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RESUMO

A otimizacdo dos procedimentos de obtencédo de imagens com boa qualidade
diagnéstica € um importante fator para que os niveis de radiacdo, nas
exposicdes dos pacientes submetidos a exames na radiologia diagnostica,

sejam 0s mais baixos quanto razoavelmente exequiveis.

A monitoracdo das doses recebidas pelos pacientes, em diferentes
procedimentos radiograficos, tem sido usada como um dos parametros para
avaliar o correto funcionamento de um servico de radiologia; valores de
referéncia para a dose absorvida na entrada da pele do paciente, para cada
tipo de exame, foram estabelecidos e recomendados internacionalmente

visando a otimizacdo dos procedimentos para protecdo dos pacientes.

Estudos para avaliacdo da qualidade da imagem radiografica em instalacdes
brasileiras ainda sdo muito reduzidos e ndo existem critérios estabelecidos
neste sentido, exceto para a area de mamografia. Isto tem levado ao interesse
na utilizacdo de objetos de teste para a realizacao de levantamentos, em larga

escala, da qualidade das imagens obtidas no Brasil.

Neste trabalho, feixes de radiacdo padronizados internacionalmente foram
implantados, caracterizados e aplicados na calibragcdo de detectores de
radiacdo utilizados para avaliacdo dosimétrica de pacientes submetidos a
exames de torax por raios X. Doses absorvidas em o6rgaos especificos foram
determinadas por meio de dosimetros termoluminescentes inseridos em
simulador antropomérfico Alderson Rando e com dois softwares
computacionais baseados em método de Monte Carlo (PCXMC® e
CALDose_X); diferengcas encontradas foram atribuidas aos diferentes

simuladores utilizados.

Uma metodologia de avaliacdo da qualidade de imagem foi estudada e
aplicada a trés clinicas de diagnéstico: uma com um sistema de processamento

guimico das imagens e as outras com processamento digital do tipo CR. As



qualidades das imagens foram avaliadas segundo critérios europeus e através
da utilizacdo dos objetos de teste Chest X-ray Phantom da Fluke Biomedical,
TOR CDR da Leeds Test Objects e o Radiographic Survey Phantom da
Gammex, em parametros como resolucdo espacial, alto e baixo contraste,
simulando exames de térax em incidéncias péstero-anteriores e laterais. Nas
clinicas selecionadas foram registrados e considerados os dados coletados de
um total de 200 pacientes, correspondentes a 200 incidéncias postero

anteriores e 100 laterais.

A andlise dos resultados indica que a qualidade de imagem nas trés clinicas
estudadas foi muito similar; a melhor relagédo entre dose e qualidade foi
apresentada pela clinica com processamento quimico. Observou-se que €
possivel realizar a otimizacdo das doses nos servicos de radiodiagnéstico com

sistema digital, sem reducéo significativa na qualidade de imagem.

Este trabalho vem contribuir para a disseminacdo da cultura de protecao
radioldgica, através da conscientizacdo da necessidade da avaliacdo continua

dos procedimentos técnicos de obtencdo imagens otimizadas.



ABSTRACT

Optimization of procedures for obtaining high quality diagnostic images plays an
important role for reducing radiation exposures of patients undergoing

diagnostic radiology examinations to levels as low as reasonably achievable.

Patient dose monitoring for different radiographic procedures has been used as
a parameter to evaluate the performance of radiology services; skin entrance
absorbed dose values for each type of examination were internationally

established and recommended aiming the optimization for patient protection.

In Brazilian institutions, a few studies for evaluating radiographic image quality
have been done and there is a lack of criteria on the matter, except for
mammography. This addressed the need and interest of using test objects and

phantoms for large scale survey of the image quality in the region.

In this work, internationally standardized radiation beams were implemented,
characterized and applied for calibrating radiation detectors to be used for
dosimetry of patients submitted to chest x-ray examinations. Absorbed dose in
specific organs were determined by thermoluminescent dosimeters in an
anthropomorphic Alderson Rando phantom and by the PCXMC® e CALDose_X
Monte Carlo based softwares; disagreements found in the results were
attributed to differences among the physical and mathematical characteristics of

each phantom.

An image quality evaluation methodology was studied and applied to one
diagnostic service with a conventional chemistry film processing and two with a
CR digital one. The image quality was evaluated based on European criteria
and by means of the Fluke Biomedical Chest X-ray Phantom, Leeds TOR CDR
Test Object and Gammex Radiographic Survey Phantom. Spatial resolution and
high and low contrast used during postero-anterior (PA) and lateral (LAT)



incidences. Data were collected from 200 patients related to 200 PA and 100
LAT incidences.

Results showed that the image quality in the three diagnostic services was
similar; the best relation between dose and image quality was found in the
institution with the chemistry film processing. It is observed that there is room
for dose optimization in the services with digital processing without reducing

significantly the quality of the image.

This work contributes for disseminating the radiation protection culture by
emphasizing the need of a continuous evaluation of the technical procedures for
optimized images.
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1. INTRODUCAO

Os efeitos danosos causados pelas radiagdes ionizantes no homem exigiram a
criacdo de um sistema de protecdo radiolégica adotado internacionalmente, o qual
estabelece um padréo apropriado de protecdo para as pessoas que Sao expostas as
radiacbes por motivo de trabalho (individuos ocupacionalmente expostos), por
motivo de exames médicos ou tratamento (pacientes) e por motivo de proximidade
as fontes de radiacdo (publico). O sistema baseia-se nos principios da justificacéo,
otimizacao e de limitacdo de dose ou risco e € realizado por meio da adocédo de um
modelo conceitual que inclui treinamentos, equipamentos de protecéo individual,
infraestrutura, procedimentos bem estabelecidos e, em especial, metodologias com

confiabilidade metroldgica para monitoracao de area e individual.

Novos conceitos e resultados das observacoes cientificas tém promovido constantes
revisbes e reformulagBes no sistema de protecdo radiolégica, introduzindo novas
técnicas, grandezas, sistemas de medidas e, consequentemente, novas exigéncias,
causando uma consideravel evolucdo tanto da protecdo radiolégica quanto da
dosimetria das radia¢fes (IAEA, 1996; CNEN, 2005; ICRU, 2007a).

Em radiologia, a imagem radiografica tem como objetivo o reconhecimento e a
diferenciacéo dos diversos tecidos e 6rgdos, visando o diagndstico de patologias. A
otimizacdo dos procedimentos de obtencdo de imagens € de extrema importancia
para que as doses de radiacdo sejam as mais baixas quanto razoavelmente
exequiveis e a imagem apresente uma boa qualidade diagndstica, de modo a

fornecer as informacdes necessarias.

A monitoracdo das doses recebidas pelos pacientes nos diferentes procedimentos
radiogréaficos tem sido usada como ponto chave para evidenciar a qualidade de um
servico de radiologia. Neste sentido, valores de referéncia para as doses recebidas
na entrada da pele do paciente em cada tipo de exame foram estabelecidos
internacionalmente e recomendados em condi¢bes padrdo (ICRP, 2007b). Tais
valores de doses, também conhecidos como niveis de referéncia em

radiodiagnostico (NRDs), tém sido incorporados as normas de protecao radioldgica e
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usados como instrumento regulador para otimizacdo das exposi¢cdes médicas
(BRASIL, 1998).

O desempenho das instalacdes radiolégicas de uma determinada regido é avaliado
a partir desses valores de referéncia internacionais. No entanto seria mais adequado
que valores mais realisticos determinados através de levantamentos periddicos,
inseridos em um programa abrangente de garantia da qualidade em radiodiagnostico
(PGQR) fossem utilizados. Muitos paises ja introduziram em suas legislacbes a
obrigatoriedade de verificacdo das doses depositadas em o6rgdos dos pacientes
submetidos a exames radiodiagnosticos mediante a medida de grandezas e
parametros que levem ao conhecimento daquelas. Resultados tém evidenciado uma
consideravel variacdo dosimétrica em exames realizados em diferentes instalacdes e
até em uma mesma instalacdo (RAMLI et al., 2005; CIRAJ, et al.,, 2005;
PAPADIMITRIOU, et al., 2001; JOHNOSTON, 2001; FREITAS, 2005; KOTSUBO,
2002; OLIVEIRA, 2003; OSIBOTE, 2007; GELEINJNS, et al., 1993; AZEVEDO, et
al., 2005). A legislagéo brasileira incluiu apenas a dose absorvida na entrada da
pele, ou simplesmente “dose de entrada na pele” (DEP) como um parametro de
controle de qualidade das maquinas de raios X, mas ainda ndo estabeleceu os
requisitos que ampliariam a protecdo radiolégica dos pacientes, que estdo
diretamente relacionados as doses absorvidas nos diferentes 6rgdos expostos as

radiacdes.

Para que as medidas das doses de radiacdo sejam metrologicamente confiaveis é
necessario o uso de detectores de radiacdo devidamente caracterizados e
calibrados em campos de radiacdo com propriedades especificas, identificados
como campos de radiagfes de referéncia (IAEA, 2007; IEC, 2005; ICRU, 2005). A
implantacédo das radiacfes de referéncia por meio da caracterizacdo de parametros
(filtracdo inerente, tensdo do tubo de raios X, camada semi-redutora, etc.) é
atribuicdo de cada laboratorio de metrologia das radiagdes ionizantes (OLIVEIRA,
2008).

As grandezas dosimétricas praticas recomendadas para determinar o0 risco e
verificar as boas praticas de operacdo, com objetivo de otimizar a protecdo do

paciente e a qualidade da imagem, s&do: o Kerma no ar na superficie de
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entrada — Ky € 0 Produto Kerma no ar-area — Pga (ICRU, 2005). Os niveis de
Referéncia em Radiodiagnostico (NRD) sdo dados em termos dessas duas
grandezas praticas e, a partir delas, grandezas de protecéo radioldgica, relacionadas
ao risco, como a dose absorvida nos orgaos (Dt) e dose efetiva (E) podem ser
determinadas utilizando coeficientes de conversao disponiveis na literatura (HART et
al., 1994; 1996) ou programas computacionais (TAPIOVAARA, 2008; STRUELENS,
et al., 2008).

No Brasil, alguns levantamentos de doses em pacientes realizados em instalacdes
de Séo Paulo, Rio de Janeiro, Recife e Belo Horizonte tém servido para tragar um
panorama das atuais condi¢Bes dos servi¢os de radiodiagnéstico (LACERDA, 2004;
LACERDA, et al., 2006; ABRANTES, 2007; ZENOBIO, 2007).

A qualidade da radiografia pode ser estimada, subjetivamente, por inspecéo direta
da imagem clinica ou por processos quantitativos, usando objetos de teste inseridos
em simuladores de determinadas partes anatdmicas de interesse. No primeiro caso,
o radiologista, atribui notas as radiografias de acordo com critérios de qualidade da
imagem estabelecidos na literatura (CE, 1996a,b). No segundo caso, parametros
fisicos das imagens, obtidos com os objetos teste sdo quantificados e fornecem
informacgdes a respeito da qualidade da imagem (GELEINJNS, et. al., 1993; RAMLI,
et al., 2005). Desse modo, ambas as metodologias de avaliacdo podem ser

complementares na busca da melhora da avaliacdo da qualidade radiografica.
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2. JUSTIFICATIVA E OBJETIVOS

E reduzido o nimero de estudos da avaliacdo da qualidade da imagem radiografica
em instalacdes radiolégicas brasileiras e ainda ndo existem critérios estabelecidos
neste sentido, exceto para imagens mamograficas. As dificuldades encontradas na
avaliacdo da qualidade da imagem radiografica por meios subjetivos (ex. utilizando
os critérios da Comunidade Europeia) tém despertado o interesse na utilizagdo de
objetos teste ou simuladores para realizacdo de levantamentos, em larga escala, da

qualidade de imagens radiogréaficas obtidas em instalacfes radiolégicas brasileiras.

Este trabalho visa ao estudo de alguns parametros para avaliar a qualidade de
imagens diagndsticas e as doses em pacientes submetidos a exames de térax em
aparelhos convencionais de raios X, em hospitais da regido metropolitana de Belo

Horizonte. Para a realizacao do trabalho foram definidas as seguintes etapas:

e Investigacdo e quantificacdo de parametros para implantacdo das radiacfes
de referéncia  estabelecidas internacionalmente, aplicaveis  ao
radiodiagnostico médico convencional e calibracdo de dosimetros para esses

feixes;

e Analise dos parametros de influéncia na metodologia experimental de medida
do Kerma no ar na superficie de entrada da pele e a correlacdo com as doses

em oOrgédos de pacientes submetidos a exames de diagndsticos com raios X;

e Avaliacdo metrolégica e aplicacdo das metodologias praticas para avaliacao,
em larga escala, das doses em pacientes e da qualidade das imagens
radiograficas dos exames diagnosticos de térax em servicos de saude da
regido metropolitana de Belo Horizonte, ampliando a capacidade metrolégica

para a dosimetria de pacientes;

e Estudo das doses recebidas pelos pacientes em conjunto com a avaliacao de
parametros da qualidade das imagens radiograficas obtidas em

procedimentos realizados em instalagbes radiolégicas da grande Belo
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Horizonte, contribuindo para a avaliagdo da protecao ao paciente em exames

radiograficos convencionais;

Contribuicdo com valores para os niveis de referéncia em radiodiagnéstico e
proposicéo de critérios para avaliar a qualidade de imagens radiogréficas de

torax em exames com aparelhos de raios X convencionais;

Disseminacdo do conhecimento adquirido por meio de publicacdes e

comunicagfes em eventos cientificos;

Divulgacdo da cultura de seguranca e protecdo radiolégica junto aos
profissionais de saude ligados a radiologia médica.
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3. FUNDAMENTACAO TEORICA

3.1. Aimagem radiogréfica

A imagem de radiodiagnostico € obtida através da atenuacéo diferencial da radiacéo
pelos tecidos ou 6rgdos do corpo humano. Para que o radiologista tenha a
capacidade de diagnosticar patologias é necessario que a imagem tenha qualidade
diagndstica. Além disso, € preciso que o nivel de dose no paciente seja 0 mais baixo
possivel, sem prejudicar a eficiéncia do diagnéstico baseado nas informacdes
graficas obtidas. Sua qualidade esta relacionada a manutencdo entre as
caracteristicas reais do objeto e sua representacdo na imagem obtida, sem que haja
perda de detalhes de estruturas. Desta forma, é possivel avaliar de forma precisa, a
presenca de alteracdes no objeto ou estrutura avaliada (HART & SMITH, 1992;
ALBUQUERQUE, 2001).

Na radiologia convencional o processo para a obtencdo da imagem de boa
qualidade pode ser dividido em duas grandes partes: a aquisicdo dos dados,
representada pela utilizacdo da técnica adequada de exame e 0 correto

processamento para a obtencdo da imagem final, fisica ou digital.

3.1.1. A aquisicdo de imagens analdgicas

O filme radiografico consiste em uma base plastica, feita de poliéster transparente,
sobre a qual é depositada uma fina camada de cristais fotossensiveis de haleto de
prata. A superficie dessa camada sensivel € protegida contra danos mecanicos por
uma fina camada protetora. A camada fotossensivel € denominada emulséo e é
constituida por brometo de prata (90 a 99%) e iodeto de prata (1 a 10%), além de
impurezas, como o sulfeto de prata (BUSHBERG, 1994).

No caso da radiologia convencional, as peliculas radiograficas tém sua base plastica
recoberta por emulsdo nos dois lados. A espessura da emulséo é pequena, de modo
que os fotons de luz utilizados para impressiona-la ndo sejam atenuados de forma
significativa. A qualidade da imagem depende dessa espessura, bem como do

tamanho e da densidade dos graos fotossensiveis. Quanto maior a quantidade e

34



menor o tamanho individual dos cristais, maior serd a resolucdo apresentada pela
imagem, a qual é definida como sendo o poder de distinguir, separados, dois pontos
préoximos (BUSHONG, 2004).

Na Figura 1 € apresentada uma vista de um corte longitudinal de um filme

radiografico com a identificagdo de cada camada que o compde e suas dimensdes.

camada protetora

emulsio ——» ANNNNNNNNNNNNNNNNNNNNNNNNNN
interface adesiva — %

T

base > 150 - 250 pm
interface adesiva — _L _L
emulsio ——» 5-25 pm

camada protetora —~

Figura 1. Camadas de um filme radiolégico.

Na Figura 2 € ilustrado o processo de sensibilizagdo dos cristais de haleto de prata.
E representada em (a) a interacdo do féton com o cristal de haleto de prata. Nesse
processo podem ocorrer os efeitos fotoelétrico ou Compton, causando a liberacdo de
elétrons (b), geralmente dos atomos de bromo ou iodo, por possuirem carga
negativa. Estes elétrons que se tornaram livres podem transitar pela molécula do
haleto e entdo se ligar a qualquer outro a&tomo. Os &atomos das impurezas
adicionadas tém o objetivo de capturar este elétron livre. Em sua trajetdria o elétron

livre pode colidir com outros a&tomos e liberar outros elétrons.

Com a formac&o de uma regido eletricamente negativa, os ions de prata (Ag*), que
se tornaram livres, migram através da rede cristalina e combinam-se com os elétrons
desta regido, neutralizando-se (d). Uma vez que a prata neutra € metalica (e), ha
uma degradacdo do cristal pela quebra das moléculas de haletos de prata,
produzindo os denominados centros de imagem latente. Os niveis de cinza

produzidos na imagem processada estao relacionados a degradacéo do cristal (f).

35



Impureza

Figura 2. Esquema do mecanismo de formacdo da imagem latente, segundo a teoria de
Gurney-Mott.

3.1.2. O processamento radiografico

O processamento quimico do filme radiografico pode ser divido em trés etapas: a
revelagdo, a fixacdo e a lavagem do filme. Apés a lavagem, o filme é secado e esté
pronto para ser avaliado (PINA, 2002).

Nos centros onde foi produzida a imagem latente ocorre um processo de reducéo,
através da acdo de agentes redutores que fornecem elétrons aos ions de prata
destes cristais. Estes agentes (hidroquinona, fenidona) fazem parte da solucéo
reveladora e aumentam a quantidade de atomos de prata metalica de modo a

transformar a imagem latente em imagem visivel.

Na Figura 3 € mostrada a reacdo quimica, na qual dois elétrons sao liberados para
se combinarem com dois ions de prata quando os agentes da solucdo reveladora
sdo oxidados. A taxa de revelacdo dos cristais ndo expostos a radiacdo € muito
menor que a taxa de revelacdo dos cristais expostos. Assim, o tempo de revelacéo é
um dos fatores fundamentais neste processo e esta diretamente ligado a qualidade
da imagem radiografica, juntamente com a temperatura de revelagcdo, uma vez que a

mesma é uma catalisadora do processo (FERREIRA, 2007).
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Figura 3. Reag¢fes de reducao dos ions de prata.

Devido ao fato dos agentes redutores causarem reacdo em cristais que né&o
possuem centros de imagem latente, a solucéo reveladora contem sais de brometos
e compostos organicos para diminuir tais reacfes. Estas substancias séo
denominadas agentes antifog ou antivelamento. O velamento pode ser definido
como o aumento do grau de escurecimento do filme causado pela revelagédo de
cristais ndo expostos a luz visivel ou aos raios X, ou ainda, causado pela exposicao

inadvertida do filme a qualquer tipo de radiacdo e € outro fator que influencia

diretamente a imagem alterando seu contraste (PINA, 2002).

Para a realizacdo da segunda etapa do processamento do filme radiogréafico utiliza-
se uma solucdo fixadora, que é composta de um agente fixador (tiossulfato de
amonio), um agente neutralizador (acido acético), sulfito de soédio e sulfato de
aluminio. Este ultimo, que também esta presente na solucdo reveladora, tem a

funcéo de controlar o amolecimento da camada de gelatina do filme.

O tiossulfato de aménio causa uma reacdo que dissolve os cristais de haleto de

prata da emulsédo, que ndo foram revelados. O acido acético neutraliza a acdo dos
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agentes redutores presentes na emulsdo e o sulfito de soédio é utilizado para
preservar o tiossulfato de amoénio das reacdes de oxidagéo.

3.1.3. Densidade 6ptica

O grau de escurecimento de um filme radiografico pode ser medido apds o0 processo
de revelagdo e € uma ferramenta util para verificagdes no seu comportamento em
determinadas situacdes para a avaliagdo das caracteristicas de sua sensibilidade
(BUSHONG, 2004). Este grau de escurecimento € medido por meio da avaliacdo da
densidade optica (DO), que € definida como sendo o logaritmo na base 10 da
relacdo entre a intensidade da luz incidente e a intensidade da luz emergente de um

dado material (Equacgéao 1).

|
DO = IogT0 (1)

onde: o representa a intensidade de luz que chega até o filme radiogréfico;
| representa a intensidade de luz que emerge do filme.

Utiliza-se a funcgdo logaritmica para a densidade 6ptica, devido a resposta fisiol6gica
do olho humano para diferentes intensidades de luz ter uma caracteristica
logaritmica e também devido ao fato de escalas logaritmicas possibilitarem a

expressao de escalas de diferencas de varias ordens de grandeza (PINA, 2002).

A densidade 6ptica que um filme apresenta ao ser processado, sem ter sido exposto
as radiacdes é conhecida como densidade de base mais véu, ou base mais fog, e é

considerada como um ruido de imagem (PINTO, 2006).

3.1.4. A aquisicéo de imagens na modalidade de radiografia computadorizada -
CR

Nessa modalidade de aquisicdo de imagens radiograficas, uma placa (normalmente
de cristais da classe do eurdpio ativado com fluoreto de bario, como exemplo o

BaFBr: Eu2+) formada por cristais amorfos € exposta ao feixe de raios X, tal qual um
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filme convencional (ROWLANDS, 2002). As placas de fosforo mais atuais s&o
fabricadas de materiais mais eficientes na absorcao dos fotons (CsBr:Eu2+) e, em
vez de pequenos cristais amorfos, o material é estruturado em agulhas como
colunas, de modo a melhorar a resolucdo das imagens nelas produzidas (IAEA,
2011).

Os raios X excitam os elétrons da placa fotoestimulavel e alguns deles séo
capturados em estados metaestaveis presentes na estrutura cristalina da placa, e s6

serdo liberados, quando expostos a luz de comprimento de onda adequado.

A placa de fosforo é, entdo, exposta a um feixe de luz monocromética de
comprimento de onda com pico em 630 nm, fazendo com que os elétrons retornem a
niveis de menor energia, induzindo a liberacdo de luz, que é transmitida por meio de
fibra Optica a um tubo fotomultiplicador. A partir dai, € gerado um sinal elétrico,
proporcional a intensidade de radiacdo que interagiu naquele ponto do cristal. Desse
modo, por meio de um mecanismo apropriado, 0 processo ocorre ponto a ponto em

toda a placa, formando a imagem (IAEA, 2011).

Na Figura 4 é apresentada esquematicamente a aquisi¢cado do sinal para a formacéo
da imagem no sistema digital CR, onde € possivel observar a aquisicao do sinal
gerado no ponto, de coordenadas (x,y), por um tubo fotomultiplicador.

Tubo
Espelho Refletor Fotomultiplicador<\’
\ e —
Placa de Fésforo
Fotoestimulavel

olos de
Translagao

/
)" R

Figura 4. Esquema de aquisi¢é@o do sinal para a formacéo da imagem no sistema digital CR.
Fonte: DANTAS, 2010.
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Existe também a tecnologia de imagens digitais DR, na qual a placa fotoestimulavel
esta inserida na mesa ou suporte de exames, portanto ndo h4 a presenca de
cassetes. Nesse caso, o sinal utilizado para a producédo da imagem é enviado a uma

estacao de trabalho logo apés a exposicdo do paciente (IAEA, 2011).

3.1.5. A curva sensitométrica

Existe uma relacdo entre a quantidade de exposi¢do a luz a que estd submetido o
filme e a densidade Optica que ele apresenta apds o processamento. Esta relacéo
depende das caracteristicas da emulsao do filme, como o tamanho e a quantidade
de cristais de haleto de prata, depende do processamento da imagem e da
caracteristica do espectro de radiacdo incidente no filme (PINA, 2002). Portanto,

cada filme apresenta uma curva caracteristica, denominada curva sensitométrica.

