMENTOS DE INTERVENÇÃO EM PEDIATRIA  

1.  Não esquecer: 

- Os órgãos das crianças são mais sensíveis à radiação do que os dos adultos; 

- As crianças têm um tempo de vida maior para os efeitos das radiações se manifestarem; 

2. Discutir com os pais antes do exame: 

- Exames radiológicos anteriores a que as crianças foram submetidas; 

- Preocupações relativamente à segurança radiológica; 

3. Aumentar o conhecimento das equipes de saúde através do uso de checklists e procedimentos de 

segurança; 

4. Planejar os procedimentos detalhadamente e com antecedência para evitar exposições repetidas e 

procedimentos inadequados; 

5. Proteger a tireóide, mama, olhos e gônadas dos pacientes sempre que possível; 

6. Utilizar técnicas otimizadas: 

- Diminuir o número de imagens adquiridas (frames/s ou quadros/s). Diminuir de 7,5 para 3 pulsos 

por segundo sempre que possível; 

- Remover a grade antidifusora do equipamento em crianças com menos de 20 kg. Utilizar 

preferencialmente a técnica de air-gap (maior distância do receptor de imagem); 

- Minimizar o tempo de exposição; 

- Minimizar a sobreposição do campo irradiado em aquisições repetidas; 

- Utilizar a menor colimação possível para o procedimento; 

7. Utilizar preferencialmente a t®cnica de registro e envio da ¼ltima imagem adquirida (ñlast image holdò) 

em vez de exposições adicionais, quando for apropriado; 

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

receptor de imagem, sempre que possível; 

 9. Utilizar sistemas de registro e redução de dose dos equipamentos; 

10. Após o procedimento, verificar e registrar a dose de radiação. 
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Reação Tecidual em Pacientes em Procedimentos de Radiologia Intervencionista 

Mesmo em serviços qualificados, com política de melhoria contínua de processos, podem ocorrer eventualmente 

doses elevadas em procedimentos de intervenção. Nestes casos, incluem-se as seguintes situações: Casos clínicos 

complexos, que podem ser exigidos uma hora ou mais de exposição de fluoroscopia; Região anatômica do paciente a ser 

avaliada ser muito espessa ou com densidade significativa; Necessidade de imagens de alta qualidade e baixo ruído; 

Operador do equipamento não possui treinamento para aplicação e/ou treinamento em proteção radiológica; Equipamento 

emissor de radiação sem controle de qualidade ou não otimizado (ajustado para trabalhar em menor dose possível para o 

diagnóstico). Em 2006, Rehani e Ortiz-Lopez relataram que a cada seis semanas um caso de paciente com lesão de pele 

radioinduzida em procedimentos de radiologia intervencionista ingressa nos tribunais dos Estados Unidos. Em atenção a 

esta situação, o Food and Drug Administration (FDA) publicou um documento para direcionar a atenção para lesões na 

pele resultantes de intervenções radiológicas complexas e meios para minimizar ou prevenir tais lesões. Neste mesmo 

sentido, a Agência Internacional de Energia Atômica (IAEA) formatou informações sobre os riscos em procedimentos de 

intervenção (acessível em https://rpop.iaea.org/SAFRAD/About.aspx), bem como fornece material de treinamento com 

orientação para intervencionistas (acessível em https://www.iaea.org/resources/rpop/health-professionals/interventional-

procedures).  De forma geral, recomenda-se fortemente a observação e registro em prontuário dos descritores de dose ï 

tempo, PKA e Ka,r ï ao final de todo procedimento que o paciente é submetido. Pacientes que recebem uma exposição a 

radiação ionizante significativa devem ser acompanhados por até seis semanas após o procedimento. Considera-se uma 

exposição significativa um valor limiar o qual pode desencadear ações adicionais de gerenciamento de dose. Para 

procedimentos de radiologia intervencionista em adultos, uma dose de radiação significativa é qualquer um dos descritos 

na Tabela 1. 

 

Tabela 1: Nível de Ação (Gatilho) para acompanhamento de paciente em radiologia intervencionista. Fonte: AIEA* 

Grandeza 

(Sigla) 

Nível de Ação 

(Unidade) 
Descrição 

Dose Máxima  

na Pele 

(Dskin,max) 

3 Gy 

A dose máxima na pele (do inglês Peak Skin Dose,PSD) é o melhor 

indicador de uma potencial reação tecidual. Para sistemas que não 

exibem essa métrica, os outros níveis de ação devem ser usados. Para 

sistemas de fluoroscopia que relatam o PSD em mGy, o valor exibido 

deve ser dividido por 1.000 para converter em Gy 

Kerma no Ar de  

Referência (Ka,r) 

(Dose Acumulada)  

5 Gy 

Para sistemas de fluoroscopia que relatam kerma no ar em mGy, o 

valor exibido deve ser dividido por 1.000 para converter em Gy 

Tempo de  

Fluoroscopia 
60 min 

O tempo de fluoroscopia por si só não é um bom indicador para a dose 

na pele e deve ser registrado como um fator adicional junto com as 

métricas de dose acima 
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Grandeza 

(Sigla) 

Nível de Ação 

(Unidade) 
Descrição 

Produto Kerma-Área 

 (Produto Dose-Área) 

 (PKA) 

500 Gy.cm2 

Para sistemas de fluoroscopia que relatam produto de área de kerma 

usando unidades diferentes, os seguintes fatores devem ser aplicados 

para converter em Gy.cm2: Se exibido em cGy.cm2 ou µGy.m2, deve 

dividir o valor exibido por 100. Se exibido em mGy.cm2, deve dividir 

o valor exibido por 1.000. 

Múltiplos procedimentos intervencionistas 

guiados por fluoroscopia em 1 mês 

Idealmente, deve-se levar em conta todos os procedimentos 

intervencionistas guiados por fluoroscopia realizados no paciente, 

independentemente da instituição médica em que foram realizados 

* Fonte: Tabela traduzida de ñTriger Levels for Follow-up of Patients to Detect Clinically Relevant Tissue Reactions 

(update 2022)ò da IAEA, dispon²vel em https://www.iaea.org/sites/default/files/22/02/iaea_trigger_levels_2022.pdf 

  Não significa que uma dose inferior ao nível de ação descrito no quadro acima seja segura ou que uma dose acima 

deste cause sempre uma lesão. Os níveis de ação são somente um indicador para sinalizar a necessidade de um 

acompanhamento do paciente com relação ao risco do efeito determinístico. 
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  CAPITULO IV - BASES FÍSICAS E TECNOLÓGICAS APLICADA S A MAMOGRAFIA  

     

Introdução  

Neste capitulo serão abordas as bases físicas aplicada a mamografia, a fim de fornecer subsídios para a 

compreensão de suas bases tecnológicas. Serão apresentadas as características dos tubos de raios X, espectro das 

radiações, combinações alvo/filtro, controle de exposição automático, compressão, grades e técnicas de ampliação. Para 

a compreensão das bases tecnológicas serão elencadas as questões dos tipos de detectores analógicos e digitais.  

Recomenda-se aos estudantes uma prévia leitura dos capítulos 1 e 2, a fim de fornecer subsídios para o entendimento dos 

aspectos de detecção da radiação característica para a formação da imagem analógica e digital.  

  

Características do Tecido Mamário 

Detectar pequenas calcificações na mama é importante pois microcalcificações são em alguns casos, marcadores 

precoces de câncer de mama. As diferenças de atenuação entre os tecidos normais e a presença de microcalcificações, 

exige o uso de equipamentos de raios X projetados especificamente para otimizar a detecção do câncer de mama. As 

diferenças de atenuação entre tecido normal e o câncer são extremamente pequenas (Figura 1a). O parâmetro de contraste 

da imagem é maior para menores faixas de energia dos fótons de raios X, em comparação as energias superiores a 30 keV 

(Figura 1b). Os raios X de menores energias fornecem uma melhor atenuação diferencial entre os tecidos, no entanto, a 

alta absorção resulta em doses de radiação mais elevadas e longos tempos de exposição. 

a) b) 

Figura 1: a) Atenuação dos tecidos mamários em função da energia; b) Dependência do contraste com a energia dos 

Raios-X Observe que para um carcinoma ductal em relação ao o tecido glandular tanto o coeficiente de atenuação como 

o contraste declinam rapidamente com aumento da energia com respostas muito similares aos tecidos sadios. Fonte: IAEA 

- Diagnostic radiology physics. 
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Equipamento de Mamografia 

A unidade de mamografia consiste em um tubo de raios X e um receptor de imagem montado em lados opostos de 

um conjunto mecânico. Como a mama deve ser fotografada de diferentes aspectos, o conjunto pode ser girado em torno 

de um eixo horizontal, conforme mostrado na Figura 2. Para acomodar pacientes de diferentes alturas, a elevação do 

conjunto pode ser ajustada. 

 

Figura 2: Esquema dos principais componentes de um mamógrafo. Fonte: IAEA, Diagnostic radiology physics. 

 

BASES FÍSICAS  

 

Tubo de Raios X   

O tubo de raios X dedicado a mamografia opera com tensão de operação abaixo de 40 kV. O gerador permite o 

ajuste da corrente de filamento (mA) e o tempo de exposição. A saída da janela do tubo é introduzida uma lâmina de 

Berílio (Be), que apresenta baixo número atômico (Z = 4) e a fina espessura da janela de 0,5 a 1mm, e desta forma permitir 

a transmissão dos fótons, barrando apenas os de menor energia abaixo de 5keV (quilo elétron-volt).  

Os tubos têm anodos rotativos, com ângulos anódicos que variam 16 a 0 graus, dependendo do fabricante com 

uma distância do receptor fonte-imagem (SID) de cerca de 65 cm. Para alcançar cobertura de campo adequada no lado 

anterior do campo, o tubo de deve ser fisicamente inclinado.  O ângulo efetivo do ânodo é de pelo menos 22° para a 

cobertura da área de campo de 24 x 30 cm.  A intensidade dos raios X emitidos a partir do ponto focal varia dentro do 

feixe, com a maior intensidade no lado do catodo do campo projetado e menor intensidade no lado do ânodo, uma 

consequência de um efeito chamado Efeito anódico (Heel Efect). Para uma melhor uniformidade da radiação transmitidas 

através da mama, o tubo de raios X a a orientação do posicionamento do catodo é sobre a parede torácica do paciente e o 

anodo sobre a porção anterior do mamilo. 

Painel 
de comando 

Bucky (suporte para mama) 

Grade 

Receptor de imagens 

Controle automático 

de exposição (CAE) 

Tubo de Raios-X, Colimadores, Filtros 

Sistema de compressão 
(bandeja e compressor) 
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Alvos  

A corrente do filamento para o ponto focal grosso (0,3 mm) é tipicamente limitada a 100 mA. Para o ponto focal 

fino (0,1 mm), a fim de para não superaquecer os alvos Molibdênio (Mo) ou Ródio (Rh) devido às pequenas áreas de 

interação emprega-se correntes 25 mA. No caso de equipamentos com tubos com ânodos de tungstênio (W) é possível 

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 fusão mais alto em comparação com ânodos Mo e Rh. Os tamanhos nominais do ponto 

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 ampliação 

imagem. Nestes casos da mama comprimida contra um suporte de ampliação, que suporta a mama a uma distância do 

receptor de imagem para fornecer ampliação de imagem geométrica.               