Os métodos mais préaticos para a obtencdo da curva caracteristica de um filme
radiografico sdo sua exposicado através do posicionamento de um anteparo com
diferentes caracteristicas de absorcao da radiacdo ou sua exposicdo diretamente a
luz por meio de um equipamento denominado sensitdmetro, que emite luz de

diferentes intensidades.

7

Na Figura 5 é apresentado um exemplo de curva caracteristica de um filme
radiografico. Nesta curva destacam-se quatro regifes: a primeira parte da curva,
representada pela letra A indica a regido de base mais velamento e apresenta
baixos valores de DO. Este comportamento é apresentado pela parte do filme que

nao foi exposto a radiacdo e quanto maior sua densidade, mais indesejavel é o

efeito para qualidade da imagem, pois reduz o contraste e aumenta o ruido.

A parte da curva representada pela letra B € a regido linear da curva. Esta regido
fornece a informagéo do intervalo de utilizacdo do filme. O tamanho desta regido

varia de acordo com a fabricacao, o tipo e o filme radiogréfico.

A regiédo C é conhecida como o “ombro” da curva e corresponde ao inicio da zona de
saturacao do filme. Nesta regido, quanto maior a exposicdo, menor sera 0 aumento
da densidade Optica correspondente, até a ocorréncia da saturagdo do filme,

representada pela letra D (BUSHBERG, 1994). A partir da regido de saturacao a
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densidade Optica apresentada pelo filme radiografico poderd ser reduzida com o

aumento da exposigao, fendmeno chamado de solarizacéo.

4,0

3,5

3,0 4

25

Densidade Optica

204 ‘

051~ _

:___// ......... Ll
oo}A
0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0
Logaritmo da Exposigao Relativa

Figura 5. Aspectos gerais da curva sensitométrica de um filme radiografico.

A analise de uma curva sensitométrica traz informacdes relativas ao contraste,

latitude radiogréfica e a velocidade de resposta (sensibilidade) do sistema.

O intervalo de exposicao em que os valores de densidade Optica estdo na por¢cao
linear da curva sensitométrica € definido como latitude radiografica, ou seja, refere-
se a faixa logaritmica da curva de exposicdo correspondente a faixa de densidades

Opticas Uteis do filme avaliado.

Em uma andlise sensitométrica, o contraste depende das caracteristicas de

sensibilidade a exposi¢do de luz e das caracteristicas de processamento do filme e
pode ser expresso em termos de gradiente médio ((_3), calculado através da

equacao 2.

DO, - DO,
Ez - E1

o)
[

(2)
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onde: DO, — DO; representa a regido linear da curva sensitométrica;
E; representa a exposicao correspondente a DOq;
E, representa a exposicao correspondente a DO..

A diferenca entre a densidade Optica entre duas regides de interesse em uma

radiografia € definida como contraste radiografico.

E importante ressaltar que, nos sistemas de imagens digitais, o grande problema em
termos de dose no paciente, reside no fato de que a latitude radiografica ndo

apresenta as mesmas caracteristicas apresentadas nos sistemas analdgicos.

Na Figura 6 € apresentada uma comparacdo entre a latitude radiografica em
sistemas de aquisicdo de imagens convencionais e digitais. A latitude radiogréafica
para imagens digitais € mais ampla e linear. Portanto, os sistemas de aquisi¢do de
imagens digitais permitem maiores variagdes nas doses, produzindo imagens de
igual qualidade, ou na pior das hipoteses, imagens com qualidade ligeiramente

aumentada, porém com doses de radiacdo extremamente elevadas (IAEA, 2011).

4,0
3,5
3,0
8 25
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] I " na imagem analégica
0,0 F+——— e

0,0 0,5 1,0 15 2,0 2,5 3,0
Logaritmo da Exposigao Relativa

Figura 6. Comparacao entre as curvas sensitométricas de sistemas analdgicos e digitais.
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A imagem analdgica € limitada por uma regido, na qual extrapolacées de doses
causadas por técnicas mal empregadas leva a perda do filme. No entanto, uma
grande quantidade de técnicas radiograficas de tensdo e carga elétrica se torna

possivel, em se tratando da imagem digital.

A velocidade (V) do filme radiogréfico é estabelecida como a reciproca da exposicao
(E) a radiacdo necessaria para produzir uma densidade Optica com valor cerca de
1,0 acima do valor de base mais velamento (PINA, 2002). A velocidade pode ser
calculada através da equacéo 3:

1
V=E 3)

3.2. Programa de Garantia da Qualidade em Radiodiagndstico

Um programa de garantia da qualidade em radiodiagnoéstico (PGQR) pode ser
definido como o conjunto de acdes sistematicas e planejadas visando garantir a
confiabilidade adequada quanto ao funcionamento de uma estrutura, sistema,
componentes ou procedimentos, de acordo com um padrdo aprovado. Estas acdes
devem resultar na producéo continuada de imagens de alta qualidade com o minimo

de exposicdo para os pacientes e trabalhadores (BRASIL, 1998).

Dentro do PGQR existem varios procedimentos ou testes que tém por objetivo
garantir o bom funcionamento do equipamento de raios X, proporcionando imagens
de qualidade diagnostica. Esses procedimentos sdo chamados de testes de
constancia e sao exigidos rotineiramente pela Agéncia Nacional de Vigilancia
Sanitaria para que uma instalacdo de radiodiagnéstico possa desempenhar suas

funcBes dentro dos padrdes de seguranca radioldgica (BRASIL, 1998).

3.2.1. Sistema de colimacdo e alinhamento do eixo central do feixe de

raios X

Um problema comum em equipamentos de raios X é o desalinhamento entre o

campo de luz e o campo aonde incide o feixe de raios X. Este desalinhamento pode

43



causar uma exposicdo desnecessaria ao paciente, como também a perda de

detalhes importantes da imagem.

O campo luminoso deve ser coincidente com o campo de incidéncia do feixe de
radiacdo, de maneira a possibilitar o correto posicionamento de pacientes. Os
instrumentos de medida da constancia do equipamento de raios X também podem
ser posicionados com base no campo luminoso do mesmo, exigindo que qualquer

desvio significativo entre os campos citados sejam ajustados.

3.2.2. Rendimento do tubo de raios X

O rendimento de um tubo de raios X mede a quantidade de radiacdo produzida em
relacdo a corrente elétrica aplicada no equipamento durante um determinado
periodo de tempo. Este parametro é definido pela razdo entre o kerma no ar (mGy)
na saida do tubo e o produto da corrente pelo tempo de exposicdo (MAS)
apresentado no painel de controle da maquina de raios X para uma determinada
distancia entre o ponto focal do tubo e ponto de realizagdo da medida (LACERDA,

2002; ALVARENGA & OLIVEIRA, 2005).

O rendimento do tubo de raios X tende a diminuir com sua utilizacdo, devido ao
desgaste do anodo e do catodo, gerando a metalizacdo nas suas paredes internas.
Uma variacao de até 10% no rendimento de um tubo € aceitavel, apds ultrapassar
este limite, a NCRP (National Council on Radiological Protection) recomenda que o
tubo de raios X seja substituido (NCRP, 1988).

A perda do rendimento faz com que a carga elétrica utilizada para a realizacao do
exame seja aumentada e isto é possivel até um limite, a partir dai, torna-se inviavel a

utilizacao deste tubo de raios X.
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3.2.3. Exatid&o e repetitividade® do tempo de exposicéo

O tempo de exposicao é muito importante na escolha dos parametros adequados
para obtencdo da imagem radiografica com qualidade diagndstica. Para exames de
estruturas dindmicas é importante que a técnica radiografica seja executada com o
menor tempo possivel, a fim de reduzir o borramento causado pelo movimento
destas. A reducdo do tempo é compensada pelo aumentando da corrente elétrica
(mA).

Estudos mostram que, para exames especificos como o de térax, a reducdo do
produto tempo de exposicdo pela corrente elétrica (mAs), € compensada pelo
aumento da tensdo do tubo de raios X, de modo reduzir a dose de radiagcdo
submetida ao paciente sem a perda da informacdo diagndéstica (KOTSUBO, 2002,
2003).

Tempos de exposicdo inexatos ou ndo reprodutiveis podem levar a repeticdo de
radiografias, elevando, dessa forma, os niveis de dose no paciente e nos

profissionais envolvidos no processo.

3.2.4. Camada semirredutora (CSR)

A camada semirredutora € a espessura de um determinado material que reduz a
intensidade do feixe de radiacdo a metade de seu valor inicial (SCAFF, 1979).
Determinando-se o valor da CSR referente a um tubo de raios X, pode-se conhecer
a filtracdo inerente deste tubo, que aumenta gradativamente, a medida que o tubo é
utilizado. Desta forma, pode-se caracterizar o espectro do feixe de radiacdo, a uma
determinada tenséo de alimentacéo do tubo. Portanto, a camada semirredutora esta
diretamente relacionada com a qualidade em energias do feixe de radiacdo. Quanto

maior o seu valor, maior é a energia meédia do feixe de radia¢do produzido.

! O termo exatid&o indica o grau de concordancia do resultado de uma medicéo e um valor verdadeiro
do mensurando. O termo reprodutibilidade indica o grau de concordancia entre os resultados das
medi¢cdes de um mesmo mensurando efetuadas sob condi¢cdes variadas de medigdo, ja o termo
repetitividade indica o grau de concordancia entre os resultados das medicbes de um mesmo
mensurando, porém efetuadas nas mesmas condicbes. No segundo caso trata-se de medicdes
efetuadas com o mesmo procedimento, equipamento, operador, local e realizadas em um curto
periodo de tempo (INMETRO, 2007).
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E importante salientar que a cAmara de ionizac&o utilizada para a realizacéo deste
teste, deve possuir pequeno volume sensivel, de modo que ndo sejam medidos
fétons de radiacdo que ndo facam parte do feixe principal. Sua dependéncia

energética deve ser baixa, pois o feixe de raios X € polienergético (OLIVEIRA, 2008).

3.2.5. Tamanho do ponto focal

Imagens de estruturas muito pequenas, como microcalcificacbes s6 podem ser
visualizadas com equipamentos que possuam um ponto focal bem pequeno. Em
geral, quanto menor o tamanho do ponto focal, maior € a resolucdo das imagens;
contudo, a forma do ponto focal também é importante. O ponto focal de forma
circular é o mais adequado, mas pontos focais com formatos retangulares também
sdo comuns. O formato do ponto focal é conseguido através de técnicas na
fabricacdo do filamento do catodo juntamente com sua capa de focalizacdo
(BUSHONG, 2004).

Na Figura 7 sdo mostrados exemplos de dois pontos focais de tubos de raios X
mamograficos, registrados através de microcameras, com os formatos circular e

retangular, respectivamente.

A
»

Figura 7. Imagens de pontos focais. Cirlr () e Retangular (B)
Fonte: BUSHONG, 2004.

3.2.6. Alinhamento de grades

As grades antidifusoras sdo utilizadas para dificultar que os raios X secundarios
cheguem ao receptor de imagem. Elas sdo construidas com laminas de chumbo,
separadas por espacadores radiotransparentes. Na Figura 8 € mostrada
esquematicamente uma incidéncia postero anterior (PA) do térax de um paciente. Os

fétons X se dirigem da ampola para o receptor de imagem e, ap0s atravessarem o
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corpo, passam através da grade antidifusora, que se movimenta para diminuir a
presenca de artefatos na imagem. Os raios que sdo paralelos as fendas conseguem
atravessar a grade e, assim, alcancam o receptor de imagem. Os raios secundarios,
no entanto, por terem direcOes aleatérias, sdo retidos pelo chumbo, por isso, sua

grande maioria ndo chega ao receptor.

Um desalinhamento das laminas de chumbo da grade pode gerar a perda de
informacbes valiosas em termos de diagnéstico por imagem, podendo acarretar

repeticdes de incidéncias.

Receptor de imagem

Grades

Figura 8. Perfil esquematico do uso de grade antidifusora.

3.2.7. Contato entre a tela intensificadora e o filme

A inspecéo regular de todos os chassis deve ser realizada, para a verificagdo de
bolhas, sujeiras ou imperfeicbes que interfiram no contato entre o écran e o filme,
verificando as condi¢des da tela intensificadora (ecran). Quando este contato néo
acontece da forma correta, pode acarretar a formacéo de borrbes na imagem que

prejudicariam o laudo médico em determinadas circunstancias.

Na Figura 9 é apresentada uma imagem realizada com um filme radiografico cujo
contato entre o écran e o filme se apresenta em boas condi¢cdes e, a direita, 0

contato incorreto, gerando o borrdo na imagem radiografica.

47



<+—Fétons X ——»

Fétons de Luz Ecran
Contato Fil
Contato fime
Correto Incorreto Radiografico
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Figura 9. Perfil esquematico da imagem gerada em um filme.

3.2.8. Exatidao e repetitividade da tensdo do tubo de raios X

7

Em medicbes da exatiddo e repetitividade da tensdo do tubo é verificada a
capacidade da maquina em fornecer a alta tensdo de acordo com um valor nominal
pré-estabelecido. As medidas da tensdo podem ser efetuadas por processos
invasivos (diretos) ou néo invasivos, que sdo modos indiretos e mais comumente
realizados para os aparelhos convencionais de raios X (TERRENCE, 1990;
OLIVEIRA, et al., 2009).

Tubos de raios X que ndo apresentam alta tenséo repetitiva podem ter suas imagens
com qualidade reduzida, por perda de visualizagcéo de estruturas, quando o espectro
dos raios X emitidos apresentar energia distinta da desejavel, causando alteracoes
no contraste da imagem (MELVIN, 1982; FRANK, et al., 1990).

3.2.9. Repetitividade e linearidade da taxa de kerma no ar

O desempenho do equipamento de raios X influencia diretamente na producédo de
uma imagem radiografica de qualidade diagnéstica, uma vez que pequenas
mudancas nos parametros radiograficos, como tensédo ou corrente elétrica, podem

afetar de maneira significativa a imagem final. Dessa forma, € necessario que a taxa
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de Kerma no ar do sistema seja linear e repetitiva, uma vez que qualquer desvio da
mesma, pode resultar em informagfes diagndsticas ndo otimizadas, tornando
necessario, algumas vezes, a repeticao da radiografia, o0 que contraria 0s principios

basicos da protecéo radioldgica (FDA, 1999).

Porém a verificagcdo destes parametros, realizada de maneira isolada, ndo é um fator
determinante para uma boa qualidade da imagem. O profissional que realiza o
exame deve dominar as técnicas radiograficas para os varios exames, de modo a
garantir o correto posicionamento do paciente e a utilizacdo otimizada dos
parametros para a produgcdo dos raios X. O resultado de todo este processo,
combinado com o correto processamento dos filmes radiograficos, € uma imagem
apta ao laudo médico e que atende as boas préaticas em radiodiagnéstico (CE,
1996).

3.3. Critérios Europeus para Qualidade da Imagem Radiogréfica

A Comunidade Européia publicou em 1996 um guia com o objetivo de estabelecer
critérios para a qualidade da imagem nos paises membros, além da realizacdo de
procedimentos com doses razoavelmente exequiveis de radiacdo. O documento
ainda fornece a base para uma precisa interpretacao médica da imagem radiografica
(CE, 1996).

Este documento vem sendo utilizado como referéncia em todo o mundo. Rainford et
al. (2007) estudaram a qualidade da imagem em exames de torax, abdémen, pelve e
coluna lombar em hospitais da Irlanda, Inglaterra, Kuwait e Oma aplicando os
critérios europeus para sua verificacdo e mostraram que sua qualidade varia,
principalmente, em fungéo do posicionamento dos pacientes e dos parametros de
exposicdo. Mostraram ainda que os indices de qualidade da imagem ndo dependem

do pais de origem.

Suliman et al. (2006, 2007) estudaram as doses provenientes de exames de torax,
cranio, pelve e coluna espinhal em hospitais do Sudédo e as compararam com 0S
niveis de dose publicados pela Comunidade Européia, encontrando valores

satisfatorios.
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Kotsubo et al. (2003) realizaram um estudo comparativo de radiografias de térax em
um hospital brasileiro, empregando técnicas de alta e baixa tensfes, tendo como
objetivo a melhoria na qualidade das imagens, associada a uma reducao nas doses
aplicadas aos pacientes, baseando-se nas recomendac¢des do Colégio Americano
de Radiologia e da Comunidade Européia. Kotsubo et al. mostraram que imagens de
alta qualidade técnica sdo acompanhadas por valores de dose na entrada da pele do

paciente dentro dos niveis recomendados internacionalmente.

Martin et al. (1999) evidenciaram a complexidade de alguns dos parametros que
influenciam na aquisicdo de uma imagem radiografica de boa qualidade, como a
remocdo da radiacdo espalhada do feixe priméario de raios X, sua qualidade e a
fluéncia de fotons que chegam até o filme radiografico, mostrando a
interdependéncia destes fatores e a necessidade do balanceamento entre eles, para
alcancar o melhor resultado em termos de imagem, com a menor dose de radiagao

para o paciente.

Azevedo et al. (2005) realizaram um estudo comparando a dose de entrada na pele
e a dose efetiva recebida pelos pacientes submetidos a exames de térax, pelve,
abdémen e coluna toracica em trés hospitais australianos e um hospital brasileiro.
Para a realizacdo da pesquisa somente foram considerados os exames que
apresentaram a imagem aceitdvel de acordo com os critérios europeus e foi
constatado que o hospital brasileiro submete seus pacientes a doses de radiacao

maiores que o0s australianos em todos os exames, exceto os de torax.

O documento europeu destaca a necessidade do cumprimento dos dois principios
basicos de protecdo radiologica aplicados aos pacientes, que sdo recomendados
pela International Comission on Radiological Protection — ICRP e sdo 0s principios

da justificacdo da pratica e otimizacao da protegdo radiolégica (ICRP, 2007).

A aplicacéo da justificacdo é a primeira medida em relacdo a seguranca radiolégica
do paciente, que nédo pode ser submetido a realizacdo de um procedimento
envolvendo radiacdes ionizantes sem uma avaliagdo clinica da sua real

necessidade. Toda e qualquer forma de exame utilizando radiagbes ionizantes deve
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resultar em um beneficio liquido para o paciente, de modo a compensar os riscos de

uma exposigao.

A aplicacao da justificacdo também deve considerar se existem outros métodos para
o diagndstico, que envolvam niveis menores de radiacdo, diminuindo 0s riscos aos

pacientes.

Com relacdo aos exames de diagnéstico a ICRP ndo recomenda a aplicacdo de
limites de dose de radiacdo ao paciente, mas chama a atencéo para o uso de niveis
de referéncia em radiodiagndéstico (NRD), com o auxilio do principio da otimizagéo
da exposicdo médica. Um exame, depois de justificado, deve ser otimizado

envolvendo a interagao de trés aspectos importantes no processo de imagem:
e a qualidade diagnostica da imagem radiografica,
e adose de radiacdo a que sera submetido o paciente,
e a escolha da técnica radiogréfica.

O documento europeu fornece orientagdes sobre estes trés aspectos para exames
de térax, cranio, coluna lombar, pelve, trato urindrio e mama. Foram elaborados
critérios de qualidade para radiografias representantes dos seis exames de rotina
citados. A conformidade com os critérios para estas imagens radiogréficas €
considerada como a primeira medida a assegurar o desempenho global satisfatério
de um hospital ou clinica radiolégica. (CE, 1996; ICRP, 2007).

3.3.1. Critérios para a qualidade da imagem em exames de térax

A comunidade européia recomenda que sejam observados 0s seguintes parametros
para a obtencdo de uma imagem com qualidade diagndstica em uma incidéncia de
torax postero-anterior (PA) ou antero-posterior (AP) para a visualizacédo do pulméo e

coragao:

1. Executada em inspiracdo profunda (avaliada pela posicdo das costelas acima

do diafragma - 6 arcos anteriores ou 10 arcos posteriores) e em apnéia;
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2. Reproducéo simétrica do torax sem rotagdo ou basculagéo;
3. Borda medial das escapulas fora dos campos pulmonares;
4. Reproducéo de todo gradil costal acima do diafragma,;

5. Reproducao nitida do padrdo vascular de todo o pulméo, principalmente os

vasos periféricos;
6. Reproducao nitida da traquéia e parte proximal dos brénquios;
7. Reproducao nitida do coracéo e aorta,
8. Reproducéao nitida do diafragma e dos angulos costo-frénicos;
9. Visualizagéo da parte retrocardiaca do pulmao e mediastino;
10.Visualizacdo da coluna através da sombra cardiaca.

Para exames em perfil do torax a comunidade européia recomenda que 0s seguintes

parametros sejam atendidos:
1. Executada em inspiracao profunda e com a respiragao suspensa;
2. Os bracos devem estar elevados acima do térax;
3. Deve haver superposicéo das bordas posteriores dos pulmdes;
4. A tragueia deve ser reproduzida;
5. O angulo costofrénico deve ser reproduzido;

6. Deve haver reproducdo nitida da borda posterior do coracdo, aorta e

mediastino;
7. Deve haver reproducéo nitida do diafragma, esterno e coluna tor4cica.

Na Figura 10 sédo apresentados exemplos de imagem de térax, em incidéncia PA e

perfil, com qualidade diagnostica, baseado nos padrdes da Comunidade Européia.
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Figura 10. Imagem radiogréfica de térax em incidéncia PA (A) e em peffil (B).

Através de uma ficha de avaliacdo, pontua-se de zero a dez a qualidade da imagem
do servico de diagnéstico, de acordo com a visualizagdo, ou ndo, dos parametros
citados para os dois tipos de incidéncias (CE, 1996).

3.4. Ferramentas adicionais para verificacdo da qualidade da imagem

7

O diagnéstico médico ndo é realizado simplesmente através da avaliacdo da
imagem, mas a percepcao dos detalhes pelo observador € crucial para o resultado
pretendido. Portanto, avaliacdes acerca da qualidade de uma imagem podem ser
consideradas subijetivas, pois ndo dependem somente do bom funcionamento dos
parametros fisicos da cadeia de producdo da imagem, mas também, da acuidade

visual do radiologista.

Objetos de teste e simuladores do corpo humano vém sendo desenvolvidos com o
objetivo de diminuir a subjetividade ao avaliar a qualidade de uma imagem
radiografica, sem a necessidade da irradiacdo de um ser humano. Por isso estao
sendo constantemente pesquisadas ferramentas que permitam a investigacdo de

alguns parametros, como contraste, resolucao, sensibilidade e etc.

Para avaliacdes rotineiras da imagem, o objeto de teste TOR CDR da Leeds Test
Objects permite a analise de aspectos que sao mais susceptiveis de deterioracdo na

qgualidade da imagem diagnéstica. Na Figura 11 é apresentado o TOR CDR, que
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possui forma de disco onde estdo dispostas estruturas que permitem avaliar
detalhes de alto e baixo contraste (A e C), a resolucdo espacial (D) e medidas
relativas a sensibilidade do filme, como a curva sensitométrica para determinacéo da

base mais velamento, o indice de velocidade do filme e o indice de contraste (B).

Figura 11. Objeto de teste TOR CDR (a) e sua imagem radiografica (b).
Fonte: LEEDS, 2011.

Na Figura 12 é apresentada uma visdo esquematica do objeto de teste Radiographic
Survey Phantom da Gammex. Este objeto de teste foi desenvolvido com o objetivo
de facilitar intercomparacfes dos sistemas de aquisicAo e processamento de
imagens entre hospitais. Ele possui dispositivos para avaliacdo da resolucdo
espacial, resolucdo de baixo contraste, curva sensitométrica do filme, além de
permitir a avaliacdo do alinhamento e coincidéncia do campo de luz com o campo de

radiacdo emitido pelo equipamento de raios X.
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Figura 12. Visao esquemética do objeto de teste Radiographic Survey Phantom.
Fonte: GAMMEX, 2011.

Para verificacbes da resolucdo espacial e contraste da imagem radiolégica
convencional pode-se utilizar o objeto de teste CDRAD da CAPINTEC, apresentado
na Figura 13. Este objeto consiste de uma placa de acrilico com furos cilindricos de
diametros bem definidos a uma determinada profundidade. O CDRAD ¢€ constituido
de divisbes em um total de 15 linhas e 15 colunas (225 quadrados). Em cada
quadrado existem um ou dois furos. As trés primeiras linhas mostram apenas um
ponto, enquanto as outras linhas tém dois furos idénticos, um no meio e um em um
canto, escolhidos aleatoriamente, de modo a n&o tornar cognitiva a identificacdo do

ponto na imagem.