Os equipamentos podem produzir um espectro de raios X com picos característicos da camada k, com energias de 

17,5 e 19,6 keV para alvos de Mo. No caso de alvos com o elemento Rh os picos de energia são de 20,2 e 22,7 keV. Os 

alvos de W produzem uma grande fração de raios X característicos da camada l indesejados, com energias entre 8 e 10 

keV. A Figura 3 mostra uma a contribuição das radiações de freamento (Breemstralung), características e as compostas 

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

 

Figura 3: Os espectros de raios X utilizados em mamografia Fonte: Jerrold Bushberg 

 

Filtros  

A filtração adicional remove os fótons de menor e maior energia, transmitindo em grande parte as energias 

desejadas para a detecção. Isso é realizado usando elementos de absorção para camada k entre 20 e 27 keV. Os elementos 

que possuem essas energias de ligação camada k incluem Mo, Rh e Ag, os quais são moldados em folhas muito finas, da 

ordem de micrometros, e uniformes para serem usadas como filtros adicionais a saída do tubo.  
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Um tubo de raios X de ânodo de molibdênio é comumente empregado com um filtro de Molibdênio com 30 a 35 

ɛm de espessura. Este filtro atua como uma janela de energia proporcionando maior atenuação dos raios X tanto em 

baixas energias quanto acima da borda de absorção de K a 20 keV, enquanto permite que os raios X característicos do 

molibdênio do alvo e os raios X de energia similar produzidos por Bremsstrahlung passem pelo filtro com eficiência 

relativamente alta. 

Embora os espectros de Molibdênio sejam relativamente adequados para a imagem de uma mama de atenuação 

média, energias ligeiramente mais altas são desejáveis para imagens de mamas espessas e densas. Como o espectro alvo 

de molibdênio é tão fortemente influenciado pelos raios X característicos, um aumento na voltagem do tubo por si só não 

altera substancialmente a forma do espectro (Figura 4 a). A energia média do feixe pode ser aumentada, no entanto, 

empregando filtros de número atômico mais alto que o molibdênio. Por exemplo, o Ródio (número atômico 45) tem uma 

borda de absorção de K a 23 keV, proporcionando forte atenuação tanto para raios X acima dessa energia quanto para 

aqueles com energias substancialmente mais baixas. Usado com um tubo de raios X alvo de molibdênio e kV ligeiramente 

aumentados, fornece um espectro com penetração aumentada (dose reduzida) em comparação com o Mo/Mo combinação. 

Um espectro de raios X Mo/Rh é ilustrado na (Figura 4 b). Melhoria adicional no desempenho de imagem pode ser obtida 

ajustando a energia espectral efetiva usando outros materiais alvo em combinação com filtros de borda K apropriados. 

Um exemplo é o uso de um tubo de raios X que incorpora um alvo de Ródio. Um filtro de Ródio de 25ï35 ɛm de espessura 

é usado com este material alvo. A Figura 4 c) ilustra o espectro produzido com um alvo Rh e um filtro Rh. Da mesma 

forma, particularmente para mamografia digital, filtração K edge de espectros de Tungstênio pode ser usado com 

vantagem na falta de pronunciada K picos característicos fornecem flexibilidade na modelagem espectral com filtros, 

ilustrado na Figura 4 d). Normalmente, os filtros compostos de alumínio, ródio ou prata são usados para moldar o espectro 

de Tungstênio. 

 

Figura 5: Exemplos de espectros de raios-X para mamografia Fonte: IAEA -Diagnostic radiology physics 

Energia (keV) Energia (keV) 
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Combinação Alvo Filtro  

É importante ressaltar que as energias características dos raios X produzidos pelo alvo Mo ocorrem na menor 

atenuação do filtro nesta faixa de energia.  As combinações de alvos e filtros atualmente utilizados são:  

 

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 TECNOLÓGICAS  

 

Controle Automático de Exposição (CAE) 

Um gerador dedicado a mamografia é semelhante ao utilizado em radiologia convencional. As diferenças incluem 

as tensões menores fornecidas ao tubo, compensação de carga e circuitos de controle automático de exposição, ao que 

usamos a abreviação de CAE ou AEC (automatic expousure control). O CAE é empregado na maioria dos exames em 

mamografia. No entanto, existem situações em que o operador selecionará o modo manual para definir a corrente do tubo 

e da duração da exposição (mAs). Os atuais sistemas utilizam geradores de alta frequência devido à onda da baixa tensão, 

resposta rápida, calibração fácil, estabilidade a longo prazo e tamanho compacto. O CAE emprega sensores de radiação, 

amplificador de carga e um comparador de tensão para controlar a exposição. No jargão da radiologia chamamos estes 

sensores como fotocélula (Figura 5).  

Para os receptores de imagem analógicos e radiologia computadorizada, a fotocélula está localizada embaixo do 

detector, e consiste de uma única câmara de ionização ou uma matriz de três ou mais semicondutores diodos, que podem 

ser mecanicamente movimentados para uma região de interesse conforme o tecido mamário a ser radiografado. O sinal 

no detector é gerado a partir da radiação transmitida através do tecido mamário, da grade antidifusora (se presente) e do 

receptor de imagem. O sinal é acumulado (integrado) e, quando o sinal acumulado atinge um valor pré-definido, a 

exposição termina. O valor predefinido corresponde a uma razão sinal-ruído especificada (SNR) em uma unidade de 

mamografia digital.  

Para se determinar a técnica automática com o CAE pode ser utilizado vários algoritmos, incluindo a espessura da 

mama comprimida, ajuste da fotocélula no console do gerador, o kV, a seleção do anodo e o filtro adicional para conseguir 

a densidade optica aceitável DO no filme ou SNR digital na imagem adquirida.  
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O operador do equipamento tem como opções para a seleção do CAE:  um modo automático que define o kV e 

mAs ideal e a filtração a partir de uma curta exposição de teste; Modo tensão e mAs automático, com alvo e filtro 

selecionado pelo usuário; e o modo tempo de exposição automático, pré-selecionando a tensão e a combinação alvo filtro. 

No painel de controle do gerador, o seletor o CAE permite ajustes através com circuitos automáticos para aumentar 

ou diminuir a exposição de acordo com as características do tecido mamário. Uma exposição que não é interrompida pelo 

CAE e excede uma predefinição o tempo (por exemplo, maior que 5 s) é encerrado por um temporizador de backup. Isso 

pode ocorrer se houver é um funcionamento inadequado do sistema CAE ou se o kV estiver ajustado com um valor muito 

baixo e insuficiente para a transmissão da radiação através dos pacientes. Nesta situação, o operador deve selecionar um 

kV maior para alcançar maior penetração do feixe e menor tempo de exposição para corrigir o problema.  

 

Figura 5: Os circuitos CAE (fotocélula) usam algoritmos com entrada da espessura da mama, densidade da mama (através 

de uma exposição de teste), configuração de densidade (seletor de densidade do operador) e duração da exposição 

(problemas de falha na lei de reciprocidade) para determinar o tempo total de exposição. Nos modos totalmente 

automáticos, o kV, o filtro do feixe e o alvo também são determinados, geralmente a partir de uma exposição curta (100 

ms) para determinar características de atenuação da mama. Fonte: Jerrold Bushberg 

 

Compressão da Mama 

A compressão firme reduz a anatomia sobreposta, diminui a espessura do tecido e minimiza o movimento 

inadvertido da mama. Isso resulta em redução da dispersão de radiação, menor distorção geométrica das estruturas 

anatômicas e menor dose de radiação nos tecidos mamários. A compressão é obtida com uma bandeja de compressão, 

uma placa Lexan presa a uma montagem mecânica. A bandeja de compressão de área total corresponde ao tamanho do 

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

Uma alternativa para a bandeja de compressão plana é a bandeja "flexível" que possui uma mola no lado anterior 

para inclinar e acomodar variações na espessura da mama da parede torácica para o mamilo, proporcionando uma 

compressão mais uniforme da mama.  
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Uma bandeja de compressão tem uma borda de ângulo reto na parede torácica para produzir uma espessura de 

mama plana e uniforme quando uma força adequada de 110 a 180 N é aplicada. Para regiões específicas ou localizadas 

que se deseje estudar ® poss²vel o uso de uma pequena bandeja de compress«o conhecida como ñspotò (~ 5 cm de 

diâmetro), e que faz a função de reduzir a espessura da mama ainda mais, e redistribuindo o tecido para melhorar o 

contraste e reduzir a sobreposição anatômica (Figura 6). 

   

Figura 6: a) A compressão é essencial para estudos mamográficos para reduzir a espessura da mama (menos 

espalhamento, dose de radiação reduzida, tempo de exposição mais curto) e espalhar a anatomia sobreposta; b) áreas 

geralmente suspeitas exigem compress«o localizada ñspotò para eliminar anatomia sobreposta e permitir espalhar os 

tecidos da mama em uma área localizada; e c). Exemplo de imagem com achado suspeito (esquerda). Correspondente 

imagem de compressão pontual não mostra massa visível ou arquitetura distorção (direita). Fonte Jerrold Bushberg 

 

Grades Antidifusoras 

As radiações transmitidas através da mama contêm fótons primária e secundários. A radiação primária transporta 

informações sobre as características de atenuação da mama e fornece o máximo contraste possível ao detector. A radiação 

secundária ou espalhada é um aditivo, variando gradualmente a sua distribuição e é responsável por degradar o contraste 

do objeto e adicionando ruído aleatório. O espalhamento aumenta com o incremento da espessura da mama e da área da 

mama.A radiação espalhada e que atinge o receptor de imagem pode ser bastante reduzida pelo uso de uma grade ante 

espalhamento ou de um espaço de ar (gap). Uma grade ante espalhamento localiza-se entre a mama e o detector para 

exames sem ampliação. As grades de mamografia transmitem cerca de 60% a 70% do feixe primárias e absorvem 75% a 

85% da radiação espalhada.  