Figura 13.0bjeto de teste CD RAD da CAPINTEC.
Fonte: CAPINTEC, 2010a.
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7

A densidade Optica dos pontos € mais elevada em comparacdo com o fundo
uniforme. Devido ao aumento exponencial da profundidade dos furos na direcéao
horizontal, a imagem mostra 15 colunas de pontos, com aumento de contraste. No
sentido vertical, o diametro dos furos aumenta exponencialmente de 0,3 a 8,0 mm,

resultando em 15 linhas para avaliacio da resolug&o espacial.

BACHER et al. compararam a qualidade da imagem e a dose necessaria para
producdo de imagens de térax em sistemas digitais com diferentes placas
fotoestimulaveis, através da utilizacdo do objeto de teste CD RAD. Foram
pesquisadas as imagens obtidas de dois grupos de 100 pacientes submetidos a
exames de térax, com receptores de imagem de selénio e silicio amorfos. Verificou-
se gue as imagens apresentaram gualidade diagndstica com os dois tipos de placas
fotoestimulaveis, porém a placa de silicio amorfo possibilitou uma reducéo
consideravel na dose efetiva a que estavam submetidos os pacientes (BACHER
et.al., 2006).

Outro objeto de teste utilizado para medicdes do contraste da imagem de
fluoroscopia € o Contrast Imaging Phantom da CAPINTEC, apresentado na
Figura 14. Trata-se de um disco de cobre com 23 cm de diametro, com 20 discos
pequenos de espessuras variadas. Este objeto pode ser utilizado nos modos
pulsados e continuos de fluoroscopia, avaliando-se a faixa dindmica do video e a

curva sensitométrica de filmes para registro das imagens.

Figura 14. Objeto de teste Contrast Imaging Phantom da CAPINTEC.
Fonte: CAPINTEC, 2010b.

Para a avaliagdo do controle automatico de exposicdo (CAE) e do controle

automatico de brilho (CAB) ha o objeto de teste Chest X-ray Phantom da Fluke
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Biomedical, apresentado na Figura 15. Este objeto de teste € composto por quatro
placas de acrilico puro de 25,0 x 25,0 x 2,4 cm® de dimensdes e duas placas de
aluminio de alta pureza com as mesmas dimensdes de area e espessuras de 0,1 cm
e 0,2 cm, além de espacadores que fornecem uma camara de 5,08 cm de espessura
preenchida por ar para simulacdes de incidéncias podstero-anteriores de torax,
padrdao da American National Standard Institute (ANSI).

Sy

Figura 15. Vista esquemética do objeto de teste Chest X-ray Phantom da Fluke Biomedical.

LLORCA et al. (2003) utilizaram o objeto de teste TOR CDR em 120 servicos de
radiologia diagnostica de Madri. Foram confrontados os resultados de avaliacdo da
qualidade da imagem com base em critérios da Comunidade Européia, por
radiologistas e com a utilizacdo do objeto de teste, verificando uma pobre
concordancia. Foi verificado que a simples utilizacdo do objeto de teste TOR CDR
nao reproduzia as reais condicdes de absorcdo da radiacdo pelos tecidos em
exames radiograficos. A solugdo encontrada pelos pesquisadores foi a utilizacao do
TOR CDR acoplado em um objeto de teste padrdo ANSI, como o Chest X-ray

Phantom, encontrando dessa forma, boa concordancia entre os resultados obtidos.

PINA et al. (2009) desenvolveram objetos de teste constituidos por placas de acrilico
de espessuras variaveis com a adicdo de estruturas, de modo a simular o
espalhamento e a absorcédo da radiagdo em exames de térax, coluna lombar e pelve
para diversos biotipos de pacientes, também a partir do objeto de teste padrdao ANSI.
A utilizacdo dos objetos de teste desenvolvidos tornou possivel a determinacdo de
técnicas radiograficas otimizadas para exames de pacientes de varias dimensoes

corporais de modo satisfatorio.
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3.5. Dosimetria de Pacientes

O estudo quantitativo dos efeitos provocados pelas radiagbes ionizantes em um
meio é chamado de dosimetria. O modo como as radiacdes ionizantes interagem em
um meio absorvente depende da sua composicéo e da energia da radiacéo, portanto
€ muito importante o conhecimento das caracteristicas do feixe de radiacdo
incidente, como a quantificacdo da energia depositada por este em um determinado
material (FREITAS, 2005; PINTO, 2006).

No caso de dosimetria de pacientes, esta pode ser realizada de forma direta ou
indireta. Quando realizada de forma direta, em geral, utilizam-se dosimetros
termoluminescentes, pois sdo cristais de pequenas dimensdes, que possuem a
capacidade de armazenar a energia da radiacao e libera-la na forma de luz, quando
aguecidos a determinadas temperaturas (KNOLL, 2000). O numero atémico efetivo
dos dosimetros termoluminescentes a base de fluoreto de litio estd muito préximo ao
dos tecidos humanos, sendo assim, 0 seu posicionamento no paciente, dentro do
feixe direto de radiacdo, ndo atrapalha a aquisicdo da imagem para a faixa de

energia utilizada em radiodiagnéstico convencional.

A dosimetria pode ser realizada de forma indireta através de medidas do rendimento
do equipamento de raios X em uma determinada distancia. Com isto, pode-se
calcular para varios intervalos de tensdo, carga elétrica e distancia o valor da dose
na entrada da pele do paciente, através da utilizacdo de fatores de
retroespalhamento (BSF) publicados na literatura (ICRU, 2005). Outro meio indireto
para a realizacdo da dosimetria de pacientes € através de simulacdes
computacionais baseadas no Método de Monte Carlo.

3.5.1. Kerma no ar

O Kerma (kinetic energy released per unit of mass) é definido como a raz&o entre a
soma da energia cinética inicial de todas as particulas carregadas liberadas por
particulas sem carga em um dado volume de massa, definida pela equacéo 4 (ICRU,
1980; ICRU, 2005; SOARES, 2001).
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d
Etr (4)

K=
dm

onde: dE; € a taxa de variacdo da energia cinética inicial de todas as particulas

carregadas liberadas por particulas sem carga em um dado volume de massa dm;

A unidade do Kerma no ar no Sl é o0 J.kg™ que recebe o nome especial de gray (Gy).

3.5.2. Kerma no ar incidente (Kj,)

O Kerma no ar incidente (K,i) € definido como o valor do Kerma no ar medido a
distancia entre o foco do tubo de raios X e a pele do paciente (DFP), porém, sem a
contribuicdo da radiacao retroespalhada pelos tecidos do paciente. Sua unidade € o
gray (IAEA, 2007). Esta grandeza pode ser determinada através da medicdo do
Kerma no ar, livre no ar (K,), a qualquer distancia corrigindo-se o valor obtido pelo
inverso do quadrado da distancia através da equacao 5.

d2

Kai =Ka - 55z (5)

3.5.3. Kerma no ar na superficie de entrada (Kae)

O Kerma no ar na superficie de entrada (K,¢) € definido como o valor do Kerma no
ar medido no eixo central do feixe de raios X na superficie de entrada da pele do
paciente incluindo a contribuicAo da radiacdo retroespalhada pelos tecidos
(LACERDA, 2003; ICRU, 2005) e pode ser relacionado ao valor do Kerma no ar

incidente através da equacdao 6:

K

ae = K BSF (6)

aji

3.5.4. Produto Kerma no ar-area (Pk a)

A integral do kerma no ar medido sobre toda a area superficial de um campo de
radiacdo perpendicular ao feixe de raios X € definida como o produto kerma no ar-

area (Pk ) e possui como unidade no Sl o Gy.m?.
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Pea = { K(x, y)dxdy (7)

Esta é uma grandeza muito utilizada em dosimetria de pacientes, uma vez que seu
valor ndo varia significativamente com a distancia em relagdo ao ponto focal do tubo
de raios X, portanto ndo é necessario especificar a distancia em relacdo ao plano de
medida, quando o valor do Kerma no ar é constante sobre toda a area do campo de

radiagao.

Na Figura 16 sdo mostradas esquematicamente estas grandezas. A grandeza
pratica Pxa pode ser avaliada através da utilizacdo de uma camara de ionizacdo de
placas paralelas na saida do feixe de raios X, o K,; pode ser avaliado em qualquer
distancia e 0 K, € avaliado na distancia entre o ponto focal do tubo de raios X e a
entrada da pele do paciente, através de fatores de correcdo, levando-se em
consideracdo o retroespalhamento do feixe de radiacdo pelo paciente. Ambas
grandezas sdo as recomendadas na literatura para a realizacdo de dosimetria de

pacientes submetidos ao radiodiagndstico convencional.

Ponto focal

— Medidor do produto
Kerma no ar-area - P,

Distancia o

Foco Pele Distancia

DFP Foco Filme
DFF

Kerma no ar
incidente - Kai sem
— retroespalhamento

Kerma ho ar
na superficie

Dose absorvidaem _|{— de ent(r:%cm - Ko

um tecido ou drgio retroespalhamento

D [ ]
T A [ — 1]

Receptor de Imagem

Figura 16. Principais grandezas praticas utilizadas na avaliag&do de doses submetidas a pacientes de
radiodiagnéstico convencional.
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3.5.5. Niveis de referéncia em radiodiagndstico (NRD)

O principio de protecao radioldgica que trata da limitacdo de doses nédo é aplicado
para exposicbes meédicas (ICRP, 2007). Para a protecdo dos pacientes sao
aplicados valores de dose médios, conhecidos como niveis de referéncia em

radiodiagnastico.

Estes NRDs sao baseados em medidas realizadas em simuladores ou pacientes
representativos para cada tipo de exame e incidéncia do feixe de radiacdo. Séo
medicdes realizadas em clinicas ou hospitais de varias regides de um pais, de modo
que sejam valores estatisticamente confiaveis. Para que estes valores de dose
sejam considerados como Validos, as imagens necessitam atender aos requisitos de

qualidade das boas praticas em radiodiagnostico (CE, 1996).

A comunidade européia publicou estudos nos quais foram realizadas medidas do
Kae de pacientes escolhidos aleatoriamente em 20 hospitais britanicos
(SHRIMPTON et al., 1986) e em 20 hospitais europeus que faziam parte de um
programa para avaliacdo dos critérios de qualidade da imagem (MACCIA et al.,
1990; CE, 1996). Foi adotado o terceiro quartil da distribuicdo de doses observadas
como niveis de referéncia, uma vez que 75 % dos estabelecimentos conseguem

imagens com qualidade diagndstica com esses niveis de radiacao.

O governo brasileiro, através de sua legislacdo, também adotou, como forma de
protecdo do paciente e verificacdo da otimizacdo da qualidade das imagens
radiograficas, os NRDs (BRASIL, 1998). Na Tabela 1 sdo mostrados os valores
considerados como referéncia em varios tipos de exames e incidéncias na
Comunidade Européia e no Brasil. E mostrado também o produto Kerma no ar-area
de referéncia fornecido pelo National Radiological Protection Board — NRPB da
Inglaterra (HART et al., 2002).
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Tabela 1. Niveis de referéncia em radiodiagnostico adotados pelo Ministério da Saude brasileiro, pela
comunidade européia e pelo governo britanico. Fonte: LACERDA, 2007.

Exame K.. de referéncia K, . de referéncia Py . de referéncia
(BRASIL, 1998) (CE, 1996a) NRPB
(mGy) (mGy) (HART et. al. 2002)
(Gy . cmZ)

Coluna Lombar

AP 10 10 1.6

LAT 30 30 3,0

JLS 40 40 3,0
Abdomen

AP 10 10 3,0
Pelve

AP 10 10 3,0
Toérax

PA 0,4 0,3 0,12

LAT 1,5 1,5 -
Cranio

AP 5 5 -

PA - 5 -

LAT 3 3 -

Estudos realizados em todo o mundo tém sido desenvolvidos para avaliagcdo da
grandeza K,e, como em PAPAGEORGIOU et al., (2000) que realizaram uma
pesquisa para estimar os niveis de dose recebidos pelos pacientes submetidos a

exames radiologicos, de modo a estabelecer NRD’s na Grécia.

Neste estudo seis grandes hospitais em Atenas foram selecionados e 385 pacientes
foram tomados como amostra. Os NRD’s foram obtidos de cinco exames mais
comuns (térax, coluna cervical, coluna lombar AP e lateral e pelve) através do
posicionamento de TLD’s na pele dos pacientes e de medidas do Kerma no ar com a
utilizacdo de uma camara de ionizacdo. Os parametros de exposicao, distancia foco-
filme e Kerma no ar na superficie de entrada do paciente foram comparados aos
niveis estabelecidos pela comunidade européia. PAPAGEORGIOU et al. (2000)
encontraram discrepancias nas doses em pacientes e nas técnicas radiograficas que
mostram a importancia do estabelecimento de um programa nacional de garantia da
gualidade e dos protocolos para os exames, de modo a assegurar que as
exposi¢cdes sejam mantidas as mais baixas quanto razoavelmente possivel. Todos
0s exames estudados apresentaram resultados dentro das recomendacfes da

comunidade européia, exceto para o0s exames de torax, que apresentaram
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resultados consideravelmente acima do recomendado devido ao uso de baixas

tensdes e grandes valores de carga elétrica (mAs).

CIRAJ et al. (2005) pesquisaram o Kerma no ar na superficie de entrada, o produto
Kerma no ar-area e a dose efetiva para exames de radiodiagndstico mais frequentes
em hospitais da Sérvia e Montenegro. Foram pesquisados 510 procedimentos para
11 diferentes tipos de exames em trés hospitais, mostrando grandes variagdes do
Kae (conforme apresentado na Tabela 2) de um hospital a outro devido as diferentes
condi¢cBes dos equipamentos em termos da filtragdo do tubo de raios X e da técnica
radiografica utilizada. Verificou-se que as doses mais elevadas foram submetidas ao
pacientes nos hospitais que utilizaram tensées mais baixas com cargas elétricas
mais altas, conforme j& havia evidenciado PAPAGEORGIOU et al. em seus estudos.
Porém nao foram levadas em consideracdo as condicbes de processamento dos

filmes ou outros fatores como a velocidade e a combinacgéo do filme com o ecran.

Tabela 2. Média do Kerma no ar na superficie de entrada do paciente com seu desvio padrédo e média
das doses efetivas para varios tipos de exames de trés hospitais da Sérvia e Montenegro. Fonte:
CIRAJ et al., 2005.

Hospital - 1 Hospital - 2 Hospital - 3 NRD
: Dose Dose Dose Comunidade
Procedimento L
Kae Efetiva Kae Efetiva Kae Efetiva Européia
(mGy) (mSv) (mGy) (mSv) (mGy) (mSv) (mGy)

Coluna Cervical - AP 05+0,2 0,02 1,0+0,9 0,04 24+0,6 0,12 -
Coluna Cervical - Lateral 04+03 <001 10+05 <001 17%+1,0 0,02 -

Pelve - AP 1,7¢09 023 21+13 030 24+03 0,35 10
Coluna Torécia - AP 09+0,5 0,09 20+£0,2 0,16 1,7+04 0,18 7
Coluna Lombar - AP 16+£10 021 2,7+08 027 40+03 0,36 10

Coluna Lombar - Lateral 2,2+1,0 0,06 59+18 0,10 52+0,8 0,85 30

Toérax - PA 02+0,1 003 06+02 005 04+02 0,04 0,3

Toérax - Lateral 0,3+0,2 0,03 - - - - 15
Cranio - PA 10+£0,7 001 13+04 0,01 - - 5
Cranio - Lateral 09+06 001 10+03 0,01 - - 3

CIRAJ et al. (2005) concluiram que a determinacdo das doses a que foram
submetidos os pacientes dependem de multiplos fatores, o que torna o trabalho
bastante complexo. Foi mostrada a importancia da determinacdo dos niveis de
referéncia em radiodiagndstico por cada pais, baseados nas suas praticas e tipos de

equipamentos. Eles mostraram que estas pesquisas devem ser refeitas em
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intervalos regulares de tempo, de modo a verificar a correta otimizagdo da pratica

aliada ao avanco tecnoldgico dos equipamentos de radiodiagnéstico.

PAPADIMITRIOU et al. (2001) avaliaram as técnicas radiograficas e a qualidade da
imagem de trés tipos de exames (térax — PA, pelve — AP e coluna lombar — Lateral)
em dois hospitais gregos e compararam os resultados de medidas do Kerma no ar
na superficie de entrada dos pacientes com o0s niveis de referéncia em
radiodiagnostico da comunidade européia. As medidas foram feitas com dosimetros
termoluminescentes de fluoreto de litio (LiF) calibrados. Os pacientes foram
selecionados de acordo com sua massa (70 = 10 kg) e sua altura (1,70 = 0,10 m). A
dose efetiva foi calculada utilizando o programa PCXMC®. Eles encontraram valores
de dose abaixo dos NRD’s, contudo as doses médias nas diferentes salas de raios X

estudadas diferiram em cerca de duas vezes.

FILIPPOVA (2006) avaliou a dose de radiacdo recebida pelos pacientes em 23
hospitais da Estbnia. Sua avaliagdo se baseou na analise do rendimento dos
equipamentos de raios X e na avaliacdo dos parametros utilizados para a obtencao
das imagens radiograficas. FILIPPOVA calculou os valores do Kerma no ar na
superficie de entrada corrigindo os valores do Kerma pelas distancias foco-pele dos
pacientes através da lei do inverso do quadrado da distancia associado a um fator
de retroespalhamento, obtendo os resultados dispostos na Tabela 3. Verificou-se
gue apesar das diferencas encontradas entre os varios hospitais (de até 12 vezes) o
valor do Kerma no ar na superficie de entrada médio esta dentro do recomendado
pela Comunidade Européia, mas ainda é preciso otimizar as técnicas radiogréaficas

nos locais onde foram encontrados grandes valores de Kerma.

Tabela 3. Valores do Kerma no ar na superficie de entrada para exames realizados na Estonia. Fonte:
FILIPPOVA, 2006.

NRD
Procedimento l|\</lTr? l\j;i MEZI?a Comunio!gde
(MGy) (MGy) (MGy) o obo®
(mGy)
Térax - PA 0,05 0,6 0,3 0,3
Torax - Lateral 0,2 2.3 0,9 2
Coluna Lombar - AP 1,8 10,0 6,4 10
Coluna Lombar - Lateral 3,7 21,8 10,7 30
Pelve - AP 1,8 10,0 3.9 10
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A FDA “Food and Drug Administration” publicou um trabalho que mostra os niveis de
doses a que foram submetidos pacientes de varias modalidades de exames
radiolégicos comparadas a exames de térax, mostrando os altos valores de dose
proporcionados pelas modalidades de Tomografia Computadorizada, Medicina
Nuclear e Radiologia Intervencionista. Na Tabela 4 sdo mostradas as doses efetivas
médias de varios tipos de estudos comparadas a dose efetiva média submetida a um
paciente adulto que realiza um exame de torax em incidéncia postero-anterior (FDA,
2010).

Tabela 4. Doses de radiagdo provenientes de varios tipos de procedimentos de imagens médicas.
Fonte: FDA, 2010.

. . Dose Efetiva Média Estimativa da Dose Equivalente
Tipo de Procedimento

(mSv) (N° de Exames de Térax)
Raio-x Odontol4gico 0,005-0,0102 0,25-0,5
Raio-x de Térax 0,02 1
Mamografia 0,4 20
Tomografia Computadorizada 2.16° 100 - 800
Medicina Nuclear 02-41° 10 - 2050
Radiologia Intervencionista 5-70¢ 250 - 3500

% O valor de 0,005 mSv representa a dose efetiva média aplicada a um paciente
adulto submetido a exames de raios X odontolégicos intra-orais. O valor de
0,01 mSv representa a dose efetiva média aplicada a um paciente adulto
submetido a exames de raios X panoramicos.

® O valor de 2 mSv representa a dose efetiva média aplicada a um paciente adulto
submetido a exames de tomografia computadorizada de cranio. O valor de 16 mSv
representa a dose efetiva média aplicada a um paciente adulto submetido a
exames de angiografia coronaria com tomografia computadorizada.

° O valor de 0,2 mSv representa a dose efetiva média aplicada a um paciente
adulto submetido a exames de pulmdo com 99Tc-DTPA. O valor de 41 mSv
representa a dose efetiva média aplicada a um paciente adulto submetido a
exames para estudos da viabilidade miocardica usando talio-201.

4 0 valor de 5 mSv representa a dose efetiva média aplicada a um paciente adulto
submetido a exames angiograficos do cranio e/ou pescoco. O valor de 70 mSv
representa a dose efetiva média aplicada a um paciente adulto submetido a

exame de anastomose portossistémica intra-hepética transjugular — TIPS.
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3.5.6. Dose absorvida em um tecido ou 6rgéo (D)

A dose absorvida em um tecido ou 6rgao € definida como a energia média
depositada (dE) em um tecido ou 6rgdo de massa (dm), de acordo com a

equacao 8.

&

DT_dm

(8)
Sua unidade no Sl é 0 J.kg™, que recebe o nome especial de gray (Gy).

3.5.7. Dose equivalente em um tecido ou 6rgéo (Hy)

A dose equivalente em um tecido ou 6rgdo (Hy) é definida como a dose média
absorvida em um tecido ou 6rgéo (Dt) ponderada pelo tipo de radiacéo incidente Wk.
Este fator de ponderacdo depende do tipo e energia da radiacao incidente (ICRP,
2007).

HT = Z\NR'DT (9)

R

Sua unidade no Sl é o J.kg™, que recebe 0 nome especial de sievert (Sv).

3.5.8. Dose efetiva (E)

A radiossensibilidade de um tecido ou 6rgdo varia de acordo com sua atividade
mitética, seu grau de especializacdo etc. De modo a estimar o risco biologico
causado pelas radiacdes ionizantes no ser humano, a ICRU definiu a grandeza dose
efetiva (E), como o somatorio das doses equivalentes ponderadas para cada tecido
ou 6rgdo em funcdo de um fator de detrimento (Wy), que indica ndo s6 a
sensibilidade as radiagbes, como a facilidade do tratamento de patologias
radioinduzidas nestes locais, o tempo de vida perdido devido a irradiagdo e a
probabilidade do aparecimento de efeitos genéticos graves (LACERDA, 2007; ICRP,
2007, ICRU, 1998; ICRP, 2006).
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E= XW, - H, (10)

T

Sua unidade no SI é o J-kg™, que recebe o nome especial de sievert (Sv).

3.6. Calibragéo

Em toda préatica de medicéo, € necessaria a utilizacdo de equipamentos detectores
metrologicamente confiaveis, portanto estes devem estar calibrados. O Vocabulario
Internacional de Metrologia (VIM) define a calibracdo como sendo o conjunto de
operacOes que estabelece, sob condi¢cdes especificadas, a relacdo entre os valores
indicados por um instrumento de medicdo ou sistema de medicdo ou valores
representados por uma medida materializada ou um material de referéncia, e 0s
valores correspondentes das grandezas estabelecidas por padrdes (INMETRO,
2007).

Os objetivos priméarios da calibracdo sdo de assegurar que o instrumento esteja
funcionando corretamente e, consequentemente, respondendo satisfatoriamente aos
propésitos da monitoracdo, além de determinar a indicacdo do instrumento para uma
dada grandeza, sob condi¢cdes padrdo controladas e executar o0 ajuste do
instrumento, se possivel (BAPTISTA NETO, 2005).

Existem organismos internacionais para a padronizacdo de procedimentos. A
International Electrotechnical Comission — IEC é uma comissdo, que dentre outras
funcdes, especifica 0 desempenho e alguns requisitos relacionados a construcao de
dosimetros diagndsticos utilizados para medidas de taxa de kerma no ar ou kerma
no ar integrado em campos de radiagdo usados em radiografia convencional,
mamografia, fluoroscopia e tomografia computadorizada, para equipamentos de
raios X que possuam geradores de até 150 kV de tenséo (IEC, 1997; OLIVEIRA,
2008).

A IEC também define como sdo os campos de radiacdo a que devem ser
submetidos os dosimetros para a calibracdo em radiodiagndstico. Estes campos de
radiacdo sdo conhecidos como radiacdes de referéncia e sdo caracterizadas por um

codigo de letras e numeros que definem, dentre outros, de que elemento quimico é
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formado o material utilizado para a filtracdo do feixe priméario de radiagéo, a tenséo
de utilizac&o do tubo de raios X e 0 objetivo da caracterizagao do feixe em termos do

equipamento que se deseja calibrar (IEC, 2005).

3.7. Estimativa do Risco de Incidéncia de Cancer a Baixos Niveis de Radiagéao

A estimativa de incidéncia de cancer por fatores diversos ndo € um tarefa simples.
Existem diversos fatores que podem contribuir para a indu¢cdo de cancer em um
individuo, tais como: habitos alimentares, tabagismo, situacdo imunologica,
comportamento sexual, dentre muitos outros, juntamente com a exposicdo as

radiagdes ionizantes.

O Comité para Avaliacdo dos Riscos a Baixos Niveis de Radiacdo (Committee to
Assess Health Risks from Exposure to Low Levels of lonizing Radiation), integrante
do Conselho Nacional de Pesquisa dos Estados Unidos (National Research Council -
NRC) publicou em 2006 o “BEIR VII PHASE?2 — Health Risks From Exposure to Low
Levels of lonizing Radiation”, documento que tras varios modelos para célculo do
risco de incidéncia de canceres radioinduzidos em situacdes de exposicées medicas

de baixos niveis de exposicdo a radiacao.

Existem diversos modelos para célculo de risco de incidéncia de cancer no individuo
exposto, tais como: modelos estatisticos empiricos, baseados em informacdes dos
sobreviventes de bombas atémicas ou desastres nucleares, além de modelos que
levam em consideracdo estudos laboratoriais de radiobiologia para verificacdo da

relacdo dose de radiacao e resposta celular.

Estudos publicados mostram, por exemplo, o risco de incidéncia de cancer, em
funcdo da idade da pessoa irradiada, para uma Unica irradiacédo cuja a magnitude da
exposicao foi de 0,1 Gy, mostrando a diminuicdo do risco em funcéo dessa faixa

etaria, conforme mostrado na Figura 17 (NCR, 2005).
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Figura 17. Variacao do risco de incidéncia de cancer, para exposi¢ao Unica de 0,1 Gy em fung¢éo do
sexo e idade da pessoa irradiada
Fonte: NRC, 2005.
Atualmente, programas computacionais, como o PCXMC® e o CALDose_X efetuam
esses calculos de risco de incidéncia de cancer para situacfes individualizadas,
basendo-se no sexo do paciente, idade, tipo de exame para verificacdo dos érgaos

irradiados e intensidade da dose equivalente nesses tecidos ou 6rgaos.

3.8. Calculo das Incertezas

Quando se relata o resultado de medicdo de uma grandeza fisica, € de fundamental
importancia que seja dada alguma indicacédo quantitativa da qualidade do resultado,
de forma tal que aqueles que o utilizam possam avaliar a sua confiabilidade. Sem
essa indicagao, resultados de medicdo ndo podem ser comparados, seja entre eles
mesmos ou com valores de referéncia fornecidos em uma especificagdo ou norma.
Portanto, é necessario que haja um procedimento prontamente implementado,
facilmente compreendido e de aceitacdo geral para caracterizar a qualidade do
resultado de uma medicéo, isto €, para avaliar e expressar sua incerteza (ABNT,

INMETRO, SBM, 1998; OLIVEIRA, 2008).

Estas incertezas tém as mais variadas origens e estao relacionadas principalmente
aos equipamentos utilizados (incertezas inerentes a calibracdo, resolucéo, etc.) e

técnicas aplicadas as medi¢bes (OLIVEIRA, 2008).
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3.8.1. Formas de distribuicdo de um conjunto de valores

A dispersdo de um conjunto de valores pode tomar diferentes formas, ou
distribuicdes de probabilidade. Em um conjunto de leituras, muitas vezes os valores
tendem a se encontrar mais proximos da média. Esta é uma tipica distribuicdo
normal ou Gaussiana. Pode-se ver este tipo de distribuicdo quando se examina
parametros de um equipamento de raios X, tais como a taxa de kerma no ar. A
maioria dos valores de taxa de kerma no ar estara proxima da média; poucos Ssao

extremamente mais altos ou baixos.

Para se calcular a incerteza relativa de medidas que obedecem a uma distribuicao
normal, deve-se dividir o valor do desvio padréo das leituras pela raiz quadrada da

quantidade de medidas realizadas.

Quando os valores das medi¢cdes encontram-se distribuidos igualmente entre o
maior e menor valor, gera-se uma distribuicdo retangular, ou seja uniforme (IAEA,
2000). Outra forma de distribuicdo da probabilidade dos valores de leitura é a
triangular. Neste tipo de distribuicdo, supde-se que um valor de leitura admite
valores que se encontram em um intervalo mais limitado em relacdo a uma

distribuicéo retangular.

3.8.2. Tipos de incerteza e métodos de célculo

Para a realizacdo do calculo da incerteza inerente a um processo de medicéo,
primeiramente é preciso identificar as fontes de incerteza. A partir deste ponto
precisa-se estimar a contribuicdo de cada fonte no valor de incerteza. Finalmente, as

incertezas individuais sdo combinadas para gerar a incerteza padrdo combinada.

Existem regras para determinar a contribuicdo de cada incerteza e para combina-las,
além disso, é preciso determinar o tipo de incerteza associada ao processo de

medicao.
3.8.2.1. Incertezas do tipo A

Incertezas do tipo A séo estimadas pela utilizacdo de métodos estatisticos, atraves

de célculos de média das medicbes e seu desvio padrdo. Em uma série de n
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medidas, onde sdo obtidos valores x; a melhor estimativa da quantidade de x é dada

pela média aritmética das mesmas, que sdo obtidas de acordo com a equacéo 11:

X==> X (11)

A dispersdo dos valores medidos em torno de sua média aritmética pode ser

caracterizado pelo desvio padréo, que é calculado através da equacao 12:

S(x,) = |13 (x, - %)’ (12)
n-1

4=l
onde: s(x;) representa o desvio padrao.

As incertezas do tipo A foram calculadas com a utilizacdo da equacéo 13:

U,= (13)

onde: Ux é o valor da incerteza do tipo A,
s(x;) é o valor do desvio padrdo das medidas,
n € a quantidade de medidas realizadas.
3.8.2.2. Incertezas do tipo B

Incertezas do tipo B sdo estimadas usando qualquer outra informacédo. Pode ser
informacdo de medicdes em experiéncias passadas, de certificados de calibragéo,
especificacdes de fabricantes, de célculos, de informacdes publicadas, além da
experiéncia do realizador das medidas para estima-las da forma mais coerente

possivel.

Para a realizacdo do calculo das incertezas do tipo B estimadas pelo realizador das

medidas, deve ser levada em consideracao a influéncia deste dado no menor valor
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medido experimentalmente, sendo que o resultado é dividido pela raiz quadrada de
3 para uma distribuicdo retangular, de acordo com a equacéo 14:

U, = —m&x 14
o= s (14)
onde: Ug é o valor da incerteza do tipo B.
Umax € 0 valor da maior influéncia da incerteza estimada nas medidas.

E importante observar que uma avaliacdo da incerteza do tipo B pode ser tdo
confidvel quanto uma avaliagdo do tipo A, especialmente em uma situacdo de
medicdo onde uma avaliacdo do tipo A € baseada em um nimero comparativamente
pequeno de observacdes estatisticamente independentes (ABNT, INMETRO, SBM,
1998).

3.8.2.3. Combinacgéo das incertezas

Apés determinadas as fontes de incertezas relevantes ao processo de medicao,
deve-se combina-las, de modo a encontrar um valor representativo para o seu

resultado final.

Quando a incerteza é expressa no certificado de calibragdo de um equipamento, ela
€ uma componente da incerteza do tipo B, e é calculada através de sua divisao pelo
fator de abrangéncia (k), informado no proprio certificado, obtendo-se a incerteza
combinada (Ug) de acordo com a equacéo 15.

U
Uu.=—
Bk

(15)

onde U é o valor da incerteza expandida informada no certificado de calibracéo do

instrumento em questao.

Para realizacdo dos célculos, de modo a se obter o valor da incerteza combinada

(Uc) calculada na realizacao das medidas, utiliza-se a equacao 16.
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Ue=yJU +>U,’ (16)
3.8.2.4. Fator de abrangéncia k

A partir da determinagdo das componentes da incerteza de forma consistente, a
incerteza combinada padrao pode ser associada a “um desvio padrao” de nivel de

confianca.

Em certos casos, uma incerteza global, pode ser estabelecida em um nivel de
confianga diferente. De acordo com a finalidade das medidas, precisa-se de maior
nivel de confianca; este novo célculo pode ser feito usando o fator de abrangéncia,
K.

O fator de abrangéncia € determinado a partir da distribuicdo t de Student com graus
efetivos de liberdade ve, para um nivel de confianca p. O valor do grau efetivo de
liberdade, vesr, @ ser utilizado para determinar k é calculado por meio da aproximacao

dada pela equacgéo 17 de Welch-Satterthwaite.

Vo = a7)
Z i

i1 VY

onde: v; representa o valor dos graus de liberdade efetivos associados a U(x;);

No caso de incertezas do tipo A, v sera determinado com base nos dados e no
processo de medicdo. Para n observacdes independentes de uma grandeza de
entrada X;, determinada por medicao direta pela média aritmética das observacoes,

tem-se que o grau de liberdade é através da equagédo 18.

v.=n-1 (18)

No caso de incertezas do tipo B, quando v; ndo for declarado em certificados de
calibragdo, ndo puder ser obtido da literatura ou determinado com base na

experiéncia, sera considerado preferencialmente que v; = «.

73



Multiplicando a incerteza combinada (U;) pelo fator de abrangéncia obtém-se a

incerteza expandida (U), de acordo com a equacédo 19.

U=U. - k (29)
3.9. Simula¢gdes Computacionais para Dosimetria de Pacientes

Diversas ferramentas computacionais vém sendo desenvolvidas visando facilitar a
realizacdo da dosimetria em exposicbes médicas. Grande parte destes softwares
utiliza o Método de Monte Carlo aplicado as interacdes das radiacdes ionizantes com
os tecidos humanos. Estas simula¢des sdo baseadas no comportamento dos fotons
e particulas individuais ao interagir com um meio absorvedor de caracteristicas
determinadas. Célculos de vérias grandezas radioldgicas como a fluéncia, o Kerma
no ar ou a dose absorvida sdo possiveis de ser realizados, quando selecionados
adequadamente os parametros de probabilidade das interacbes com 0 meio

absorvedor.

Alguns exemplos de softwares que utilizam o Método de Monte Carlo para célculo de
doses em oOrgdos de pacientes submetidos a exames de radiodiagndstico
convencional séo o PCXMC® da STUK, o CALdose X da Universidade Federal de
Pernambuco - UFPE, o WinODS e o DoseCal (TAPIOVAARA, 2008; KIRIOU, 2000;
RANIKKO, 1997; WINODS, 2008; KRAMER et al. 2007). Existem também softwares
para célculos e simulac6es dosimétricas em outras areas do radiodiagnostico, como
a mamografia e a tomografia computadorizada (IPEM, 2009; SECHOPOULOS et al.,
2008).

O WiInODS foi desenvolvido por RANNIKO et al. e utilizado para célculos de
distribuicbes de dose absorvida em profundidade em um simulador que permite
ajustes para o sexo e dimensodes do paciente (RANIKKO, 1997). Este software pode
ser adaptado a varias condicbes de exposicdo e anatomia do paciente, contudo, as
distribuicbes de dose em profundidade sdo baseadas na interacdo dos fotons em
meios homogéneos de &gua, portanto muitas correcdes devem ser realizadas
(KRAMER et al. 2007). O software utiliza as recomendacdes da ICRP 60 e néo

possui atualizacéo para as novas recomendacoes da ICRP 103.
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KYRIOU et al. desenvolveram um software que utiliza coeficientes de converséo
determinados através do método de Monte Carlo e disponiveis na literatura (JONES
& WALL, 1985; HART et al.,, 1994) para célculos de dose efetiva em pacientes
adultos e pediatricos baseados na ICRP 60 e assim como o WinODS, estes
programas sao executados no Windows 98 e nao possuem atualizagbes para
versdes mais atuais (KIRIOU, 2000; KRAMER et al. 2007).

Desenvolvido por TAPIOVAARA & SIISKONEN o PCXMC® 2.0 é um software para
calculo da dose absorvida e dose efetiva de pacientes submetidos a exames de
radiodiagndstico convencional e fluoroscopia. O programa leva em consideracao os
seguintes tecidos ou 6rgdos em seus céalculos: medula éssea, cérebro, mama, célon,
coracdo, rins, glandulas supra-renais, figado, pulmao, linfonodos, musculo, eséfago,
mucosa oral, ovarios, pancreas, préstata, glandulas salivares, tecido 6sseo, pele,
intestino delgado, bexiga, estbmago, testiculos, timo, tireoide, Utero e as vias aéreas
extratoracicas como os seios da face (TAPIOVAARA & SIISKONEN, 2008).

O PCXMCP® calcula a dose efetiva com os fatores de ponderacéo para tecidos ou
orgaos publicados pela ICRP 60 (1991) e 103 (2007). Os dados anatdbmicos sdo
baseados no simulador antropomoérfico hermafrodita de CRISTY & ECKERMAN
(1987), que descreve pacientes de seis idades que compreendem desde o recém
nascido até pacientes adultos. Podem ser ajustadas as dimensfes do paciente, a
incidéncia do feixe, o tamanho do campo de radiacao e a distancia foco pele e foco
receptor da imagem, além dos parametros relacionados com o equipamento de
raios X, como sua filtracdo inerente e angulacdo do anodo, de modo a reproduzir um
espectro mais proximo da realidade do exame (TAPIOVAARA & SIISKONEN, 2008).

O calculo das doses nos o6rgdos pode ser usado para a avaliacdo do risco de
desenvolvimento de um cancer radioinduzido. As estimativas de risco sdo baseadas
nos modelos de risco relativo e absoluto combinados do comité BEIR VI (BEIR,
2006). O PCXMC® calcula o risco de morte por leucemia, cancer no célon,
estbmago, pulmao, bexiga, prostata, Utero, ovarios, mamas, figado, tireoide e outros
tipos de canceres combinados provenientes de uma Unica exposi¢cdo, ou de
exposicdes multiplas simuladas no programa (TAPIOVAARA & SIISKONEN, 2008).
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O CALDose X e um programa desenvolvido por KRAMER et al. que possibilita o
calculo do Kerma no ar incidente e o Kerma no ar na superficie de entrada, baseado
no rendimento do equipamento de raios X. Adicionalmente, o programa utiliza
coeficientes de conversao, calculados através do método de Monte Carlo, para
fornecer a dose absorvida nos tecidos e 6rgaos, a dose efetiva e o risco de cancer
radioinduzido para pacientes submetidos a exames de radiodiagndstico
convencional (KRAMER et al., 2008).

O CALDose X utliza os simuladores antropomorficos masculino MAX06 e o
feminino FAX06, ambos matematicos (KRAMER et al., 2006), para a avaliacao de
suas grandezas em 34 projecOes de 10 exames mais comumente realizados em
radiodiagndstico convencional, para 40 combinacdes de tensdo do tubo de raios X e
filtracdo nas faixas de 50 a 120 kVp e 2,0 a 5,0 mm de aluminio respectivamente
(KRAMER et al., 2008).

A associacdo desses recursos de dosimetria de pacientes com a utilizacdo de
metodologias para avaliacdo da qualidade da imagem mostra-se de grande
importancia na rotina da aplicacdo de programas de garantia da qualidade em
instituicbes de saude, buscando o maximo beneficio da pratica, minimizando os

riscos provenientes das irradiagbes medicas.
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4. MATERIAIS E METODOS

No Laboratério de Calibragdo de Dosimetros do Centro de Desenvolvimento da
Tecnologia Nuclear LCD/CDTN foram realizados procedimentos de calibracdo dos
dosimetros utilizados. Os feixes de raios X para calibracdo de dosimetros
termoluminescentes foram produzidos por meio de um equipamento industrial
(Figura 18) Pantak Seifert, modelo ISOVOLT HS 320 de potencial constante (AGFA,
2003). O equipamento opera na faixa de 5 a 320 kV, com corrente que varia de 0,1 a
45 mA, poténcia de dissipacao de energia no anodo maxima de 2240 W e pode ser
operado continuamente variando somente a poténcia de dissipagdo de energia de
acordo com o foco que esteja sendo utilizado: o foco grosso com o tamanho de 3,6
mm e o fino de 1,9 mm. O aparelho é muito estavel e opera em condi¢cdes nas quais
o desvio padrédo da intensidade do feixe de raios X ndo ultrapassa 0,3 % das

medicdes.

Figura 18. Tubo de raios X Pantak Seifert sem blindagm (A) e com blindagem (B).

Os ensaios para investigacbes de dose em pacientes foram realizados no
equipamento médico convencional fabricado pela VMI, com gerador de alta
frequéncia, modelo Pulsar Plus 800 (Figura 19), numero de série 13P/99-02 e
registro no Ministério da Saude numero 10238040005 (VMI, 2003). Este
equipamento de raios X encontra-se instalado no LCD/CDTN e funciona na faixa de
alta tensdo que vai de 40 a 125 kV, corrente que varia de 50 a 800 mA, possui

rendimento de 4,65 mGy.mA™.min™ a um metro e 80 kV de tens&o de pico.
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Figura 19. Equipamento de raios X VMI Pulsar Plus 800.

4.1. Caracterizagdo das Camaras de lonizacao

Foram realizados testes para a caracterizacdo das camaras de ionizacao utilizadas
na metrologia dos raios X. Para isso o trabalho foi realizado com camaras de 6 cm®
da Radcal Corporation. Na Figura 20 € apresentado o conjunto camara de ionizacao
eletrémetro Radcal Corporation, modelo 9015, niumero de série 91-0288 (RADCAL,
1994), rastreavel a dosimetros padrdes por meio da calibracédo de certificado nimero
0146/304 de 19/02/2004, emitido pelo Instituto de Pesquisas Energéticas e
Nucleares — IPEN/CNEN (IPEN, 2004). A camara de ionizacdo modelo 10X5-6

possui nimero de série 15.266 e suas dimensdes estdo especificadas na Figura 21.

@) (b)

Figura 20. Conjunto eletrdmetro e cAmara de ionizacao. Vista geral (a), detalhe da camara (b).
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Figura 21. Dimensdes em milimetros da caAmara Radcal 10X5-6.
Fonte: RADCAL, 1994.
Este conjunto camara-eletrometro foi projetado para medi¢cdes no intervalo de
1 pGy.mint a 10 Gy.min?, com uma resolucdo de 0,01 pGy e dependéncia
energética de + 5 % de 20 a 1330 keV (RADCAL, 1994).

A camara de ionizacdo modelo RC6, apresentada na Figura 22 possui numero de
série 16.951 e possui as dimensfes especificadas na Figura 23. Esta camara foi
conectada a um eletrdmetro do fabricante Keithley, modelo 6517-A, nUmero de série
989.662 (RADCAL 2007; KEITHLEY 2000 a, b) rastredvel a dosimetros padrdes por
meio do certificado de calibragdo numero LRD 0003/2006 emitido pelo
LNMRI — IRD / CNEN em 21/11/2006 (IRD, 2006).

Figura 22. Camara de ionizacdo Radcal modelo RC-6.
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Figura 23. Dimensdes em milimetros da camara Radcal RC6.
Fonte: RADCAL, 2010.
Esta camara € utilizada como padréo de referéncia para calibracdo de detectores e
possui uma dependéncia a taxa de exposicdo menor que 5% na faixa de 0,15 a 4
Gy/s para pulsos de 10 ms, com uma resolucdo de 0,001 pC, que representa
4,431 uGy e dependéncia energética de + 5% de 20 a 1330 keV, assim como a
apresentada pela camara 10X5-6, conforme indicado na Figura 24 (RADCAL, 2010).
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Figura 24. Dependéncia energética das cAmaras de ioniza¢do 10X5-6 e RC6
Fonte: RADCAL, 1994, 2007.

O eletrometro Keithley utilizado para contagem de cargas elétricas geradas no
interior da camara de ionizac&o por meio de interacdes das radiacdes € apresentado
na Figura 25.
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Figura 25. Eletrébmetro Keithley modelo 6517-A.

A aptiddo desses instrumentos de medicdo em conservar constantes suas
caracteristicas metrolégicas ao longo do tempo € chamada de estabilidade do
instrumento (INMETRO, 2000) e para que se obtenha um bom padréo de confianca
em medicOes realizadas com camaras de ionizacdo € importante que se tenha um
estudo comprovando a estabilidade da resposta destas em funcdo de um mesmo
estimulo, que pode ser uma fonte de radiacdo padréo em ensaios realizados sempre

sob as mesmas caracteristicas de irradiacéo.

A verificacdo da estabilidade foi realizada analisando-se a repetitividade da resposta
da camara, que é definida como o grau de concordancia dos resultados de medices
sucessivas de um mesmo mensurando efetuadas sob as mesmas condi¢cdes de
medicdo (INMETRO, 2000).

Também foi analisada a reprodutibilidade da resposta da camara, que é definida
como o grau de concordancia dos resultados de medicfes sucessivas de um mesmo

mensurando efetuadas sob condi¢des variadas de medi¢éo (INMETRO, 2000).

Este estudo foi realizado com a camara de ionizagdo modelo RC-6 da Radcal
Corporation conectada ao eletrémetro Keithley, através da utilizagdo de uma peca
de acrilico na qual foram posicionadas, sempre com a mesma geometria a camara
de ionizacéo e uma fonte padrdo PTW de %°Sr — °°Y nimero 8921-1349, emissora de

radiacdo beta.

O sistema camara-eletrometro foi mantido ligado ininterruptamente em condi¢bes
adequadas de temperatura e umidade, de modo que néo se perdesse a estabilidade

eletrdnica necessaria para a realizacdo das medicoes.
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Foram realizadas dez leituras da carga elétrica gerada pela fonte de radiacdo em
intervalos de tempo de 120 s e calculou-se a corrente elétrica i (A) gerada, corrigida

pelo decaimento radioativo da fonte, através da equacéo 20:

i:(ﬂ. fT'Pj.i (20)

onde: g é o valor da carga elétrica gerada pela fonte de radiacdo em Coulomb;
t € o tempo em que a camara ficou exposta a fonte de radiacdo em segundos;
frp € 0 fator de correcdo para a densidade do ar;
Ao é o valor da atividade de referéncia da fonte padrao utilizada;

A é o valor da atividade na data da realizacdo da medicdo calculada através

da seguinte equacéao 21.

A=A et (21)
onde: 1 é o valor da constante de desintegracdo do *Sr;
ty € o tempo decorrido entre a data de referéncia até a data da medicao.

O fator frp leva em consideragao a temperatura e a pressao do ambiente de medicao

para cada leitura e € calculado da equacéo 22.

(22)

¢ T +27315) (101325 kPa
TP 29315 P

onde: T € a temperatura, em °C, no momento da medicao;
P € a pressdo atmosférica, em kPa, no momento da medicéo.

Logo apos a realizacdo da medicdo da corrente elétrica gerada pela fonte padréo,

mediu-se a corrente de fuga do conjunto camara-eletrometro.
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Irradiou-se a camara de ionizacdo por cerca de 20 minutos e retirou-se a fonte do
sistema. Apos 900 segundos sem qualquer fonte de radiacdo o valor de carga
elétrica gerada foi registrado. O valor da corrente de fuga is foi calculado através da

equacéao 23.

i = 9% (23)

onde: g é o valor da carga elétrica gerada pela fonte de radiacdo em Coulomb;

Qo € o valor da carga elétrica, em Coulomb, sem qualquer fonte de radiacédo

apos um determinado tempo t;

t € o tempo em que o sistema ficou sem a presenca da fonte de radiacdo em

segundos.

Este teste foi realizado mensalmente para verificagdo da estabilidade do sistema de
medicao.

4.2. Implantacédo das Radiacdes de Referéncia - RQA

A metodologia de implantacdo de radiacGes X de referéncia tornou-se conhecida e
dominada por meio do estudo de parametros para a implantacdo de algumas
radiacdes primarias (RQR), obtendo-se 0s espectros experimentais destes feixes
padrdo, conforme apresentado na Figura 26. Na Figura 27 é mostrada uma
regressao linear dos dados referentes as energias mais altas do espectro dos raios
X, para analise da tensdo de pico do equipamento de raios X Pantak Seifert, uma
vez que estes fatores relacionados aos equipamentos de raios X tém importancia
direta em relagdo a dose no paciente, pois os detectores utilizados com este fim
devem ser calibrados nestes feixes (OLIVEIRA, 2008).
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Figura 26. Espectro experimental do feixe de raios X de referéncia RQR-6.
Fonte: OLIVEIRA, 2008.
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Figura 27. Metodologia para determinagdo da tenséo de pico através de dados espectrométricos.
Fonte: OLIVEIRA, 2008.