As grades lineares são focadas com razões de grade (altura dos septos de chumbo dividida pela distância entre 

espaços) de 4:1 a 5:1 sendo comuns por exemplo, 1,5mm de altura, 0,30mm de distância entre septos, 0,01 mm de 

espessura e materiais inter espaçados de fibra de carbono. As frequências da grade correspondem ao número de septos de 

chumbo por cm. Tipicamente são utilizadas frequência de 30/cm a 45/cm. Para evitar os artefatos da linha de grade, a 

grade deve oscilar em uma distância de aproximadamente 20 linhas durante a exposição. Exposições excessivamente 

curtas são a causa da maioria dos artefatos da linha de grade, devido ao movimento insuficiente da grade.  
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Uma grade celular é constituída de finos septos de cobre e fornece a rejeição da dispersão da radiação em duas 

dimensões. As especificações deste desenho incluem uma altura septal de 2,4mm, uma distância de 0,64mm entre os 

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

Um espaço de ar reduz a dispersão aumentando a distância da mama ao receptor de imagens, de modo que uma 

grande fração da radiação dispersa não chega ao detector. As consequências de usar um intervalo de ar, no entanto, são 

que o campo de visão (FOV) é reduzido, a ampliação da mama é aumentada e a dose para a mama é aumentada. No 

entanto, o uso de um espaço de ar suficientemente grande pode tornar desnecessária a grade antiespalhamento, reduzindo 

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

 

Figura 7: Dispositivos antidifusores comumente empregados em mamografia incluem (a) a grade linear de 

aproximadamente 5:1 de grade e material de interespaço de fibra de carbono, (b) uma estrutura de grade de hachura celular 

feita de folha de cobre de aproximadamente 3,8 grade com interespaços de ar e rejeição de dispersão em duas dimensões, 

e (c) o intervalo de ar intrínseco ao procedimento de ampliação. Nota: enquanto a ilustração mostra 100% de rejeição de 

dispersão pela grade, aproximadamente 15% das radiografias dispersas são transmitidas. Fonte: Jerrold Bushberg 

 

Detectores Digitais  

Os dispositivos de aquisição digital tornaram-se disponíveis no início dos anos 90, na forma de pequenos sistemas 

de biópsia digital em campo de visão. No início de 2000, um sistema de mamografia digital de campo completo foi 

aprovado pela FDA pela primeira vez; ele tinha uma matriz de painel plano de detecção indireta de filme fino (TFT) com 

uma área ativa de 18 x 23 cm.   

As vantagens para a mamografia digital é a capacidade de superar as limitações de latitude de exposição dos 

detectores tela / filme e produzir uma qualidade de imagem superior em doses mais baixas. Outros motivos incluem maior 

produtividade do tecnólogo através da rápida aquisição e avaliação de imagens digitais; reduziu o tempo de espera do 

paciente, particularmente para estudos de diagnóstico; e melhor qualidade de imagem e detecção de lesões.  

Os detectores de tela filme para mamografia são excelentes dispositivos de captura de imagem e o filme serve 

como dispositivo de exibição e mídia de armazenamento, mas os principais inconvenientes são a faixa dinâmica de 

exposição limitada e a latitude estreita, necessárias para obter alto contraste radiográfico (Figura 8).  
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Com o pós-processamento de imagens específico da mamografia, o alto contraste da imagem pode ser obtido em 

todos os níveis de exposição (por exemplo, desde a alta exposição do detector na linha da pele até a baixa exposição do 

detector atrás das densas áreas glandulares da mama). O pós-processamento da imagem é um elemento chave na produção 

de uma mamografia digital otimizada. Uma matriz de transistores de película fina (TFT) de matriz ativa coleta o sinal 

local (carga elétrica) gerado durante o processo de exposição, absorção e conversão de raios X; armazena a carga em um 

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

Componentes-chave em cada elemento detector incluem um transistor e que serve como um interruptor ñliga-

desligaò), um eletrodo de coleta de carga e um capacitor de armazenamento. Durante a aquisi­«o da imagem, o transistor, 

controlado pela linha de entrada, está na posição "off" (desligada), e a carga coletada pelo eletrodo a partir de raios X 

incidentes ® armazenada no capacitor. Imediatamente ap·s a exposi­«o, a leitura ocorre ativando cada linha de ñgateò, 

uma linha por vez, que liga os transistores ao longo de cada linha, permitindo a transferência de carga através das linhas 

de dreno ao longo de cada coluna para uma série de amplificadores de carga e digitalizadores. A imagem digital é então 

armazenada na mem·ria do computador. Em alguns projetos de painel plano ñr§pidoò, a leitura de toda a matriz ® realizada 

em centenas de milissegundos, permitindo a aquisição de dados quase em tempo real para aplicações como a tomossíntese 

digital. 

 

Figura 8:A matriz de tela plana é uma matriz bidimensional de elementos detectores Fonte Jerrold Bushberg 

Comum a todos os arranjos de TFT de tela plana é a camada de circuito de silício amorfo. Atualmente, os sistemas 

de mamografia digital aprovados são baseados em quatro tecnologias. O primeiro é um receptor de matriz de painel plano 

TFT de conversão de raios X indireto com campo de amostragem de 100 mm e FOV de 18 x 23 cm ou 24 x 31 cm. Um 

fósforo estruturado de iodeto de césio (CsI) 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 conversão indireta descreve a 

absorção de raios X no CsI, a produção de fótons de luz secundária direcionados a um fotodiodo e a geração da carga, 

que é armazenada no capacitor de armazenamento naquele elemento detector. Os tipos de detectores estão ilustrados na 

Figura 9. 
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Uma segunda tecnologia é baseada em um detector TFT de conversão direta de raios X com campo de amostragem 

de 70 mm e FOV de 24 x 29 cm (Figura 9). Um conversor de raios X de semicondutor, Selênio amorfo (Se), é 

uniformemente depositado entre dois eletrodos, com uma grande voltagem posicionada através da camada de Se. As 

radiações absorvidas pelo Se produzem diretamente pares de cargas elétricas.  A tensão aplicada faz com que os elétrons 

se desloquem para um eletrodo e para o eletrodo oposto. O capacitor de armazenamento local captura a carga do eletrodo 

de coleta. Conversão direta refere-se à geração direta de carga por raios X dentro do fotocondutor e captura pelo eletrodo 

sem sinais intermediários.  