Com as mudancas necessarias, utilizou-se a mesma metodologia para implantar o
conjunto das radiacdes que consideram a presenca de pacientes (RQA). Para tanto
foram medidos os parametros: camada semirredutora, espectro em energias, taxa
de kerma no ar e outros.

4.2.1. Espectrometria das radiacdes de referéncia - RQA

Os procedimentos para a realizacdo da espectrometria das radiagcdes foram

realizados através da utilizacdo de um espectrobmetro EXV9 - XR-100T CdTe,
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namero de série T1013 com analisador multicanal, nimero de série 003157, ambos
da fabricante Amptek, conforme apresentado na Figura 28, atenuadores de radiacéo
de aluminio, cobre, dentre outros de alta pureza (GOODFELLOW, 2012) e camara

de transmissao para a verificacdo da estabilidade do equipamento de raios X.

3
:
3
&

| XR-100T
T — )
cave i —

Figura 28. Espectrdmetro XR-100T CdTe e analisador multicanal.

O sistema de espectrometria foi calibrado, ou seja, associou-se valores conhecidos
de energias de fétons aos canais disponiveis no dispositivo analisador de altura de

pulso, dentro da faixa de energia que se deseja medir.

A calibracao foi realizada através da medicdo dos espectros de energia de fontes
radioativas padréo, emissoras de raios gama e raios X dentro da faixa desejada. Nas
distribuicdes de energia, alguns dos picos de raios X e raios gama de energias mais
baixas podem ndo ser visualizados ou ndo possuem resolucdo adequada para
analise. Eles existem sobrepostos nestas distribuicées. Na Tabela 5 sdo mostrados,

para algumas energias, picos com intensidades e energias ponderadas.

Tabela 5. Relacdo das fontes radioativas utilizadas, energia de emisséo e natureza da radiacao.
(PEREIRA, 2004).

Natureza da . Intensidade
. L Energia L

Isotopo Emissao (keV) de emisséo
(Raios X/Gama) (%).
Raios X 13,9 13,3
_ Raios X 17,8 19,4
Americio-241 Raios X 20.8 4.9
Gama 59,5 35,9
Bario-133 Raios X 30,8 99,5
Gama 14,4 9,2

Cobalto-57

Gama 122,1 85,6
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Para a realizacdo da calibracdo foram posicionadas fontes de radiacdo a uma
distancia de 5,1 cm do detector CdTe, devido a pequena atividade das fontes
utilizadas (***Am, **3*Ba, ®>'Co). Foram posicionados dois colimadores de tungsténio
no espectrémetro, com 0,2 cm e 0,1 cm de didmetro separados por um espacador.
Foi realizada contagem durante o tempo necessario para que 0S canais
correspondentes as principais energias de emissdo das fontes pudessem ser
claramente identificadas. Os canais foram determinados gerando-se uma
interpolacdo de distribuicdo gaussiana do numero total de eventos do canal por

picos de intensidade de contagem.

Depois de calibrado o sistema, os espectros foram gerados para cada um dos feixes
de referéncia RQA. Para tal, o espectrémetro foi posicionado a 4,2 m do ponto focal

do tubo de raios X e foram realizadas 10 medicfes para cada RQA.

4.3. Caracterizagdo dos Simuladores Antropomarficos

O simulador antropomorfico utilizado na realizacdo de medidas de dose em érgaos e
universalmente aceito é o “Alderson Rando”, apresentado na Figura 29. Este objeto
simulador consiste de um esqueleto humano envolvido em um material de borracha
com caracteristicas tecido equivalentes nas versdes feminina e masculina, que
simulam uma mulher com dimensdes de aproximadamente 1,55 m de altura e massa

de 50 kg e um homem de aproximadamente 1,75 m de altura e massa de 73,5 kg.

Os simuladores Alderson Rando apresentam o tronco e a cabeca fatiados com
espessuras de 2,5 cm totalizando 31 fatias para a versdo feminina e 33 para a
masculina. Nestas fatias encontram-se uniformemente dispostos cilindros de 7 mm
de diametro para o posicionamento de dosimetros termoluminescentes, em um total

de 4049 para a versao feminina e 5794 para a masculina.

Nos simuladores podem-se diferenciar trés tipos de tecidos: os tecidos “moles” que
sao constituidos de 8,8 % de hidrogénio, 66,8 % de carbono, 3,1 % de nitrogénio e
21,1 % de oxigénio, com densidade de 1,00 g/cm?; os tecidos pulmonares que sdo

constituidos de 5,7 % de hidrogénio, 74,0 % de carbono, 2,0 % de nitrogénio e
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18,1 % de oxigénio, com densidade de 0,32 g/cm®, além dos tecidos 6sseos
composicédo variavel (CASTRO, 2005).

Estas caracteristicas devem ser ressaltadas, uma vez que existem diferentes
densidades e composi¢cdes para os varios tipos de tecidos “moles”, que nao séo

representados nos simuladores Alderson Rando.

Figura 29. Simulador antropomérfico — Alderson Rando masculino.

O CDTN possui as versdes masculina e feminina e ambas foram caracterizadas em
termos de posicionamento dos oOrgdos para a insercdo de dosimetros
termoluminescentes e comparacdo com programas computacionais para avaliacédo

de dose.

Para tal foram realizadas radiografias de cada fatia para verificacdo das estruturas.
Os orificios para o posicionamento dos cilindros foram identificados e
correlacionados com os 6rgaos de interesse, utilizando-se cores e niameros com o
auxilio de uma planilha eletrénica para facilitar a avaliacdo dos resultados
(REYNALDO et al, 2009). Estes orgdos foram identificados anatomicamente
utilizando um Atlas de anatomia humana (SOBOTTA, 1982).
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4.4. Procedimentos de Calibracdo dos Dosimetros Termoluminescentes

A calibracdo dos dosimetros termoluminescentes de fluoreto de litio dopados com
magneésio, cobre e fésforo (LiF:Mg,Cu,P - TLD10OOH), foi realizada através da
comparacao de sua resposta nos feixes de raios X com a resposta da camara de
ionizagdo padrédo de referéncia Radcal Corporation RC180 conectada a um
eletrdmetro Keithley 6517-A rastreaveis ao Laboratorio Nacional de Metrologia das
RadiacOes lonizantes - LNMRI. Esta calibracédo foi realizada para as radiacfes de
referéncia RQA 6 e 9 (cujas tensdes sdo de 80 kV e 120 kV respectivamente) e a

resposta foi comparada em termos do Kerma no ar incidente de 5 mGy.

Para a realizacdo da calibracdo posicionou-se o centro do volume sensivel da
camara RC180 no centro do campo de radiacdo a uma distancia de 1,0 m do ponto
focal do tubo de raios X Pantak Seifert Isovolt HS 320; a camara foi fixada em um

suporte, com seu eixo longitudinal perpendicular ao campo.

A camara RC180 foi utilizada para a realizacdo de 10 leituras de carga elétrica
acumulada em intervalos de tempo de 30 s. A média da taxa de kerma no ar foi

calculada através da equacdo 24, que corrige as leituras individualmente para

variacbes de temperatura e pressdo; esta grandeza foi chamada de Kair(que

representa o valor verdadeiro convencional do kerma no ar de referéncia).

0 [(L 101,325 kPa
5 (Lj T +27315) Ny kg 10°
~I\ t )| 29315 K P '°

(24)

onde: ka,i,R € a média da taxa de kerma no ar de referéncia em puGy/s;

Li é a leitura em nC;

t € o tempo de integragdo em segundos;

T é a temperatura em °C no momento da medi¢ao;

P € a pressdo atmosférica em kPa no momento da medi¢éo;

Nk é o coeficiente de calibracdo em termos de kerma no ar da camara Radcal
Corporation RC180 em mGy/nC,;
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ko.qo € O fator de correcdo para a radiacdo de referéncia em questao;

n € a quantidade de leituras realizadas (10 leituras).

Com a camara de monitoracdo foram realizadas 10 medi¢cfes integradas, com o
tempo de 30 segundos concomitantemente as leituras com a camara RC180. O valor
da média da taxa de leitura da camara de monitoracdo (qo) foi considerado como
referéncia e foi utilizado para correcdo das leituras da taxa de kerma no ar com a
camara Radcal Corporation 10X5-180 e da leitura de carga elétrica dos dosimetros

termoluminescentes.

Logo apos a realizacdo deste primeiro conjunto de medi¢des, 0 suporte da camara
foi afastado do centro do feixe priméario e 32 dosimetros termoluminescentes foram
posicionados em seu lugar (Figura 30) sobre um suporte de poliuretano; realizou-se
uma irradiacdo de modo que os detectores fossem expostos a um Kerma no ar
incidente de 5 mGy. Esse procedimento foi realizado cinco vezes e um fator de
calibracdo Ni para o lote de dosimetros termoluminescentes foi calculado através da

equacao 25 em cada uma das radiagdes de referéncia RQA 6 e RQA 9:

M(NEMQ_) (25)

mGy q

onde: N é o fator de calibracdo dos dosimetros em uGy/nC;

f; € o fator de sensibilidade individual de cada dosimetro termoluminescente
obtido no processo de caracterizacao do lote de TLD (OLIVEIRA et. al., 2010);

Kai € o valor do Kerma no ar incidente recebido pelo detector em mGy;

L é a leiturado TLD em nC;

n é a quantidade de leituras realizadas (5 leituras);

Jo € a média das leituras de referéncia da camara de monitoracdo em uC/s
durante o procedimento de determinacédo da taxa de kerma no ar com a camara de
ionizacao padrao;

g € a leitura da camara de monitoracdo durante o procedimento de irradiacao

dos dosimetros termoluminescentes em uC/s.

89



Figura 30. Sistema de posicionamento para calibracéo dos dosimetros termoluminescentes.

Os dosimetros foram calibrados na mesma geometria em que sdo utilizados na
realizacdo das medidas nos simuladores Alderson Rando®, de modo a manter a
coeréncia metrolégica do sistema de medicdo. A incerteza expandida associada ao
procedimento foi estimada com a quantificacdo de cada fonte considerada em sua

avaliacéo.

4.5. Avaliacdo de uma metodologia para verificdo das doses em pacientes

Um procedimento para avaliagdo da dose em um simulador antropomorfico foi
realizado e os resultados foram comparados com simulacdes computacionais

baseadas em Método de Monte Carlo.

45.1. Avaliacdo das doses, em exames de térax, com um simulador

antropomorfico Alderson Rando®

Avaliou-se a dose absorvida em oOrgdos com a utilizagdo dos dosimetros
termoluminescentes (TLD-100H) posicionados no simulador antropomorfico Alderson
Rando® masculino em incidéncias que simulam exames de térax.

Para a realizagdo dessa etapa, o sistema de dosimetria termoluminescente foi
previamente caracterizado em termos de sua resposta, reprodutibilidade e limiar de
deteccdo, demonstrando a confiabilidade metrolégica das medic6es (OLIVEIRA,
2010).
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Foram posicionados 90 dosimetros termoluminescentes distribuidos de forma
homogénea nas regifes correspondentes a alguns 6rgdos selecionados por sua
localizacdo em relacéo a incidéncia do feixe primario de raios X e sua sensibilidade a
radiacdo. Os exames simulados foram de térax com incidéncia postero-anterior (PA)
e lateral (LAT). Seis dosimetros foram utilizados para a avaliacdo do nivel de
radiacao de fundo.

Na Figura 31 é ilustrada uma das fatias do simulador Alderson-Rando® e a

distribuicdo de dosimetros ao longo de sua area.

Figura 31. Exemplo de posicionamento dos TLD no simulador antropomarfico.

A dose absorvida foi avaliada nos intestinos grosso e delgado, rins, medula éssea,
pancreas, figado, estdbmago, pulmdes, tireoide, cérebro e pele. O simulador Alderson
Rando® foi posicionado primeiramente, de modo que fosse simulada uma incidéncia
de térax, com tamanho do campo de radiacéo de 35 x 40 cm? para incidéncia PA e
30 X 40 cm? para incidéncia lateral direita e técnicas de 80 kV e 10 mAs, além de
120 kV e 2 mAs para a incidéncia em PA. Para a técnica simulando a incidéncia
lateral os valores de carga elétrica foram dobrados.

Na Figura 32 sdo mostrados os sistemas de posicionamento para simulacdes de
incidéncias de torax em PA e lateral direita.
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Figura 32. Simulagbes de exames de térax em inciéncia PA (a) e Lateral Direita (b).

Para a tensdo de 80 kV foram realizados 40 disparos, tanto na incidéncia PA, quanto
na incidéncia lateral com os valores de corrente em 200 mA e tempo de exposicao
de 0,5 s, de modo a atingir 4000 mAs. Para a tensdo de 120 kV foram realizados 20
disparos com a mesma técnica anterior, atingindo um total de 2000 mAs. Dessa
forma garante-se que os niveis de radiacdo medidos pelos dosimetros posicionados
no interior do simulador antropomdérfico atinjam uma resposta que torna o valor do
sinal produzido pela radiacdo de fundo desprezivel. Posteriormente o valor da dose
foi corrigido para carga elétrica de referéncia de um exame padrdo. Todo esse
procedimento foi executado cinco vezes para cada conjunto de técnica e incidéncia

do feixe de radiagéo.

O valor da dose absorvida em cada tecido ou érgdo (Dr) foi obtido através da média
da leitura dos dosimetros termoluminescentes uniformemente distribuidos em sua
extensdo, corrigido pela relacdo entre os coeficientes de atenuacdo do tecido ou

orgdo avaliado e do ar através da equacgao 26:

(ﬂen )
D, =L-N,, |~ Pt (26)

(uen )
P)ar

onde: L é a média das leituras de carga elétrica dos TLD posicionados em um
determinado tecido ou 6rgdo em nC,;
Nk € o coeficiente de calibracdo dos TLD em (uGy/nC) para a radiacdo de

referéncia i.
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Hen € O coeficiente de atenuacdo linear (cm™) para energia média do feixe de

radiacéo de referéncia i interagindo no material de densidade p em kg/cm?.

4.5.2. Simulacdo computacional de exames de térax com PCXMC®

Com a utilizacdo do programa computacional PCXMC®, os dados de massa

corpdrea do simulador antropomorfico, que sdo de um adulto do sexo masculino de

aproximadamente 1,75 m e 73,5 kg foram inseridos. A janela geral de insercao de

dados aonde sdo observadas algumas das informacfes consideradas na simulacdo

€ apresentada na Figura 33. A letra “A” indica a posigao de insercdo da identificacdo

da simulacéo realizada, abaixo de “B” foram inseridos os dados da idade do paciente

simulado, massa, altura e se seus bracos serdo considerados na simulacdo, uma

vez que, em exames de torax os bracos do paciente sao erguidos.
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Figura 33. Tela inicial de insercdo dos dados para simulacdo das doses em pacientes pelo PCXMC®.

Abaixo de “C” foi inserida a distancia entre o ponto focal do tubo de raios X e a pele

do paciente (FSD), a largura e comprimento do campo de raios X no ponto de
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incidéncia na entrada do simulador. Um pouco mais a direita de “C” foi inserida a
informagdo do ponto de entrada do centro do feixe de raios X no simulador
antropomorfico matematico, logo abaixo, os angulos de projecdo axial (90° para
incidéncia PA e 180° para incidéncias laterais direitas) e cranio caudal (0° para todas

incidéncias simuladas).

Em “D” foram inseridas as informagdes relativas ao numero de fétons que serdo
utilizados para a simulacdo e a energia maxima a ser considerada. O PCXMC®
simula o histérico de interacbes dos fotons, nos varios o6rgaos do simulador
antropomorfico matematico, em pacotes de energia que vao de 10 a 150 keV, em
incrementos de 10 em 10 keV de energia. Quanto menor a quantidade de fétons
considerados, mais rapida sera a simulacdo, porém maior sera a incerteza na
simulacdo das doses absorvidas. Portanto foi utilizado para todas as simulacdes o
namero maximo de fotons, que é de 20.000 fétons para cada pacote de 10 keV de

energia.

Os varios 6rgdos considerados no simulador antropomoérfico matematico do
PCXMC® s&o mostrados abaixo de “E”. Nesse local foram selecionados os 6rgdos a

serem considerados nas simulac¢des para a dosimetria.

Na posicéo indicada a esquerda de “F” é possivel informar ao software a distancia
entre o ponto focal e o receptor de imagem, além das dimensdes do receptor
utilizado, pois dessa forma, 0 mesmo calcula a distancia entre o ponto focal e a pele
do paciente que possui as dimensdes informadas em “B” e através da utilizagao da
funcao “Use this data” o software utiliza esses resultados na simulagdo, sem a

necessidade da digitagdo dos parametros em “C”.

7

E por ultimo, a direita de “G” € mostrado um esquema com o tamanho do campo de
radiacdo na entrada da pele do simulador, com a indicacao do ponto central do feixe,
e mais abaixo, uma visao dos orgaos localizados na direcdo do feixe primario de

raios X.

Apés a insercdo dos dados foi realizada a simulacéo de interagbes dos fétons com o
simulador antropomorfico, processo esse gque dura aproximadamente 15 segundos

para cada incidéncia considerada. Em seguida foram inseridas as informacdes
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acerca da tensao utilizada no exame, angulagdo do anodo e filtragdo inerente do
tubo de raios X, conforme mostrado na Figura 34.

Calculation of ®-ray spectrum

X-ray tube potential Filter #1 : Material Filter #2 : Material
I1 25 k¥ 13 Atarnic Mumber 29 Atomic Mumber
X-ray tube Anode Angle Al Chemical Symbol Cu Chemical Symbol
I 17.00 degree Filter #1 : Thickness Filter #2 : Thickness
IT mm lT mm
IW gfcm”2 IW gfcm”2

Exit: Generate thiz spectrum! |

Exit: Keep old spectrum |

Figura 34. Tela de entrada dos dados de tenséo de pico, angulac&o do anodo e filtragéo do tubo de
raios X.

Logo apods a definicdo dos dados anteriores, foi inserida a informagédo relativa ao
rendimento do tubo de raios X na distancia relativa a entrada do simulador
antropomorfico (K,i) e o software apresentou uma tela com um resumo de todas as
informacdes consideradas e os resultados de doses absorvidas nos 6rgédos e dose

efetiva.

4.5.3. Simulacdo computacional de exames de térax com CALDose_X

Utilizou-se o software gratuito CALDose X em sua versdo 3.5 para simular as
mesmas incidéncias de térax realizadas com o PCXMC®. Esse programa apresenta
algumas limitacées em relacdo ao PCXMC®, pois nao é possivel variar o tamanho do
campo de radiacdo para um determinado tipo de exame, somente é possivel variar
seu ponto de incidéncia, ainda que em somente duas posi¢des pré-estabelecidas. O
software possui apenas cinco valores possiveis de filtragéo inerente do tubo de raios
X (2,0; 2,5; 3,0; 4,0 e 5,0 mm de Al). Essas limitagcbes causam um aumento na

incerteza das doses absorvidas nos 6rgaos.

Na Figura 35 é apresentada a tela de inser¢cdo de dados do CALDose_X. Foram
inseridas, quando aplicavel, informacgdes da instituicdo e sala de procedimentos na
posicdo indicada em “A“. Logo abaixo, em “B”, foram inseridas as informagdes de

distancia entre o ponto focal do tubo de raios X e a entrada do simulador
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antropomorfico, a tensdo de pico do tubo e a filtragcdo inerente do mesmo,

juntamente com a carga elétrica utilizada.
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Figura 35. Tela inicial de insercdo dos dados para simulacdo das doses em pacientes pelo
CALDose_X.
O software apresenta os resultados de doses absorvidas nos 6rgédos, com apenas
duas casas decimais na unidade de mGy. Portanto foi informada uma carga elétrica
de 100 mAs para a realizacdo da simulacdo, de modo a tornar os resultados
identificaveis, j& que os resultados com 10 mAs, ou menos, apresentariam muitos
valores nulos, devido ao fato do primeiro algarismo significativo se apresentar da

terceira casa decimal em diante.

Selecionou-se a filtragéo inerente de 2,0 mm de aluminio, apesar do equipamento de
raios X utilizado nos ensaios experimentais possuir 2,1 mm Al e logo abaixo foi
selecionada a opgao de se calcular o antigo K,;, ali denominado “INAK”, que se trata
do mesmo valor do kerma incidente no ar. Essa grandeza é calculada em “C”
através da insercdo dos dados de uma curva de rendimento obtida através da
realizacdo de medidas do kerma no ar em varias tensdes de operacédo do tubo de

raios X.
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Na posicao indicada em “D” foi selecionado o exame de térax e logo abaixo a
projecao de interesse e no campo “E” a posigédo de entrada do eixo central do feixe

de raios X.

Em “F” sdo mostrados o valor do Kerma no ar incidente e do Kerma no ar na
superficie de entrada do simulador antropomoérfico, baseado em fatores de
retroespalhamento obtidos na base de dados do software, para aquela tensao de

operacéo do tubo e filtragao inerente informados em “B”.

A identificacdo numérica do paciente com sua idade e sexo foram inseridos em “G”.
O software requer uma grandeza para normalizacao dos dados, na qual foi escolhido
0 K, para, em seguida, gerar o documento com os resultados de dose nos 6rgdos e
a dose efetiva proveniente da simulacdo. Nesse momento, o software fornece uma
figura do simulador antropomdérfico matematico na posicédo de irradiacdo referente
aos dados fornecidos, conforme mostrado na Figura 36 e gera um arquivo com as

informacdes de distribuicdo de dose nos 6rgaos e dose efetiva.

l:ampu € Fonte

gura =35cm
Adtura =40 cm

Figura 36. Posicao do campo de radiacdo em uma simulagdo de exame de térax em incidéncia PA
4.6. Testes e Verificagfes em Estabelecimentos de Saude

Foram selecionadas trés clinicas, de diagnéstico por imagem, na regido
metropolitana de Belo Horizonte. Uma das clinicas possui o sistema convencional de
aguisicao da imagem por meio da exposicdo de um filme radiogréafico, seguido por

seu processamento quimico de revelacdo, fixacdo e lavagem. As outras duas
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clinicas possuem o sistema de radiografia computadorizada — CR, onde uma placa
de fésforo é exposta e sdo obtidas imagens digitais.

As clinicas foram identificadas como sendo A, B e C. A primeira possui um aparelho
de raios X da Raiotécnica, modelo RT-MX 600, com gerador trifasico, tenséo
maxima de operagdo de 125 kV, corrente maxima de 600 mA e tempo maximo de
4,0 s. Para 0 processamento das imagens, esse servigo utiliza uma processadora
convencional automatica Konika, QX 130 Il, com produtos quimicos Kodak RP X-

Omat e filmes MXG, também da fabricante Kodak.

A clinica B utiliza um equipamento de raios X VMI, modelo Compacto Plus 500, com
gerador de alta freqiiéncia, tensdo maxima de operacédo de 125 kV, corrente maxima
de 500 mA e tempo maximo de 5,0 s. Para a digitalizacdo e processamento das
imagens a clinica possui um CR modelo CR85 X, com impressora a laser Drystar
5503 ambos AGFA.

A clinica C utiliza um equipamento de raios X Siemens Polimat Plus 30, com gerador
de alta freqUéncia, tensdo maxima de operacdao de 125 kV, corrente maxima de
500 mA e tempo maximo de 3,2 s. Para a digitalizacdo e processamento das
imagens a clinica possui um CR modelo Regius IQue CR System, com impressora a
laser Drypro 793 ambos Konika Minolta.

4.6.1. Avaliacao do servico de radiologia através dos testes de constancia dos

equipamentos de raios X

Seguindo as recomendacdes internacionais, de modo a aumentar a confiabilidade
do processo de avaliacdo da qualidade das imagens radiograficas geradas pelo
servico de radiologia das clinicas, foram realizados os procedimentos de verificacéo

do funcionamento dos equipamentos de raios X.

Os parametros avaliados foram: coincidéncia do campo de radiagdo com o campo
de luz, alinhamento do eixo central do feixe de raios X, exatidao e repetitividade dos
tempos de exposicao e da tenséo, linearidade e repetitividade da taxa de kerma no
ar, avaliacdo da camada semirredutora e determinagao do rendimento do tubo de

raios X.
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Em adicdo a esses testes, no servico de radiologia convencional com
processamento quimico de imagens, foi realizada uma avaliacéo para verificagdo da

vedacdo da camara escura.

4.6.1.1. Avaliacdo do alinhamento do eixo central do feixe de radiacdo e

coincidéncia do campo de raio X com o campo de luz

Foi utilizada uma placa da MRA, com marcacdes de material radiopaco com dois
eixos ortogonais em escalas de 0,5 cm e dois circulos concéntricos, um dispositivo
para teste do alinhamento do eixo central do feixe de radiacdo composto por um
cilindro de acrilico com esferas radiopacas situadas no centro das bases inferior e
superior, além de um receptor de imagem caracteristico do servi¢co avaliado (Figura
37).

Figura 37. Dispositivos de teste para verificacdo da coincidéncia do campo de luz com o campo de
radiacdo e alinhamento do feixe de raios X.
Sobre a mesa de exames, foram posicionados o receptor de imagem, seguido pela
placa de teste e o dispositivo para teste do alinhamento do feixe colocado sobre
ambos, exatamente no centro da placa. O cabecote do equipamento de raios X foi
posicionado a uma distancia entre o ponto focal e o receptor de imagem de 100 cm,
apos seu alinhamento perpendicular ao plano de medi¢cdo. Em seguida, o campo
luminoso foi aberto de modo a coincidir exatamente com o retangulo da placa de
teste e com uma técnica de 40 kV e 3 mAs foi realizada uma exposi¢édo. O colimador

foi aberto de maneira a cobrir totalmente o chassi e foi realizada outra exposicao,
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com a mesma técnica radiogréfica sem modificacdes do sistema de posicionamento

anterior.

ApOs o processamento da imagem radiografica, a maior distancia entre as bordas do
campo indicado e do campo de radiacdo foi tomada como referéncia para avaliar o
desvio entre o campo visual luminoso e o campo de radiagdo. O alinhamento do eixo
central do feixe de radiacdo teve como indicador, o angulo formado entre o eixo
central do feixe de raios X e o plano de medida, avaliado através do deslocamento
da imagem da esfera situada na parte superior do cilindro em relacdo a posicao da

esfera situada na base do cilindro.

Os padroes de desempenho utilizados para avaliacdo do equipamento nesse teste
foram tomados com base na legislacdo nacional (BRASIL, 1998), que permite uma
diferenca maxima entre o campo de luz e o campo de radiacdo de 2 cm para esse
sistema de posicionamento e um desalinhamento méaximo do eixo central do feixe de

raios X de 3°.
4.6.1.2. Exatidao e repetitividade do tempo de exposicao

Essa avaliacao foi realizada através da utilizacdo de um monitor de radiacdo Radcal
Corporation, modelo 3036, niumero de série 36-0352, que permite avaliacdo do
kerma no ar integrado, taxa de kerma no ar e tempo de exposi¢cdo rastreavel ao
Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares (IPEN/CNEN).

O monitor de radiacdo foi posicionado sobre a mesa, utilizada como suporte,
alinhado com o tubo de raios X, de modo a ficar com sua superficie perpendicular ao
feixe de radiacdo e o centro sensivel da camara de ionizagdo a 1 metro do ponto
focal (Figura 38).

HE s

Figura 38. Monitor de radiacédo e tempo de exposi¢cdo modelo 3036 da Radcal Corporation.
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O campo de luz do equipamento de raios X foi aberto de modo a cobrir toda area
sensivel da camara de ionizagdo acoplada ao monitor de radiacdo, de acordo com

as indicacfes em sua superficie.

Foram escolhidos seis valores de tempo de exposicdo com a corrente elétrica fixa
em 100 mA para todas as irradiagdes. Na escolha de todos os parametros levou-se
em consideracao a rotina de uso do equipamento de raios X.

O valor de tenséao foi ajustado em 80 kV e foi mantido fixo para todas as séries de
medidas. Para cada tempo de exposicdo foram realizadas quatro exposi¢des. Os
calculos para a medida de exatidao (d) do tempo de exposicéo foram realizados com

a equacao 27, para cada conjunto de medidas.

d=—Nem = .700 (27)

Nom

Onde: Lnom representa o valor nominal do tempo, selecionado no painel de

controle do equipamento de raios X;

L representa o valor da média das leituras referentes ao tempo de

exposicao.

Os célculos para a medida da repetitividade (R) do tempo de exposicao foram feitos

de acordo com a equacao 28, para cada conjunto de medidas.

R = LMax B I—Min .
(LMax + I-Min)/ 2

100 (28)

Onde: Lvax representa o valor da maior leitura referente ao tempo de exposicéo;
Lvin representa o valor da menor leitura referente ao tempo de exposicéo.
4.6.1.3. Exatidao e repetitividade da tenséo de pico do tubo de raios X

Um medidor de tensdo de pico Radcal Corporation, modelo RAD/FLU 4075 RF de

namero de série 90746, calibrado pelo Instituto de Eletrotécnica e Energia da
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Universidade de Séao Paulo (Figura 39), foi posicionado sobre a mesa de exames,
alinhado com o tubo de raios X, de modo a ficar com sua superficie perpendicular ao
feixe de radiacdo e o centro sensivel do detector a 50 centimetros do ponto focal do

tubo de raios X.

Figura 39. Medidor de tenséo de pico ndo invasivo RAD/FLU da Radcal Corporation.

O campo de luz do equipamento de raios X foi aberto de modo a cobrir toda area
sensivel do medidor de tensao de pico. Foram escolhidos quatro valores de tensao e
trés valores de carga elétrica. Na escolha de todos os parametros levou-se em
consideracéo a rotina de uso do equipamento de raios X. Para cada tensédo foram

realizadas quatro exposicoes.

Os célculos para a medida de exatiddo (d%) da tensdo foram realizados com a

equacao 29, para cada conjunto de medidas.

d= LNLm—_ -100 (29)

Nom

Onde: Lnom representa o valor da tensdo nominal, selecionada no painel de

controle do equipamento de raios X;

L representa o valor da média das leituras referentes a tenséo de pico do tubo

de raios X, corrigida pelo fator de calibracdo do detector.
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Para a avaliacdo da repetitividade da tensdo de pico, foi utilizada a seguinte

equacao 30, para cada conjunto de medidas.

R = LMax B I—Min

-100 30
(LMax + I—Min)/ 2 ( )

Onde: Luax representa o valor da maior leitura referente & tenséo de pico do tubo

de raios X, corrigidos pelo fator de calibracdo do instrumento medidor;

Lmin representa o valor da menor leitura referente a tensédo de pico do tubo

de raios X, corrigidos pelo fator de calibracdo do instrumento medidor.
4.6.1.4. Linearidade e repetitividade da taxa de kerma no ar

Essa avaliacao foi realizada através da utilizacdo de um monitor de radiacdo Radcal
Corporation, modelo 3036, niumero de série 36-0352, que permite avaliacdo do
kerma no ar integrado, taxa de kerma no ar e tempo de exposicdo rastreavel ao

Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares (IPEN/CNEN).

O monitor foi posicionado sobre a mesa, utilizada como suporte, alinhado com o tubo
de raios X, de modo a ficar com sua superficie perpendicular ao feixe de radiacdo e
centro sensivel da camara de ionizacdo a 1 metro do ponto focal, conforme

apresentado na Figura 40.

Figura 40. Sistema de posicionamento para avaliagdo da linearidade e repetitividade da taxa de
kerma no ar.
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O campo de luz do equipamento de raios X foi aberto de modo a cobrir todo o
volume sensivel da camara de ionizacdo. Foram escolhidos trés valores de carga
elétrica, variando os parametros de tempo de exposicdo e corrente elétrica. Foram

realizadas quatro medidas para cada valor de carga elétrica.

Na escolha de todos os parametros, levou-se em consideracdo a rotina de uso do
equipamento de raios X e para obtencéo da linearidade da taxa de kerma no ar, foi

calculado o valor da média das leituras para cada conjunto de carga elétrica.

Cada valor médio encontrado foi divido pela carga elétrica utilizada na sua obtencéo

e o resultado obtido foi chamado de Rjinear, de acordo com a equagéo 31.

R (31)

linear —

o |QI_I

Onde: Eq representa o valor da media das leituras de kerma no ar para uma

dada carga elétrica g em mAs;

g representa o valor da carga elétrica em mAs, aplicada no tubo de raios

X para obtencdo do kerma no ar.
Com os resultados foram selecionados o maior e o menor valor de Rjinear €ncontrados

para obter a linearidade da taxa de kerma no ar (L), de acordo com a equacao 32.

Ruax — R

L — Max Min . 100 (32)
(RMax + RMin)/ 2
Onde: Rmax representa o maior valor de Rjinear Obtido;

Rwmin representa o menor valor de Rjinear Obtido.

Para a avaliacdo da repetitividade da taxa de kerma no ar, foi utlizada a

equacao 33, para cada conjunto de medidas.
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L, —Ly
R — Max Min . 100 (33)
(LMax + I-Min)/ 2

Onde: Lyvax representa o valor da maior leitura referente a taxa de kerma no ar

emitida pelo tubo de raios X;

Lvin representa o valor da menor leitura referente a taxa de kerma no ar

emitida pelo tubo de raios X.
4.6.1.5. Avaliagcdo da camada semirredutora

Nessa avaliacdo foi utilizado um conjunto com céamara de ionizacdo Radcal
Corporation, acoplada a um eletrdmetro do mesmo fabricante, modelo 9015, nimero
de série 9102-88, rastreavel ao padrdo do IPEN. A camara foi posicionada em um
suporte, distante de fontes de retroespalhamento e alinhada com o tubo de raios X,
de modo a ficar com sua superficie perpendicular ao feixe de radiacdo e o seu centro

sensivel a 1 metro do ponto focal.

O campo de luz do equipamento de raios X foi aberto de modo a cobrir todo o
volume sensivel da camara de ionizagdo. Com uma técnica que fornecesse a tenséo
de pico real de 80 kV e corrente elétrica e tempo de exposicdo que variaram em
funcdo do rendimento do tubo de raios X do servico avaliado, realizou-se quatro

medidas da taxa de kerma no ar.

Apos a adicdo de um filtro de aluminio, de espessura bem definida, foram realizadas
trés medidas e registrados seus valores. Em seguida foi adicionado outro filtro de
aluminio e realizou-se mais trés medidas. Este procedimento foi realizado até que se
obtivesse uma espessura de filtracdo, que tornasse possivel o célculo da camada

semirredutora através da equacgédo 34 (BRASIL, 2005).

L
L
R
In| &
Lb
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Onde: L, representa o valor da leitura do kerma no ar sem adigao de filtros;

L, representa o valor da leitura do kerma no ar imediatamente superior a
Lo/2;

L, representa o valor da leitura do kerma no ar imediatamente inferior a
Lo/2;
Xa representa o valor da espessura de aluminio correspondente a Lg;
Xp representa o valor da espessura de aluminio correspondente a L.
4.6.1.6. Determinagéo do rendimento do tubo de raios X

Essa avaliacdo foi realizada com a mesma instrumentacdo utilizada no teste que
avaliou a camada semirredutora. A camara de ionizacao foi posicionada em um
suporte, distante de fontes de retroespalhamento e alinhada com o tubo de raios X,
de modo a ficar com sua superficie perpendicular ao feixe de radiacdo e centro
sensivel a 1 metro do ponto focal. O campo de luz do equipamento de raios X foi

aberto de modo a cobrir todo o volume sensivel da camara de ionizacao.

Foi escolhida uma técnica que fornecesse uma tensao de pico real de 80 kV e uma
carga elétrica que variou entre 0s servi¢os, devido as caracteristicas de utilizacédo
dos mesmos. Em seguida foram realizadas quatro medicbes do Kerma no ar

incidente e o rendimento foi calculado através da equacéao 35.

R, (LGy! mAs):Lpt'Nk-lw (n%’/] (35)

Onde: L representa a média das leituras do kerma no ar em mGy;

krp representa o fator de correcao para temperatura e pressdo dado pela

equacao 36;

Nk representa fator de calibracdo da camara de ionizagao;
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i representa o valor da corrente elétrica utilizada na aquisicdo das

medidas em mA;

t representa o tempo de exposicdo utilizado na aquisicdo das medidas em

segundos.

101,325 kPa ) ( 27315+T
. :[ j 36)

P 295,15 K

Onde: P representa o valor da pressao no local da realizacdo das medicdes em
kPa;

T representa o valor da temperatura no local da realizacdo das medic6es em °C.

4.6.2. Coleta de dados de exames nos servi¢os de radiologia

Durante um periodo de seis meses, 0s exames de torax em incidéncias PA e laterais
direitas, quando realizadas, foram registrados e avaliados. Para cada exame foram
colhidas as informacgdes dos pacientes, tais como idade, massa corporal, sexo e a
distancia entre o ponto focal do tubo de raios X e a superficie de entrada da pele do

paciente nas trés clinicas selecionadas.

Todos os exames foram devidamente identificados por numeros e um médico
radiologista avaliou os parametros de qualidade da imagem preconizados pela
Comunidade Européia, através da aplicacdo de um formulario, conforme exemplo
apresentado na Tabela 6, aonde sdo mostrados os critérios de avaliacdo de exames
de térax em incidéncias PA e a Tabela 7, aonde sdo mostrados os critérios para

avaliacao da incidéncia lateral.

Somente os dados relativos a exames que apresentaram avaliagdo com rendimento
igual ou superior a 83 % foram considerados para a realizacdo da avaliagao
dosimétrica e de aspectos da qualidade da imagem, ou seja, na avaliacdo dos
parametros pelo radiologista, aceitaram-se imagens que foram reprovadas em

somente um dos critérios utilizados, independente da incidéncia em PA ou Lateral.
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Apo6s o fim das andlises pelos médicos radiologistas, foram

registrados e

considerados os dados coletados de 100 exames da clinica A, somente em

incidéncias PA, devido a baixa quantidade de exames em incidéncias laterais

solicitadas para a mesma. Para a clinica B foram considerados os dados de 40

exames com incidéncias em PA e laterais.

Para a clinica C foram considerados os

dados de 60 exames também em incidéncias PA e laterais, totalizando 300 dados de

exames com imagens aprovadas.

Tabela 6. Tabela de pardmetros utilizados para avaliacdo da qualidade da imagem de térax em
incidéncia PA.

Critérios Avaliados em Cada Imagem
Radiografica

Paciente Niumero:

1. Executada em inspiracdo profunda (avaliada
pela posicéo das costelas acima do diafragma
6 arcos anteriores ou 10 arcos posteriores) e em
apnéia

2. Reproducéo simétrica do térax sem rotagao ou
basculagéo

3. Borda medial das escapulas fora dos campos
pulmonares

4. Reproducéo de todo gradil costal acima do
diafragma

5. Reproducéo nitida do padrédo vascular de todo o
pulm@o, principalmente os vasos periféricos

6. Reproducéo nitida da traguéia e parte proximal
dos brénquios

7. Reprodugéo nitida do coragéo e aorta

8. Reproducéo nitida do diafragma e dos angulos
costo-frénicos

9. Visualizag&o da parte retrocardiaca do pulmao e
mediastino

10. Visualizacéo da coluna através da sombra
cardiaca

Pontuacéo Total:
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Tabela 7. Tabela de parametros utilizados para avaliagao da qualidade da imagem de térax em
incidéncia lateral.

Paciente NiUmero:

Critérios Avaliados em Cada Imagem
Radiografica

1. Realizado em plena inspiracdo e com a
respiracdo suspensa

2. Os bracgos erguidos em relagéo ao térax

3. Superposicao das bordas posteriores dos
pulmdes

4. Reproducéo nitida da traquéia

5. Reproducéo nitida dos angulos costofrénicos

6. Reproducao da borda posterior do coracéo e
aorta; mediastino; diafragma; esterno; vértebra
torécica

Pontuacéo Total:

4.7. Avaliacao da distribuicdo das doses nos pacientes

Com o rendimento dos tubos de raios X de cada clinica, que foi determinado pela
razdo entre a média das leituras de kerma no ar obtidas, para cada valor de tenséo e
a carga elétrica utilizada, foi calculado o Kerma no ar incidente para cada paciente

de acordo com a equacao 37.

2

2
d. ...
K =K referéncia . kVpexame

aj aj(8okv,100cm) '€ d

(37)

exame
foco—pele kVpreferéncia

Onde: K, é o Kerma no ar incidente na distancia correspondente a entrada da

pele do paciente sem a influéncia do retroespalhamento em mGy;

Kaicgokv,1000m) € 0 Kerma no ar incidente a uma distancia de um metro do ponto

focal do tubo de raios X e tenséo pico de 80 kV em mGy/mAs;

fc € o fator de calibracdo da camara de ionizacao utilizada para a medicdo do

Kerma no ar incidente para a energia média utilizada na avaliacdo do rendimento;

dreferancia € @ distancia entre o ponto focal do tubo de raios X e onde foi medido o

Kerma no ar incidente (100 cm);
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droco-pele € @ distancia entre o ponto focal do tubo de raios X e a entrada da pele

do paciente em cm para um determinado biétipo do paciente;

kVpexame € @ tensdo de pico utilizada para a realizagdo do exame naquele

paciente em kV,

kVpreterancia € @ tenséo de pico de referéncia na qual foram realizadas as medi¢des

do Kerma no ar incidente (80 kV);

it € o produto da corrente pelo tempo de exposi¢ao utilizada no exame em mAs.

Para o célculo do kerma no ar na superficie de entrada do paciente (K,¢) foi utilizada

a equacao 38.

K,. = K,;(mGy)-BSF (38)

ae

Onde: K,i € 0 kerma no ar incidente, na distancia correspondente a entrada

da pele do paciente, sem a influéncia do retroespalhamento;

BSF é o fator de retroespalhamento para um feixe com tensdo e CSR conhecidas
(ICRU, 2005).

As doses efetivas e risco de indugcéo de cancer proveniente de cada exame foram
calculados com a utilizacdo do PCXMC® e o CALDose X. Ambas grandezas foram
calculadas através da insercdo dos dados dos pacientes, das técnicas radiograficas
coletadas, filtracdo inerente e Kerma no ar incidente nos dois softwares, conforme

informagdes dadas no item 4.5.

4.8. Avaliacdo de uma Metodologia para Verificacdo de Parametros da

Qualidade da Imagem

No Laboratério de Calibracdo de Dosimetros do CDTN/CNEN foram realizados
procedimentos de irradiacdo dos objetos de teste para obtencdo de imagens
radiogréaficas, de modo a se obter um padréo de boa qualidade.
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Para tal, foi utilizado o equipamento de raios X VMI, Pulsar 800 Plus e os objetos de
teste Chest X-ray Phantom da Fluke Biomedical, TOR CDR da Leeds Test Objects e

o Radiographic Survey Phantom da Gammex.

Para o processamento convencional das imagens, foi utilizada uma processadora
automética Kodak Min R M35 X-Omat, com produtos quimicos Kodak RP X-Omat e
filmes MXG, também da fabricante Kodak. Para o processamento digital foi utilizado
uma digitalizadora Kodak CR850 instalados no Laboratério de Radioprotecdo
Aplicada a Mamografia — LARAM / CDTN.

As imagens foram tomadas em técnicas com tensédo de pico de 70 a 120 kV, em
incrementos de 10 kV e para cada valor de tenséo foram utilizados 2, 3, 5, 10, 20 e
30 mAs, totalizado 36 imagens para o processamento convencional e 36 imagens
digitais, para cada um dos objetos de teste utilizados. A distancia entre o ponto focal
do tubo de raios X e o receptor de imagens foi de 1,8 metros, conforme aquisicao de

exames de térax na rotina médica.

As imagens em filmes radiogréaficos foram avaliadas em um negatoscépio Planilux,
conforme apresentado na Figura 41, que possui intensidade luminosa ajustavel de

até 6700 cd.m™, com dimensdes de 80 x 42 cm? e nimero de série 09/00046019.

Figura 41. Negatoscépio Planilux com luminosidade ajustavel.

As imagens digitais foram analisadas em um computador com monitor Planar,
modelo GX5MP, com resolucdo de 5 mega pixel, dimensdes de 40 x 31 cm? e

namero de série 708PNKR00112, apresentado na Figura 42.
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Figura 42. Monitor de video Planar de 5 mega pixel.

Na Figura 43 é mostrado objeto de teste TOR CDR fixado no interior do objeto de

teste Chest X-ray Diagnostic Phantom, de modo a ficarem os dois objetos

concéntricos.
t&
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5,08 cm

0,1cm

Figura 43. Objetos de teste TOR CDR e Chest X-ray Phantom acoplados para avaliacdo da qualidade
de imagem.

Os objetos foram posicionados em um tripé, de modo a sua superficie ficar

perpendicular ao eixo central do feixe de raios X e totalmente dentro do campo de
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radiacdo, conforme apresentado na Figura 44. As duas placas de aluminio foram
envolvidas pelas placas de acrilico e o objeto foi posicionado de modo a deixar a

placa de aluminio de 1 mm posicionada anteriormente a placa de aluminio de 2 mm.

Figura 44. Sistema de posicionamento para aquisicdo de imagens com os objetos de teste TOR CDR
e Chest X-ray Phantom.

O objeto de teste Radiographic Survey Phantom foi posicionado em um tripé, de

modo que sua superficie se mantivesse perpendicular ao eixo central do feixe de

raios X e totalmente inserida no campo de radiacdo, conforme mostrado na Figura
45.

Figura 45. Sistema de posicionamento para aquisicdo de imagens com o objeto de teste Radiographic
Survey Phantom.
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As imagens do objeto de teste TOR CDR foram avaliadas em termos da quantidade
de estruturas alto contraste e baixo contraste com 17 estruturas presentes, além de
resolucao espacial visualizadas , ja as imagens do Radiodiagnostic Survey Phantom

somente permitiram a visualiza¢do da resolucdo espacial.

Cada imagem adquirida foi avaliada por trés observadores experientes, de forma
independente, com formulério especifico e em condi¢cdes de baixa luminosidade. A
cada avaliacdo as imagens eram dispostas com orientacdo diferente da anterior, de
modo a evitar possiveis ilusdes cognitivas, para aumentar a confiabilidade do

processo de avaliacdo da imagens.

4.9. Aplicacdo da Metodologia para Avaliagdo da Qualidade da Imagem nas

Clinicas Selecionadas

Trés clinicas cujas imagens foram avaliadas e aprovadas previamente pelos
médicos radiologistas, nos critérios europeus de qualidade da imagem, conforme
mostrado nas tabelas 6 e 7, foram selecionadas na regido metropolitana de Belo

Horizonte.

Os objetos de teste Chest X-ray Phantom da Fluke Biomedical, TOR CDR da Leeds
Test Objects e o Radiographic Survey Phantom da Gammex foram posicionados em
um tripé, de modo que sua superficie se mantivesse perpendicular ao eixo central do
feixe de raios X e totalmente inserida no campo de radiacdo, confome mostrado na
Figura 46, que ilustra o sistema de posicionamento utilizado em uma das clinicas

com o objeto de teste TOR CDR acoplado ao Chest X-ray Phantom.

Figura 46. Sistema de posicionamento para avaliagdo das imagens radiograficas em uma das clinicas
selecionadas.
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Nas TAB. 8, 9 e 10 sdo mostradas as técnicas utilizadas para a realizacdo dos
procedimentos de obtencdo da imagem radiografica em cada uma das clinicas com
0s objetos de teste. A clinica A utiliza corrente de 200 mA para obtencédo de suas

imagens e as clinicas B e C utilizam corrente de 300 mA.

Tabela 8. Técnicas radiogréaficas selecionadas para obtengdo das imagens na clinica A.

Tensdo Tempo  Carga

(kV) (s) (mAs)

0,033 6,6

0,050 10,0
70

0,100 20,0

0,150 30,0

0,033 6,6

0,050 10,0
80

0,100 20,0

0,150 30,0

0,033 6,6

0,050 10,0
85

0,100 20,0

0,150 30,0

0,033 6,6

0,050 10,0
90

0,100 20,0

0,150 30,0

0,033 6,6
95

0,050 10

0,033 6,6
100

0,050 10

0,033 6,6
105

0,050 10
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Tabela 9. Técnicas radiograficas selecionadas para obtencéo das imagens na clinica B.