Uma terceira tecnologia aprovada para mamografia digital é um detector de placa de imagem de fósforo de 

armazenamento foto estimulável (PSP) CR baseado em cassete e leitor de imagem dupla. Os cassetes de 18 x 24 cm e 24 

x30 cm são utilizados no lugar de cassetes de tela filme (Figura 10), onde os raios X absorvidos no fósforo elevam os 

elétrons para níveis mais altos de energia no material PSP, onde uma fração deles são capturados em armadilhas elétricas 

semi estáveis. Uma placa de imagem exposta é subsequentemente processada por um sistema de leitura que digitaliza a 

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

 O feixe de laser fornece energia para libertar os elétrons excitados armazenados das armadilhas; esses elétrons 

caem para um estado de menor energia com a emissão de luz, um processo chamado de ñluminesc°ncia estimuladaò. Parte 

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 resposta típico de 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.  

 

Figura 9: A) As matrizes de tela plana TFT possuem uma estrutura subjacente de silício amorfo comum, mas existem 

dois tipos de detectores TFT, determinados pela conversão dos raios X em sinais elétricos. B) ñMatriz de TFT de 

convers«o de raios X indiretaò tem uma camada de fotodiodo adicional colocada no eletrodo de coleta de carga de cada 
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elemento detector. Os fotodiodos são opticamente acoplados a uma camada de um fósforo, como CsI, que produz luz 

quando irradiada por raios X. A luz produzida pela absorção de raios X no fósforo, por sua vez, cria carga elétrica móvel 

no fotodiodo. A carga é coletada pelo eletrodo e armazenada no capacitor. C. Um arranjo TFT de ñconvers«o direta de 

raios Xò possui uma camada semicondutora de aproximadamente 0,5 mm de espessura entre o eletrodo de superf²cie que 

se estende sobre a área do detector e cada eletrodo do elemento detector, sob uma diferença de potencial de 

aproximadamente 10 V / mm. Como pares de elétrons são criados na camada semicondutora por raios X, os elétrons e 

buracos migram para os eletrodos positivo e negativo, com mínima dispersão lateral. Uma carga proporcional é 

armazenada no capacitor. As aparências externas dos detectores indiretos e diretos são semelhantes, mostradas pelas 

imagens à direita. Fonte Jerrold Bushberg 

 

Figura 10: O detector de mamografia digital CR usa um cassete que contém uma placa de imagem PSP, compatível com 

tamanhos de cassete de tela filme. O fluxo de trabalho é semelhante ao filme de tela, mas as configurações do AEC exigem 

calibração independente. Quando exposto a raios X, o f·sforo de armazenamento cont®m uma ñimagem latenteò de 

elétrons presos e excitados. O processamento subsequente da placa de imagem usa a leitura do lado duplo por meio de 

um feixe de laser de 0,050 mm de varredura, tradução da placa e tempo de leitura de aproximadamente 60 segundos. A 

luminescência estimulada produz um sinal luminoso em cada ponto da placa de imagem que é detectado e digitalizado 

para criar a imagem digital. A eliminação da placa de imagem após a leitura elimina os sinais residuais antes da próxima 

utilização. Fonte Jerrold Bushberg 

A quarta tecnologia aprovada para mamografia digital usa um conjunto de detectores de carga acoplada (CCD 

charge couple device) estreito de 22 cm, acoplado opticamente a um conversor de raios X de fósforo CsI, para capturar 

sinais de raios X em um feixe de raios X altamente colimado na configura­«o de uma fenda (ñslotò). A fenda do colimador 

móvel varre um feixe de raios X estreito. O detector se move através do plano da imagem para ficar alinhado com o feixe 

de raios X do escaneamento. A varredura adquire dados nas direções medial para lateral em cerca de 5s, com amostragem 

de 50 mm 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 radiação dispersa da mama alcança o 

detector. Esta tecnologia não está mais sendo fabricada no momento atual. Todos os detectores de mamografia digital de 

campo total atuais têm atributos semelhantes em relação à latitude de exposição. Em termos de resolução espacial, o 

detector TFT de conversão direta atinge a melhor resolução espacial intrínseca devido à coleta de carga ativa e propagação 

mínima do sinal no material semicondutor, sendo o sinal adquirido em cada elemento detector de 70 mm x 70 mm (dexel).  

O detector TFT de conversão indireta usa um fósforo estruturado em CsI (Tl) para reduzir a dispersão lateral dos 

fótons de luz em um dexel de 100 mm ± 100 mm, e o sistema CR usa uma velocidade de varredura de feixe de laser e 

placa de 50 mm para manter um Dexel 50 mm x 50 mm eficaz. Em termos de eficiência quântica de detecção (DQE), o 

arranjo de TFT indireto tem melhor desempenho em frequências espaciais baixas e intermediárias, e o arranjo direto de 

TFT tem melhor desempenho em frequências espaciais mais altas. Para os detectores de mamografia CR baseados em 

cassete, a qualidade de imagem e a SNR em uma determinada exposição de radiação incidente ao detector é menor do 

que a dos detectores de matriz TFT. Em geral, os fatores da técnica de mamografia e as doses glandulares médias 

correspondentes são menores para os detectores indiretos de TFT e maiores para os detectores de CR baseados em cassete.  