Tensdo Tempo  Carga
(kV) (s) (mAs)

100 0,0100 3,0

110 0,0167 50

0,0100 3,0
115 0,0125 3,8
0,0200 6,0
0,0125 3,8

125 0,0167 50
0,0267 8,0

Tabela 10. Técnicas radiograficas selecionadas para obtencéo das imagens na clinica C.

Tensdo Tempo  Carga
(kV) (s) (mAs)

102 0,0160 3,2

109 0,0160 3,2

117 0,0160 3,2

0,0160 3,2
0,0200 4,0
0,0250 50

125 0,0320 6,4

0,0400 8,0
0,0625 12,5
0,1000 20,0

Esses parametros técnicos, utilizados para a obtencéo das imagens dos obejetos de
teste em cada clinica, foram selecionados com base na frequéncia de aplicagdo dos

mesmaos em seus respectivos pacientes.

Cada imagem adquirida foi avaliada por cinco observadores de forma independente,
com formulario especifico e em condi¢cbes de baixa luminosidade. A cada avaliagao

as imagens eram dispostas com orientacao diferente da anterior, de modo a evitar
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possiveis ilusdes de Gtica, para aumentar a confiabilidade do processo de avaliagdo
da imagens.

As imagens foram avaliadas por dois observadores experientes e, através de uma
pequena orientacdo quanto ao que se deveria quantificar, mais trés observadores

inexperientes avaliaram as imagens.
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5. RESULTADOS

5.1. Caracterizacdo da Camara de lonizacéao

Os resultados das medidas das correntes elétricas geradas pela fonte radioativa

padréao nas irradiacdes da camara de ionizacdo RC6 sao mostrados na Figura 47.

A camara de ionizagcdo apresentou adequada repetitividade das medidas, ficando
abaixo de 0,20 % e a reprodutibilidade de 0,23 % para medic¢des realizadas durante

todo o periodo de aproximadamente quatro anos, demonstrando a grande
estabilidade do sistema de medicéo.
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Figura 47. Resultado da avaliacédo da estabilidade da camara de ionizagdo RC6.

Os resultados das medidas de correntes de fuga geradas por sinais elétricos

espurios do sistema de medicdo e por radiacbes de fundo sdo mostrados na
Figura 48.

Observa-se que os sinais medidos apresentaram valores que nao ultrapassaram
0,08 % da medic&o de corrente elétrica gerada pela fonte Sr — *°Y, que também é
um bom indicativo de estabilidade do sistema, aumentando ainda mais a
confiabilidade metroldgica das medicdes realizadas com este conjunto de camara de

ionizagdo e eletrometro. Quando a camara foi utilizada para medicdo do valor
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verdadeiro convencional do K,;, essa influéncia da corrente de fuga tornou-se ainda
menor, apresentando valores da ordem de 0,01 %.
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Figura 48. Avaliac@o da corrente de fuga gerada no sistema a cada medicéo realizada.

5.2. Implantacdo das RadiacOes de Referéncia - RQA

Os detectores termoluminescentes utilizados para medicbes de dose nos
simuladores antropomorficos devem ser calibrados em feixes de radiacdo que
representem, de modo mais confidvel possivel, a realidade daquele espectro dos
raios X. Para isso selecionou-se os feixes de referéncia da IEC denominados RQA 6

e RQA 9, que simulam um espectro do feixe de raios X, apOs sofrer atenuacdo do
paciente.

Foram adicionados atenuadores de aluminio na saida do feixe primario de raios X no
equipamento Pantak Seifert de potencial constante. O procedimento para medida da
CSR foi executado (IEC, 2005). Na Tabela 11 sdo apresentados os resultados de

CSR e filtracdo adicionada encontrados pelo LCD/CDTN comparados aos requisitos
da IEC.
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Tabela 11. Radia¢Bes de referéncia RQA da IEC com seus valores de tenséo, filtragéo adicional e

CSR.
Filtragcéo Filtragdo
Radiacéo de Tenséo Adicional  Adicional CI:ESCI:? LCS/?:RDTN
Referéncia (kV) IEC LCD/CDTN
(mm Al) (mm Al) (mmAl) (mmAl)
RQA 6 80 26 25,7 8,2 8,16
RQA 9 120 40 35,0 11,6 11,67

Esses feixes de radiacdo de referéncia foram utilizados na calibracdo dos
dosimetros termoluminescentes por se tratarem de campos de radiacdo que se

aproximam dos campos utilizados na prética clinica.

5.2.1. Espectrometria das radiacdes de referéncia RQA

Os espectros foram gerados para as radiacbes de referéncia implantadas.
A Figura 49 mostra as intensidades de contagem relativas por energia da radiagéo

para os feixes de referéncia de interesse.

A radiacdo de referéncia de maior valor de tensédo apresenta raios X caracteristicos
mais pronunciados no espectro. Neste feixe, o valor de filtracdo adicionada ao feixe
primario € muito alto, causando reducdo dos componentes de baixa energia de

forma mais acentuada.
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Figura 49. Espectros experimentais das radiacdes de referéncia RQA.
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Conhecendo-se as caracteristicas dos feixes de radiacdo é possivel a realizacdo da
calibracdo dos detectores termoluminescentes para dosimetria de pacientes em

condi¢des que mais se aproximam da realidade.

5.3. Caracterizacao dos Simuladores Antropomérficos

Os simuladores antropomorficos foram estudados e caracterizados em funcao da
localizacdo aproximada de seus tecidos ou 6rgaos. A Figura 50 apresenta a imagem
de uma das fatias, com a divisdo em matriz utilizada para a identificacdo da posicao

dos cilindros no volume do objeto simulador.

Cada cilindro foi identificado com um cdédigo definido pelo nimero da fatia onde se
encontra, seguido pelo numero da linha e pela letra da coluna, em um total de 5
digitos. Uma legenda de cores foi utilizada para correlacionar o cilindro com o 6rgéao

no qual se encontra (Figura 51).
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Essa etapa foi de suma importancia, uma vez que se pretendeu avaliar os softwares
utilizados, através da comparacdo de seus resultados com uma dosimetria
experimental, inserindo-se detectores termoluminescentes nos simuladores
antropomorficos, portanto a localizacdo correta de cada 6rgdo auxiliou na

confiabilidade do processo de comparacéo da dosimetria.

Figura 50. Imagem de uma das fatias do objeto simulador Alderson, com a divisdo matricial utilizada
para a identificacdo da posi¢ao dos cilindros.
Fonte: Reynaldo et. al., 2009.
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Figura 51. Matriz da fatia anterior para correla¢éo do cilindro codificado com o érgéo de interesse.
Fonte: Reynaldo et. al., 2009.

Uma caracteristica bastante negativa foi constatada durante a caracterizacdo dos
simuladores antropomorficos. Posi¢des correspondentes a tecidos 6sseos vieram de

fabrica preenchidos por cilindros de baixa densidade e nuamero atbémico. Esse
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problema ndo é simples de se resolver, pois algumas dessas posi¢cdes sao hibridas,
ou seja, um determinado volume do cilindro de preenchimento deveria conter dois,

ou as vezes, mais de dois tipos de tecidos diferentes.

A Figura 52 mostra a imagem radiografica de uma das fatias do objeto simulador.
Pode-se observar que nos lugares onde deveriam existir cilindros com densidade
0ssea ha cilindros com densidade de tecido mole e pulm&o. Constatou-se que em

todas as fatias ocorre o posicionamento incorreto de cilindros.

Figura 52. Imagem radiogréfica de uma das fatias do simulador Alderson-Rando masculino, onde as
setas vermelhas indicam o posicionamento de cilindros com densidade pulmonar ou de tecidos moles
nas posi¢des 6sseas e as azuis com densidade de tecido mole em posi¢c8es pulmonares.
Fonte: Reynaldo et. al., 2009.

Todos os cilindros posicionados de maneira incorreta foram substituidos por cilindros
com a densidade adequada, de modo a aumentar a confiabilidade das medidas de
dose no simulador. O fabricante do simulador antropomarfico forneceu cilindros para
substituicdo de boa parte daqueles inseridos de maneira equivocada, no projeto
inicial do simulador.

As duas versdes dos simuladores Alderson-Rando, masculina e feminina, foram

caracterizadas em termos do posicionamento dos 6rgaos em todas as suas fatias
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Uteis, tornando-se possivel a realizacdo de uma dosimetria mais precisa, aplicando-
se os fatores de correcdo adequados para os diferentes coeficientes de atenuacao

dos tecidos reais em relacéo ao que se tem no simulador antropomaorfico.

5.4. Procedimentos de Calibracdo dos Dosimetros Termoluminescentes

A calibragcdo dos dosimetros termoluminescentes TLD 100H foi realizada nas
radiacOes de referéncia RQA 6 e RQA 9, que séo referentes a feixes de raios X com

tensdes de 80 kV e 120 kV, respectivamente.

A Figura 53 apresenta o fator de sensibilidade de cada dosimetro identificado por um
namero. Os resultados da calibracdo na RQA 6 estdo mostrados na Figura 54, que
mostra a resposta de cada TLD, a 5 mGy de K,;, em termos de carga elétrica,

evidenciando a grande variacdo na resposta do lote.
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Figura 53. Fatores de sensibilidade dos detectores termoluminescentes.

A aplicacéo desses fatores de sensibilidade permite a homogeneizacao da resposta
do lote de detectores, porém, uma vez que esses fatores sdo individuais, é

necessario que cada detector seja identificado.

O valor do coeficiente de calibracdo calculado foi de 17,22 pGy.nC™ para a RQA 6 e

0 maior desvio padrao apresentado pelos dosimetros foi de 2,9 %.
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Figura 54. Resultados da irradia¢céo dos dosimetros na RQA6 com K, i de 5 mGy.
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Os resultados da calibracdo dos dosimetros na RQA 9 estdo mostrados na Figura

55, aonde ¢é possivel

verificar a resposta de cada dosimetro

identificado

numericamente, em termos de carga elétrica. O valor do coeficiente de calibracédo

calculado foi de 18,55 uGy.nC™ para essa radiacdo de referéncia e o maior desvio

padrao apresentado pelos dosimetros irradiados foi de 4,0 %.

Carga Elétrica (nC)

Figura 55. Resultados da irradiacéo dos dosimetros na RQA9 com K, i de 5 mGy.
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Ambos coeficientes de calibracdo encontrados serédo utilizados para avaliacdo da
dosimetria no simulador antropomorfico, quando o mesmo for irradiado para

simulacdo de um exame térax com tensdes de 80 kV e 120 kV.
5.5. Avaliacdo de uma metodologia para verificacdo das doses em pacientes

5.5.1. Avaliacdo das doses em exames de térax com um simulador

antropomoérfico Alderson Rando®

Na Tabela 12 sdo mostrados os fatores de correcdo para a relacdo entre o
coeficiente de atenuacédo de diversos 0rgaos e o coeficiente de atenuacdo do ar para
as energias meédias aproximadas das radiacGes de referéncia utilizadas na irradiacao
do simulador antropomoérfico (NIST, 2010).

Tabela 12. Fatores de correcao utilizados na irradiagdo do simulador antropomarfico.

RQR 6 (Emedia = 50keV) RQR 9 (Emedia = 80keV)

Material

Helplem®f) (o S0 Helplem®fe) (o e

Pele 43,60 1,06 26,17 1,09
Cérebro 43,94 1,07 26,32 1,09
Tireoide 43,60 1,06 26,17 1,09
Pulméo 43,93 1,07 26,25 1,09
Figado 43,60 1,06 26,17 1,09
Rim 43,60 1,06 26,17 1,09
Estémago 43,60 1,06 26,17 1,09
Pancreas 43,60 1,06 26,17 1,09
Medula 43,60 1,06 26,17 1,09
Intestino Grosso 43,60 1,06 26,17 1,09
Intestino Delgado 43,60 1,06 26,17 1,09
Ar 40,98 1,00 24,07 1,00

A partir da analise da Tabela 12, € possivel concluir que, quando se deixa de
considerar a existéncia desses fatores, os erros nos resultados de avaliagdo
dosimétrica podem chegar a quase 10 %, portanto esses fatores de corre¢do foram
utilizados de modo individualizado levando-se em consideracao o 6rgao irradiado e a
energia média aproximada do feixe de radiacdo, elevando-se o nivel de confianga

metroldgica nos resultados obtidos.
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Outro dado relevante vem de comparagbes com a literatura existente acerca dos
fatores de converséo, utilizando a relagdo entre os coeficientes de atenuacéo da
dgua e do ar para varias energias. Na Figura 56 de Tahuata et. al. (2003) sao

apresentados alguns resultados que mostram a coeréncia dos dados da Tabela 12.

/H’"
o

0,01 0,1 1 10
Energia (MeV)

Figura 56. Valores do fator de conversdo da dose no ar para dose na agua em fun¢éo da energia dos
fétons incidentes.
Fonte: Tahuata et. al. 2003.
Na Tabela 13 sdo mostrados os resultados de dosimetria, normalizados por carga
elétrica (MAs) para todas as irradiacbes na superficie de entrada da pele do
simulador (Kae), cérebro, tireoide, pulmao, figado, rins, estbmago, pancreas, medula
0ssea e intestinos grosso e delgado, com seus respectivos valores de incerteza

expandida.
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Tabela 13. Doses absorvidas para os 6rgaos mais irradiados em cada uma das incidéncias e tensdes
de operacéo do tubo de raios X.

Dose Absorvida (uGy.mAs™)

Orgéo
80 kV - PA 80 kV - LAT 120 kV - PA 120 kV - LAT
Kae 59,5+ 3,8 75,2 £ 3,7 120,77+ 3,4 146,0 £ 6,8
Cérebro 008+001  0,04%0,01 0,33+ 0,01 0,18 0,01
Tireoide 129+014  0,56+0,05 4,72 +0,16 1,80 + 0,15
Pulmao 16,8+ 2,2 7,4+0,7 459+ 8,3 214+29
Figado 53+1,8 12,8+0,5 17,4 2,0 26,0 + 4,2
Rim 6,8+ 1,6 4,7+0,7 18,7+ 1,4 73+1,1
Estémago 9,0£0,7 2,0+0,1 27,7+12 6,2+0,3
Pancreas 3,0£0,8 34+0,1 10,6 + 0,9 76+1,0
Medula Ossea 3.8+0,7 1,2+01 12,2+1,0 35+04
Intestino Grosso 0,6 0,1 3,6+0,7 2,4+0,2 2,2+0,3
0,14 £ 0,02 0,43 £ 0,03 0,65 £ 0,05 0,64 £ 0,06

Intestino Delgado

A entrada da pele é a regido que apresenta a maior dose absorvida, evidenciada
pelos valores de K,e encontrados. Os pulmdes, figado, rins, estbmago, pancreas e
medula déssea também apresentam valores um pouco mais elevados, pois 0s
mesmos se encontram dentro do feixe priméario de radiacdo. As incertezas das
medidas estdo relacionadas com a reprodutibilidade dos dosimetros
termoluminescentes, avaliada no momento da selecdo do lote (OLIVEIRA, et. al.
2010), além da incerteza na calibracdo dos detectores, dependéncia energética e

desvio padréo das medidas.

Outro fator de extrema relevancia no calculo da incerteza, se deve ao fato de alguns
orgaos apresentarem valores de dose absorvida muito reduzidos, pois estdo fora do
campo de radiagdo. Todos esses fatores foram considerados na composi¢céo das

incertezas do processo de avaliacao de doses.

Esses valores de incerteza informados na tabela, ndo ultrapassam 25 % e foram

avaliados para um fator de abrangéncia k = 2.
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5.5.2. Comparacao dos resultados apresentados na dosimetria experimental

com os resultados das simulagdes computacionais

Na Tabela 14 sdo apresentados os resultados das simulacdes realizadas com o
softvare PCXMC®, para as mesmas condicdes da realizacdo das medidas
experimentais, em termos de distéancia entre o ponto focal do tubo de raios X e a
superficie de entrada do simulador, as tensdes utilizadas, as projecdes do feixe e 0
rendimento do equipamento de raios X do LCD/CDTN.

Trata-se de um paciente adulto do sexo masculino, com dimensfes de 1,75 m e
73,5 kg, conforme informado nas especificacdes do simulador antropomoérfico
Alderson-Rando®.

Tabela 14. Resultados das simula¢des de dose realizadas com PCXMC® 2.0.

) Doses Absorvidas (UGy/mAs) - PCXMC® 2.0
Tecido ou Orgéo

80KkV-PA 80kV-LAT 120kV-PA 120kV-LAT
Cérebro 0,04+001 002+001 018%0,02 0,10+0,01
Tireoide 1,22+021 074+0,18 457+061  2,63+0,43
PuImao 1524+0,14 567+0,10 41,95+0,29 17,87 +0,23
Figado 799+011 9,42+0,10 24,24+024 29,12 +0,23
Rim 21,65+0,45 3,61+0,11 56,16+0,95 11,62+0,29
Estdmago 4014017 050+0,04 14,26+0,43 2,33+0,14
Pancreas 719+028 112+0,13 24,33+073 4,87+0,38
Medula 6,50+ 0,03 257+0,02 1840+0,07 7,86+0,05
Intestino Grosso 0,66+0,04 058+004 252+0,11 221+0,12
0,75+0,03 057+0,02 286+0,09  228+0,06

Intestino Delgado

A andlise desses dados permite concluir que os 6rgdos mais irradiados sdo os
pulmdes, figado, rins, pancreas e medula 6ssea, pois 0s mesmos, ou pelo menos
uma porcao de seu volume, se encontra no feixe primario de radiacdo. A dose na
superficie de entrada ndo é fornecida pelo PCXMC® e as incertezas fornecidas
referem-se ao numero de fotons contabilizados para a simulagdo computacional, que

na pior situagéo foi de aproximadamente 25 %.

Os mesmos dados foram utilizados para a realizacdo da simulacdo dessas

irradiacbes no CALDose X e os resultados sdo mostrados na Tabela 15 que

129



relaciona a dose absorvida na entrada da superficie do simulador antropomérfico
(através da utilizagdo de um fator de retroespalhamento), cérebro, tireoide, pulmdes,

figado, rins, estbmago, pancreas, medula 0ssea e intestinos grosso e delgado.

Tabela 15 .Resultados das simulacdes de dose realizadas com CALDose_X.

Doses Absorvidas (UGy/mAs) - CALDose X

Orgéo
80kV-PA 80kV-LAT 120kV-PA 120KkV-LAT
Kae 46,70+ 0,61 60,49+0,58 9567+1,37 123,11+1,30
Cérebro 0,07 £ 0,01 0,26 £ 0,01 0,16 + 0,01
Tireoide 1,07 £ 0,06 0,24 + 0,02 4,32+ 0,18 1,25+ 0,08
Pulméo 9,73+£0,02 4,10+0,01 28,84+0,06 12,47 £ 0,03
Figado 500+£0,01 11,47+0,02 16,84+0,04 32,98 + 0,05
Rim 5,70 £ 0,03 1,87+0,02 18,39+0,10 6,86 £ 0,05
Estdmago 3,79+ 0,04 1,70+ 0,02 13,10+0,12 6,16 £ 0,07
Pancreas 3,52+0,04 2,23+0,03 13,48+0,13 8,65 + 0,08
Medula
Intestino Grosso 1,04 +0,01 126+0,01 4,19+0,04 4,13 + 0,03
Intestino Delgado 0,87 0,01 0,57 +0,01 3,48 £ 0,03 2,26 £ 0,02

Algumas particularidades devem ser consideradas na simulacdo com o CALDose X,
pois o documento com o resultado das simulacdes realizadas, que € gerado em um
“bloco de notas”, estd pré configurado para liberar os valores com apenas duas
casas decimais, portanto, deve-se inserir um valor de carga elétrica (mAs) mais

elevado e o resultado deve ser normalizado para a situacao real.

Outra caracteristica importante é que nao se pode variar a massa do paciente a ser
simulado, portanto o simulador antropomorfico matematico utilizado possui massa
corporal padrdo para todos os exames. O software permite apenas a variacdo da
idade e sexo do simulador, pois esses parametros influenciam diretamente no

calculo do risco de incidéncia de cancer, devido a irradiacao.

Assim como na simulagdo com o PCXMC®, os 6rgdos que receberam maiores
valores de dose absorvida, na avaliacdo com o CALDose X foram os pulmdes,

figado, rins, pancreas e medula 0ssea, o que também se deve ao fato do orgéo estar
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inserido em sua totalidade no feixe primario, ou pelo menos uma parte do volume

desse.

Nas Figuras 57 a 60 sdo mostradas comparacfes entre os resultados de doses
absorvidas nos orgdos de forma experimental e as simulagdes computacionais com
ambos softwares, para as tensdes de 80 e 120 kV, em incidéncia PA e Lateral, para

alguns dos 6rgéos.
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Figura 57. Comparac¢éo dos resultados de dosimetria em um simulador antropomorfico com
simulagBes computacionais a 80 kV e incidéncia em PA.
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Figura 58. Comparacéo dos resultados de dosimetria em um simulador antropomérfico com
simula¢gBes computacionais a 80 kV e incidéncia lateral.
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Figura 59. Comparacéo dos resultados de dosimetria em um simulador antropomorfico com
simulagBes computacionais a 120 kV e incidéncia em PA.
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Figura 60. Comparacéo dos resultados de dosimetria em um simulador antropomorfico com
simulagcfes computacionais a 120 kV e incidéncia em lateral.
Para ambas as técnicas radiogréficas, os resultados mostraram comportamento
semelhante, com excecdo dos rins, em incidéncias laterais. Os resultados
apresentados pelo CALDose_ X nas exposi¢cdes em PA mostraram que os valores de
dose calculada, diferem dos valores experimentais até 10% para rins e figado, e até
50% aos demais 6rgaos, excetuando-se o estbmago, que apresentou diferenca nas

doses de aproximadamente 60 %.

Ainda em relacdo ao CALDose X, nas exposicdes com incidéncia lateral, as
diferencas entre as simulaces e os dados experimentais chegam a até 40% para
todos os o6rgaos, excetuando-se os rins que apresentaram diferenca nas doses de

aproximadamente 60 %.

Os resultados das simulagdes com o PCXMC® em exposicdes com incidéncia PA
mostraram grandes diferencas (um fator de 200 % para o pancreas e 300% para 0s
rins). Ja nas incidéncias laterais, quando comparado com os valores de dose

experimentais, 0 PCXMC® atingiu até 70% de diferenca.
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Os valores de dose nos pulmdes foram subestimados pelo PCXMC® de 10% a 30%
e pelo CALDose X de 40% a 50%. Comparacdes de dose para tiredide, intestinos
grosso e delgado nao foram consideradas confiaveis, pois além de se apresentarem
parcialmente dentro do campo de radiacéo, os valores de doses sédo extremamente
baixos. Com relacdo as doses absorvidas pela medula 6ssea, o CALDose_X néo
apresenta resultados e o simulador antropomorfico matemético utilizado pelo
PCXMC® ndo considera as estruturas Osseas trabeculares, portanto esses

resultados ndo foram analisados.

Uma concordancia entre o CALDose X e PCXMC® foi encontrada no intervalo de
40% para os pulmdes, figado, rins, estbmago e pancreas. Alguns estudos realizados
em condicdes semelhantes mostraram diferencas significativas entre as medidas de
dose realizadas através de simula¢cdes computacionais; Toivonen et al. (1996), por
exemplo, observaram diferencas entre as doses experimentais e simuladas de até
60% para os pulmdes, 43% para os rins e até 25% para tiredide, estbmago,
superficie 6ssea, glandulas supra-renais e pancreas. Khelassi-Toutaoui et al. (2008)
encontraram uma boa concordancia entre simulagdes com o PCXMC® e medidas
experimentais nos pulmdes e tiredide, mas a mesma simulacdo com outro software

mostrou diferencas de até 40%.

Essas diferencas podem ser atribuidas aos diferentes simuladores antropomorficos
matematicos utilizados pelos softwares, pois em cada um, ha uma diferenca
anatbmica de pequena, ou grande relevancia, para a analise de dose absorvida em

uma regiao.