Na maioria das situações (com calibração apropriada da CAE), o uso de sistemas de detectores digitais resultará 

em doses menores que os detectores de tela filme, particularmente para tecidos densos da mama. Devido a requisitos de 

alta resolução espacial, as imagens de mamografia digital são muito grandes. Um sistema de mamografia digital com um 

pixel de 0,07 mm, 2 bytes por pixel e uma área ativa de detector de 24 x 29 cm produz uma imagem de 27 MB. Por 

conseguinte, um estudo de rastreio (4 imagens) conterá 108 MB de dados e, se forem revistos 3 anos de imagens 

anteriores, serão necessários 432 MB de dados por sessão de leitura do(a) paciente. A sobrecarga de rede e o 

armazenamento necessários para o arquivamento de imagens e o sistema de comunicações são muito grandes e ainda 

maiores com o aumento do número de imagens em um exame de diagnóstico. Além disso, se as imagens sem 

processamento ñFor Processingò forem armazenados, outro fator de dois aumentos ser§ incorrido (Tabela 1). 

 

Tabela 1:  Tamanhos de imagem digital típicos para sistemas de mamografia. Fonte: Jerrold Bushberg 

Tipo de  

Detector 

FOV (cm) Tamanho 

 de Pixel (mm) 

Tamanho da 

 Imagem (Mb) 

Tamanho do 

 Exame (Mb) 

+3 Anteriores 

 (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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Tomossíntese Digital de Mama 

A imagem radiográfica digital oferece recursos de processamento pós-aquisição que não são possíveis com 

sistemas de imagens analógicas convencionais. Um dos maiores problemas com a projeção convencional é que a anatomia 

subjacente é sobreposta à patologia, muitas vezes obscurecendo a visualização e a detecção do câncer ou outra 

anormalidade. Um método para reduzir essa superposição é adquirir múltiplas imagens de baixa dose em várias posições 

angulares à medida que o tubo de raios X se move em um arco ao redor da mama. Cada imagem projeta o conteúdo no 

volume da mama com diferentes turnos, dependendo da distância entre o objeto e o detector. Com leitura digital de alta 

velocidade, várias imagens de projeção podem ser adquiridas em menos de 10 segundos, e cada conjunto de imagens é 

processado com um algoritmo de reconstrução de ângulo limitado para sintetizar um tomograma (em plano de foco) em 

uma determinada profundidade na mama.  

Muitos tomogramas representando profundidades incrementais dentro do volume são produzidos, e os planos em 

foco ao longo da mama podem ajudar na detecção intensificada de patologia (por exemplo, tumor) ou na eliminação de 

anatomia sobreposta que simula a patologia. Embora muitas outras imagens devam ser revisadas pelo radiologista, a 

tecnologia de tomossíntese digital pode levar a um diagnóstico superior que pode salvar um paciente de uma biópsia 

desnecessária ou fornecer orientações para o tratamento precoce de um câncer.  

A tomossíntese digital para imagens de mama é possível com a rápida leitura de arranjos TFT, adquirindo muitas 

imagens sequenciais (11 a 51) em um ângulo limitado (+ 7,5 a + 50 graus) em um curto espaço de tempo (4 a 20 s). Para 

uma aquisição, 15 imagens de projeção da mama comprimida são adquiridas em uma faixa de 15 graus (1 imagem por 

grau) em 4s (270 ms por imagem), usando um alvo W com feixe de raios X filtrado de 0,7 mm de Al, 32 a 38 kV, sem 

grade, e 2 × 2 pixels de binning da matriz do detector digital (amostragem de 140 µm). O processo de aquisição de 

imagens é ilustrado na Figura 17.  

A reconstrução pode ser realizada de várias maneiras: (a) o método ñshift and addò ® o mais simples; (b) 

retroprojeção filtrada; (c) técnicas de reconstrução algébrica simultânea; e (d) algoritmos de máxima verossimilhança. 

Métodos mais sofisticados exigem tempos de reconstrução mais longos, mas proporcionam aprimoramento reduzindo 

ainda mais os sinais fora do plano.  

Uma série de aproximadamente 60 tomogramas foi reconstruída a partir de um paciente voluntário que foi 

fotografado nas projeções oblíqua craniocaudal e médio-lateral; Quatro imagens desse conjunto de dados, nos pontos de 

entrada e saída do feixe de raios X e em duas profundidades, são mostradas na Figura 11.  

A visualiza­«o r§pida do ñmodo pilhaò ajuda a percep­«o de les»es n«o detectadas de outra forma com boa 

equivalência. Investigações de tomossíntese de mama demonstraram que suas vantagens são maiores para massas e 

distorção arquitetural do que para calcificações. O papel atual da tomossíntese é suplementar os exames de mamografia 

digital de campo total; no entanto, espera-se que futuras técnicas de aquisição de ângulo limitado e algoritmos de 

processamento forneçam tanto as imagens de tomossíntese em planos focais ao longo da mama, quanto uma mamografia 

de projeção convencional reconstruída de alta qualidade do mesmo conjunto de imagens. 
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Figura 11: A. As imagens de tomossíntese digital são adquiridas usando técnicas de baixa dose em ângulo de projeção, 

de +7,5 graus até + 30 graus, com 15 a 40 imagens compreendendo o conjunto de dados. S«o ilustrados uma ñquadraturaò 

e um ñc²rculoò em duas profundidades dentro da mama B. Reconstrução de imagens tomográficas em planos incrementais 

de 1 mm na mama é realizada deslocando as imagens adquiridas em uma quantidade conhecida, somando as imagens por 

projeção e normalizando a imagem de saída. As imagens em foco são mostradas em duas profundidades, ilustrando a 

capacidade de desfocar os sinais subjacentes e sobrepostos para o retângulo branco e o círculo preto. C. Imagens de 

tomossíntese de um paciente voluntário são mostradas para as projeções oblíqua crânio caudal e médio-lateral em 4 

profundidades. A dose total da mama é semelhante à de uma mamografia de projeção única. Fonte Jerrold Bushberg 
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CAPÍTULO V - BASES FÍSICAS E TECNOLÓGICAS DA TOMOGRAFIA  

 

Introdução 

A tomografia computadorizada utiliza um sistema composto por um tubo de raios X, gerador e detectores de 

radiação. Este conjunto gira simultaneamente dentro da moldura circular no processo de formação da imagem. A radiação 

emitida, a cada posição do tubo e da mesa formam projeções de dados, as quais são relativas à atenuação da radiação pelo 

paciente. O sinal de cada detecção é digitalizado sendo transformando em valores numéricos para o processamento 

computacional. As imagens reconstruídas representam um mapa da atenuação da radiação pelos tecidos, os quais são 

visualizados dentro de uma escala de contraste. Para a compreensão do processo de formação das imagens tomográficas 

é necessário serem estabelecidas as bases físicas quanto à emissão, atenuação, detecção da radiação e o processamento.   

 

Histórico  

O primeiro tomógrafo foi idealizado por Godfrey Hounsfield (UK) e desenvolvido pela empresa EMI nos anos 

setenta. Este equipamento realizava apenas exames de crânio, com tubo e os detectores eram alinhados em posições 

opostas ao paciente. A detecção era repetida por diversas vezes, deslocando-se linearmente o conjunto tubo-detector até 

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

Alan McCormarck.  

Dr. Robert Ledley (Georgetown University USA), apresentou em 1974, o primeiro sistema de exame de corpo 

inteiro, sendo introduzidos avanços quanto o movimento da mesa, gantry com angulação, e posicionamento do paciente. 

Na geração seguinte, a geometria paralela do feixe foi substituída por um formato em leque, com o tubo em rotação 

contínua e simultânea com os detectores, simplificando o mecanismo do equipamento, pela ausência da necessidade de 

translação foi eliminada,  

A aquisição espiral foi introduzida pelo físico Willi Kallender (Erlanger University RFA) em 1985, ao estabelecer 

os algoritmos de interpolação para a reconstrução de imagens volumétricas. Os primeiros equipamentos espirais foram 

apresentados pela empresa Elscint (Israel) em 1992, com a capacidade de aquisição de duas imagens por rotação. A 

revolução tecnológica, somente foi possível com o desenvolvimento de tubos com maior capacidade em associação as 

inovadoras tecnologias com anéis deslizantes (slip ring) e com os algoritmos de interpolação. A somatória destes fatores 

permitiu uma melhora na resolução temporal e espacial do método tomográfico.  

As tecnologias com múltiplos detectores foram lançadas no início deste século, com a introdução de sistemas 

capazes de adquirirem quatro imagens por rotação. Estes avanços tecnologia permitiram ampliar a área de cobertura dos 

volumes irradiados e com menor tempo de exames. Os anos seguintes foram caraterizados por uma ñcorridaò tecnol·gica 

dos fabricantes, com a introdução de novas capacidades de aquisição de oito até 320 imagens por rotação. Com aquisições 

cada vez mais rápidas e com o aumento dos volumes de aquisição, a tecnologia com múltiplos detectores possibilitou a 

realização de estudos cardíacos. Também foi proposta por Kallender o emprego de dois tubos de dentro do mesmo gantry, 

para a obtenção de uma melhora da resolução temporal. No início da década avanços foram obtidos por algoritmos de 

reconstrução de imagens e técnicas para a redução de dose de radiação nos pacientes.   
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BASES FÍSICAS  

 

Princípio de Formação da Imagem 

O processo de aquisição de imagens em Tomografia Computadorizada (TC) envolve a quantificação dos perfis  de 

transmissão dos raios X, através da parte anatômica do paciente. Os fótons emitidos pelo tubo são adquiridos em todos 

os ângulos do equipamento tomográfico. No processo de detecção são formadas projeções de dados, os quais 

correspondem a atenuação da radiação com os diferentes tecidos.  

Um perfil de cada ponto da projeção é alcançado com a utilização de um arco detector, o qual é composto por 

elementos sensíveis a radiação. Se um número adequado de projeções de dados forem adquiridas ao redor do paciente, é 

possível reconstruir a imagem tomográfica. Cada projeção representa um perfil de transmissão da radiação, que é utilizada 

para a formação da imagem após o processo de reconstrução tomográfica. O uso de dezenas ou mesmo centenas de linhas 

de detectores alinhadas ao longo do eixo de rotação permite uma aquisição tomográfica cada vez mais rápida. A projeção 

tomográfica da aquisição de imagens esta ilustrado nas Figuras de 1 a 2.  

 

Figura 1: Aquisição de imagens de TC mostrando a transmissão de raios no paciente usando uma linha de detector (a), 

com rotação do tubo de raios X e detector (b) e por detector (c). Fonte: Diagnostic Radiology Physics; IAEA, 2014. 

 

 

Figura 2: Projeção das atenuações. Fonte: Diagnostic Radiology Physics; IAEA, 2014. 

 