Outros detalhes também devem ser considerados, como o grau de liberdade de
movimentagdo do campo de radiagdo para a simulacdo, a determinacdo de sua
area, a quantidade de fétons utilizados, consideracdes sobre a caracteristica do
espectro de radiacdo apos o feixe passar pelos diversos materiais que compdem o

tubo de raios X e etc.
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5.6. Avaliacdo do servi¢co de radiologia através dos testes de constancia dos
equipamentos de raios X

Todos os servigos avaliados quanto a coincidéncia do campo de luz em relacdo ao
campo de radiacdo foram aprovados sem nenhuma ressalva. Na Figura 61 é
mostrada a imagem obtida na clinica A, que ndo revela nenhum item que possa

prejudicar a qualidade da imagem do servigo.

Figura 61. Imagem radiogréfica do objeto de teste para avaliagdo do alinhamento do eixo central do
feixe de raios X e coincidéncia do campo de luz com o campo de radiacéo.
Com base na imagem é possivel verificar que o desvio maximo entre o campo de luz
e 0 campo de radiacdo foi de 1 cm na parte superior e o desalinhamento do feixe
nao ultrapassou 1,5 °, pois a imagem do ponto central do cilindro de avaliacdo do
alinhamento n&o ultrapassou o primeiro circulo, conforme indicagdo na parte central

da figura.

Na Tabela 16 sao apresentados os resultados das clinicas A, B e C para os tempos
de exposicdo avaliados. Com base nos dados, as trés clinicas apresentaram
resultados excelentes em relagcdo a repetitividade, ndo apresentando nenhum
modulo de valor acima de 1,3 %, quando a legislacdo nacional exige resultados

melhores que 10 %.

Também é possivel verificar que, para valores de tempo mais reduzidos, o resultado

da avaliacdo da exatiddo apresenta os piores resultados, porém a clinica C
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apresentou resultados proximos dos limites exigidos nos tempos de exposicao de
100 ms até 250 ms.

Tabela 16. Resultados da avaliacdo da exatidao e repetitividade do tempo de exposicéo dos
equipamentos de raios X das clinicas selecionadas.

Clinica Nogfr:‘;f(oms) Lg’i'ti‘iid(ﬁfs) EX?;)‘;"';‘O Repetitividade (%)
100 94,7 5,3 0.9
200 193.9 3.1 1,2
300 2937 2.1 0.6
A 400 394,2 15 0,2
500 494,0 1,2 0.3
600 594,4 0.9 0,5
50 473 5,5 13
100 98,6 14 0,2
. 150 150,0 0.0 0.3
250 252,2 0,9 01
400 406,1 15 01
500 508,6 1,7 0,0
100 92,3 77 0.2
125 112,8 9,7 0.6
160 149.1 6,8 0.6
¢ 200 1867 6,7 0.7
250 228,6 8,6 1,0
320 312,6 2.3 0.6

A legislacdo nacional permite resultados de exatiddo em até 10 %, porém esses
resultados apresentados pela clinica C ndo a prejudicam em termos de qualidade de
imagem, uma vez que todas essas posi¢cdes de tempo de exposicdo apresentaram
resultados excelentes de repetitividade, ndo ultrapassando 1,0 %. Desse modo,
imagens realizadas nessa clinica, podem ser adquiridas com o tempo de exposi¢ao

aumentado em cerca de 8 %, compensando o resultado da avaliacdo da exatidao.

Na Tabela 17 sdo mostrados, para cada clinica, os resultados na avaliagdo da
tensdo de pico do tubo de raios X, nos parametros de exatidao e repetitividade das

medidas.
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Tabela 17. Resultados da avaliagdo da exatiddo e repetitividade da tensdo de pico dos equipamentos
de raios X das clinicas selecionadas.

Tenséo Média das

Clinica Nominal Leituras Exatiddo Repetitividade

kV) (kV) (%) (%)
60 63,4 -5,6 3,2
70 72,7 -3,9 2,2
A 81 81,1 -0,1 14
90 90,5 -0,5 3,3
60 60,2 -0,4 2,8
B 70 69,6 0,6 0,6
80 79,1 11 13
90 88,7 14 0,8
60 60,5 -0,9 0,8
70 70,6 -0,8 0,6
¢ 80 80,3 -0,3 0,2
90 89,4 0,7 0,6

Os resultados apresentados sdo considerados muito bons, pois em relacdo a
repetitividade da tensao de pico do tubo de raios X nenhuma das clinicas superaram
o valor de 3,3 %. Inclusive a clinica C apresentou resultados excelentes,
demonstrando o alto nivel de qualidade da geracédo de tenséo de seu equipamento

de raios X, por meio de sua repetitividade inferior a 1,0 %.

Com relacdo a exatidao, a clinica A obteve os resultados menos satisfatorios, porém
distantes dos limites aceitaveis pela legislacdo nacional para a grandeza avaliada,
que € de 10 %.

Na Tabela 18 sdo mostrados os resultados da avaliacdo da repetitividade, além da
linearidade da taxa de kerma no ar com o aumento da carga elétrica dos

equipamentos de raios X das clinicas selecionadas.
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Tabela 18. Resultados da avaliagdo da repetitividade e linearidade da taxa de kerma no ar dos
equipamentos de raios X das clinicas selecionadas

Clinica (Cn?,?se)l MLée?tiSrizs RepEI(i(E/io\;idade Li ne?:;(i))d ade
(mGy)

20,0 0,13 9.1

A 30,0 0,20 47 25
40,0 0,26 2.9
20,0 1,09 0,1

B 30,0 1,65 0.2 12
50,0 2,76 01
25,0 1,30 07

C 40,0 2,09 0.6 16
80,0 4,21 0.4

A legislacdo nacional exige que a repetitividade da taxa de kerma no ar dos
equipamentos de raios X seja inferior a 10 %, portanto observa-se que as clinicas B
e C apresentaram resultados excelentes, uma vez que a repetitividade das mesmas
nao apresentou resultado superior a 1,0 %. A clinica A obteve os piores resultados

nessa avaliacdo, porém estdo dentro dos limites exigidos.

Com relacéo a linearidade, as trés clinicas obtiveram resultados excelentes, uma vez
que o limite de tolerancia para a avaliacdo da linearidade da taxa de kerma no ar é
de 20 % e, o pior resultado apresentado, se encontra abaixo de 3,0 %.

Na Tabela 19 sdo mostrados os resultados das avaliacbes do rendimento e da
camada semirredutora dos equipamentos de raios X das clinicas selecionadas.
Esses parametros sdo extremamente importantes no momento de se avaliar a dose
de radiacdo a que foi exposto o paciente, uma vez que, altos rendimentos,
associados a baixos valores de camada semirredutora sdo grandes indicativos de

dose excessiva na entrada da pele de um paciente.
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Tabela 19. Resultados da avaliagdo do rendimento e da camada semirredutora do tubo de raios X
das clinicas selecionadas

Tenséo Carga Elétrica .
Clinica  Medida Medida Kai (MGY) (ot o
(KV) (MAs) HBY-
0,25
0,26
A 80 39,4 6,52 3,99
0,26
0,26
2,76
2,76
B 80 50,4 54,63 3,22
2,76
2,76
2,10
2,09
C 80 36,1 57,93 3,49
2,09
2,10

A partir da analise dos dados mostrados, € possivel verificar que a clinica A
apresentou um rendimento cerca de oito vezes menor que 0s rendimentos
apresentados pelas clinicas B e C. Esse resultado é um bom indicativo de que o
tubo de raios X da clinica A apresenta um desgaste muito superior aos das demais

clinicas.

Quando sédo levados em consideracdo os resultados de CSR apresentados pelas
trés clinicas, era esperado que a clinica A apresentasse o maior valor de CSR,
devido ao baixo rendimento de seu equipamento, associado ao desgaste sugerido
pelo resultado nesse teste.

A legislacao nacional exige que os valores das camadas semirredutoras nao sejam
inferiores a 2,6 mm de aluminio para esses tipos de equipamentos, o que ressalta o

bom resultado de ambos nessa avaliagéao.

Adicionalmente, foi realizada uma inspecao para verificacdo de entrada de luz na

camara escura da clinica A, que obteve resultado excelente.

De um modo geral, os equipamentos apresentaram resultados bastante satisfatorios

em todas as avaliagcbes, demonstrando que as clinicas selecionadas estédo aptas, em
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termos técnicos, a apresentar imagens de boa qualidade. Porém ainda n&o foram
realizadas consideragfes a respeito do processamento das imagens das mesmas,

outro elo importante na cadeia de otimizacédo da qualidade da imagem radiografica.

5.7. Coleta de dados de exames nos servicos de radiologia

Nas clinicas selecionadas foram registrados e considerados os dados coletados de
um total de 200 pacientes, nos quais foram registrados dados de 300 exames, sendo

duzentas incidéncias PA e 100 incidéncias laterais.

Foram considerados 100 exames da clinica A, somente em incidéncias PA, devido a
baixa quantidade de exames em incidéncias laterais solicitadas para a mesma. Para
a clinica B foram considerados os dados de 40 exames com incidéncias em PA e
laterais. Para a clinica C foram considerados os dados de 60 exames também em

incidéncias PA e laterais.

Na Figura 62 é mostrada a distribuicdo dos pacientes por sexo entre as trés clinicas.
E possivel constatar que a quantidade de pacientes do sexo masculino foi superior
em aproximadamente 37 %, quando consideradas as trés clinicas, porém a
guantidade de pacientes do sexo feminino foi aproximadamente 50 % maior nas

clinicas B e C.

100
90 W Masculino
80 W Feminino

Numero de Pacientes

A B C
CLINICA

Figura 62. Distribuigdo dos pacientes pelo sexo e clinicas selecionadas.

Na Figura 63 é mostrada a distribuicdo dos pacientes por idade e por clinica
avaliada. A média de idade global dos pacientes foi de 45,6 anos. Observa-se que
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na clinica A, a média de idade é de quase 35 anos, apresentado-se o 3° quartil dos

pacientes abaixo dos 42 anos.
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Figura 63. Distribuicdo dos pacientes por idade e clinicas selecionadas.

Nas clinicas B e C a média de idade dos pacientes é mais avancada, ficando em
torno dos 56 anos e apresentando o 3° quartil dos pacientes abaixo dos 68 anos,
aproximadamente. Essa andlise € muito importante no momento de se avaliar o risco
de incidéncia de cancer pela irradiacao do térax dos pacientes, pois nessa variacado
de faixa etéria, o risco diminui cerca de 70 % para homens e 75 % para mulheres em
relacdo ao aumento da idade, levando-se em consideracao pacientes dos 20 aos 80

anos (NRC, 2005).

Na Figura 64 € mostrada a distribuicdo dos pacientes por altura, aonde € possivel
constatar que os pacientes da clinica A apresentaram maior estatura média, 1,72 m
fato esperado, pois a grande maioria desses pacientes € do sexo masculino. A

estatura média dos pacientes das clinicas B e C foi de 1,64 m.
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Figura 64. Distribuicdo dos pacientes pela altura e clinicas selecionadas.

A massa corporal média dos pacientes foi de aproximadamente 73 kg, como €

possivel observar no grafico da Figura 65.

Os pacientes da clinica A apresentaram massa cerca de 6 % mais elevada que 0s
das demais clinicas. Esse € outro dado relevante, uma vez que 0s pacientes que
possuem indice de massa corporal maior podem receber maiores niveis de radiacéo,
de modo a compensar o maior volume de estruturas na frente do feixe, além da

possivel perda na qualidade de imagem.
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Figura 65. Distribuicdo dos pacientes pela massa e clinicas selecionadas.

As clinicas B e C, que possuem sistemas CR de aquisicdo de imagens, se utilizam
dos maiores valores de tensdo para a realizacdo dos exames de térax, conforme
apresentado na Figura 66, porém observa-se que as mesmas nao variam muito as
tensdes, uma vez que a latitude radiografica de imagens digitais € mais ampla,
permitindo menos variacfes dos parametros técnicos, em relacédo as variacdes das

caracteristicas dos pacientes.
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Figura 66. Distribuicdo das tens@es utilizadas pelas clinicas nas incidéncias PA.

Na Figura 67 € apresentada a distribuicdo das tensfes utilizadas nas incidéncias

laterais, somente analisadas para as clinicas B e C. Nela & possivel observar que
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existem variagbes menores ainda de tensdo, quando comparadas as incidéncias em
PA. E possivel observar que a clinica C se utilizou somente das tensdes de 125 kV

para esse tipo de incidéncia em seus 60 pacientes, exceto em um caso.
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Figura 67. Distribuicao das tensdes utilizadas pelas clinicas nas incidéncias laterais.

Para sistemas analégicos de aquisicdo de imagens, cuja latitude radiogréfica é
menor, devido a sua forma sigmoidal, as variacbes de tensdo e carga elétrica
baseadas no biétipo dos pacientes sdo maiores, conforme apresentado pela

clinica A.

Na Figura 68 € mostrada a distribuicdo das cargas elétricas utilizadas pelas clinicas
nas incidéncias PA. A clinica A se utiliza de valores de cargas elétricas bem maiores
gue as demais clinicas, o que se deve ao baixo rendimento apresentado pelo seu
equipamento de raios X, portanto esse fenbmeno é compensado pelo aumento de

quase trés vezes na carga elétrica utilizada nessa instituicao.
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Figura 68. Distribuicdo das cargas elétricas utilizadas pelas clinicas nas incidéncias PA.

As cargas elétricas utilizadas nas incidéncias laterais pelas clinicas B e C séo
mostradas na Figura 69. Nela verifica-se que o valor médio de carga elétrica
utilizada pela clinica C é 100 % maior que o utilizado pela clinica B. Porém os
equipamentos de raios X utilizados pelas duas clinicas possuem rendimento similar,

0 que pode acarretar aumento de doses de radiacao nos pacientes da clinica C.
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Figura 69. Distribuicao das cargas elétricas utilizadas pelas clinicas nas incidéncias laterais.
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5.8. Avaliacdo da distribuicdo das doses nos pacientes das clinicas avaliadas

Foram avaliadas as grandezas K,j, Kse € a dose efetiva dos pacientes das trés
clinicas. No grafico da Figura 70 é apresentada a distribuicdo do Kerma no ar
incidente avaliado nas varias clinicas, sem os fatores de correcdo para o

retroespalhamento.
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Figura 70. Distribuicdo do Kerma no ar incidente no ponto de entrada da pele dos pacientes das
clinicas avaliadas, sem o fator de retroespalhamento.
Devido ao baixo rendimento do tubo de raios X da clinica A, seu valor do Kerma no
ar incidente foi cerca 5,7 vezes mais baixo que o K,; das demais clinicas. Esse &€ um

fator preponderante no calculo do valor do kerma na entrada da pele dos pacientes.

Através da insercdo do fator de retroespalhamento (BSF) para a energia média dos
feixes de raios X das clinicas avaliadas e da correcdo para a relacdo de atenuacédo
entre a pele e o ar, foram obtidos os dados da Figura 71, aonde € mostrada a

distribuicdo dos K, nos pacientes dessas clinicas.
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Figura 71. Distribuicdo do Kerma no ar na superficie de entrada da pele dos pacientes das clinicas
avaliadas.
O que se pode observar da analise desses dados é que 0 K,e NOS pacientes da
clinica A foram menores que os das demais clinicas, na mesma ordem de grandeza
do K,,. Isso se deve ao fato dos fatores de corre¢édo para a transformacdo de uma

grandeza na outra possuirem valores muito proximos.

A média dos valores do K, da clinica A foi de 0,06 + 0,03 mGy, enquanto que, para
a clinica B a média foi de 0,29 + 0,10 mGy e para a clinica C foi de 0,40 + 0,12 mGy.
Todos esses dados de incerteza foram obtidos para um fator de abrangéncia k=2.
Os fatores que mais contribuiram para esse valor de incerteza foram a dependéncia
energética da camara de ionizacdo utilizada nas medi¢cdes do kerma no ar nas
clinicas, a incerteza na sua calibracdo, a estimativa da incerteza na utilizacdo dos
fatores de converséo utilizados na conversdo do K,; para o K,e, além do desvio
padrdao da média nos calculos do K,;, pois os bidtipos variados dos diversos
pacientes das clinicas, causam alteracdes significativas nas técnicas utilizadas para

a obtencao da imagem radiolégica de boa qualidade.

A explicacdo para esses valores mais baixos de K, nos pacientes da clinica A em
relacdo as demais clinicas, também estd no fato das clinicas B e C utilizarem o
sistema digital de aquisicdo de imagens. Para essas duas clinicas, como a latitude

radiografica € maior, as doses a que sao submetidos seus pacientes, também
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permitem maiores variagdes que na clinica A, portanto sua otimizacdo pode ficar em

segundo plano, uma vez que a qualidade da imagem se encontra adequada.

Isso pode ocasionar problemas relacionados ao aumento do risco de incidéncia de
canceres radioinduzidos, uma vez que a relacdo dose versus qualidade da imagem

ndo é muito flexivel na radiologia analégica, como na radiologia digital.

Apesar dessas conclusdes, legislacdo nacional indica como nivel de referéncia em
radiodiagnostico, o valor de 0,4 mGy para um exame de torax em incidéncia PA. E o
gue se pode observar € que todas as clinicas apresentaram doses médias abaixo
desse valor. Porém em alguns casos, as clinicas que possuem o sistema CR
chegaram a submeter seu paciente a doses de radiacdo 25 % maiores que esse
valor, caso da clinica B e 100 % acima do mesmo, que foi o caso da clinica C. O
resultado apresentado pela clinica B merece destaque em relacdo a C, pois quase
100 % dos seus pacientes receberam K, abaixo do exigido pela legislacéo,
enquanto o 3° quartil dos K, dos pacientes da clinica C ficaram proximos, ou abaixo

desse limite de 0,4 mGy.

Outra observacdo importante acerca desses niveis de referéncia estabelecidos pela
legislacdo nacional, é que eles sédo obtidos para um paciente adulto tipico, o que
impede sua aplicagdo na pratica para os varios bidtipos existentes. A legislacéo,
ainda informa, que esses niveis ndo foram planejados para serem utilizados de
maneira exata (BRASIL, 1998).

Um recente estudo da Agéncia Internacional de Energia Atdmica, no qual foi
apresentado o modo de se realizar a migracdo do sistema de processamento
quimico de filmes para o sistema digital de imagens, evitando exposi¢cdes
desnecessarias para 0s pacientes, mostrou que, para dez hospitais avaliados em
cinco paises, sendo dois europeus e trés asiaticos, que a média do kerma no ar na
superficie de entrada dos pacientes submetidos a exames de térax em incidéncias
PA foi de 0,18 mGy, evidenciando os altos valores do K, avaliados nas
clinicas B e C (AIEA, 2011).

Na Figura 72 sédo apresentados os valores do Kerma no ar incidente obtidos para as

clinicas B e C em incidéncias laterais de exames de térax. Pode-se observar que a
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média do K,; para a clinica C foi de 0,93 mGy, aproximadamente o dobro da média
do K, para a clinica B, que foi de 0,44 mGy. Os desvios padrdo das medidas foram

de 30 % e 47 % para as clinicas B e C respectivamente.
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Figura 72. Distribuicdo do Kerma no ar incidente no ponto de entrada da pele dos pacientes das
clinicas B e C, sem o fator de retroespalhamento em incidéncias laterais.

O kerma na entrada da pele dos pacientes da clinica B e C sdo mostrados no grafico
da Figura 73. E possivel observar que, novamente a clinica C submete seus
pacientes aos maiores valores do K,e, 1,48 £ 0,29 mGy, enquanto a clinica B
submete seus pacientes a 0,69 + 0,11 mGy. Todos esses dados de incerteza foram
obtidos para um fator de abrangéncia k=2. Os fatores que mais contribuiram para
esse valor de incerteza foram os mesmos apresentados na analise do K,e para as
incidéncias

em PA.

Novamente, a clinica C apresenta valores de K,e duas vezes superiores do

preconizado pela legislacdo nacional, ficando em cerca de 3,10 mGy.

Esses valores de Kerma no ar na superficie de entrada da pele dos pacientes das
clinicas B e C atendem a legislacdo nacional, porém é importante observar que, para
uma mesma qualidade de imagem, na clinica C os pacientes sdo submetidos a K, e

de pouco mais que o dobro do nivel de radiacdo a que sdo submetidos os pacientes

149



da clinica B. Portanto fica clara a possibilidade de otimizacdo do servico C, em
termos de reducdo de dose em seus pacientes.
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Figura 73. Distribuicdo do Kerma no ar na superficie de entrada da pele dos pacientes das clinicas B
e C em incidéncias laterais.

Na Figura 74 sdo mostradas as doses efetivas estimadas, aplicadas nos pacientes

submetidos aos exames de térax em incidéncias PA, nas trés clinicas avaliadas.
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Figura 74. Doses efetivas aplicadas nos pacientes submetidos aos exames de térax em incidéncias
PA, nas trés clinicas avaliadas.
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A clinica A é a que submete seus pacientes aos menores niveis de dose efetiva, isso
ja era esperado, uma vez que, essa € a clinica que apresentou o menor valor de K, e

entre as trés clinicas avaliadas.

A média dos valores de dose efetiva para a clinica A foi de 0,007 + 0,002 mSv,
quando a estimativa foi feita através da utilizacdo do PCXMC® e de
0,004 £ 0,002 mSv para as estimativas realizadas com o CALDose_X. A estimativa
das incertezas nessas simulacdes computacionais € muito complexa e o valor
informado nos resultados dos softwares pouco condiz com a realidade, uma vez que
apresentam valores de incerteza da ordem de 1% as vezes, ou até valores menores.
Esses baixos valores de incerteza informados, estdo relacionados a estatistica no
histérico de interacfes dos fotons com os simuladores antropomaorficos matematicos,
devido a esse motivo, a incerteza informada em todas as analises de dose efetiva,

referem-se ao desvio padrdao da média.

A média dos valores de dose efetiva para a clinica B foi de 0,039 + 0,012 mSy,
quando a estimativa foi feita através da utilizacdo do PCXMC® e de
0,034 + 0,013 mSv para as estimativas realizadas com o CALDose_X, e a média dos
valores de dose efetiva para a clinica C foi de 0,056 + 0,017 mSv, quando a
estimativa foi feita através da utilizacdo do PCXMC® e de 0,050 + 0,019 mSv para as
estimativas realizadas com o CALDose_X, apresentando boa concordancia entre os
softwares para essas duas clinicas, pois apresentaram diferencas nos resultados

das simulacfes de 12 % e 10 %, para as clinicas B e C respectivamente.

A FDA, baseada em estudos anteriores, mostra como média de dose efetiva em
exames de tdrax, com processamento quimico em incidéncias PA o valor de
0,02 mSv, o que revela nesse caso, que as clinicas B e C estdo apresentando
resultados aproximadamente duas vezes e meia acima, enquanto a clinica A
apresenta resultados bastante inferiores da ordem de aproximadamente 33 %, na
pior condicédo (FDA, 2010).

Novamente, a possivel explicacdo para o fato da clinica com processamento quimico
de imagens apresentar niveis de dose efetiva mais baixos que as demais, reside no

fato do compromisso dose versus qualidade da imagem ser mais rigoroso, devido ao
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seu baixo valor de latitude radiogréafica. As clinicas com processamento digital de
imagens podem se utilizar de técnicas com maior nivel de radiagdo, pois na
realidade, as mesmas melhorardo a relacéo sinal ruido, porém deixam de otimizar a

dose no paciente.

As doses efetivas estimadas pelos dois softwares, para as clinicas B e C, nos

exames de torax em incidéncias laterais s&o mostradas na Figura 75.
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Figura 75. Doses efetivas aplicadas nos pacientes submetidos aos exames de térax em incidéncias
laterais, nas clinicas B e C.
A dose efetiva média a que estavam submetidos os pacientes da clinica B foi de
0,066 + 0,019 mSv, quando estimadas pelo PCXMC®, e de 0,057 + 0,015 mSy,
guando estimadas pelo CALDose_ X, obtendo uma concordancia entre os softwares
de 14 %. J4 a média de dose efetiva submetida aos pacientes da clinica C foi de
0,133 * 0,059 mSv nas estimativas com o PCXMC®, e de 0,121 * 0,058 mSy,
guando as estimativas foram realizadas com o software CALDose_ X, apresentando

uma concordancia entre os resultados dos softwares de 9 %.

E possivel verificar que os pacientes da clinica C sido submetidos a
aproximadamente o dobro da dose efetiva a que estdo submetidos os pacientes da

clinica B, nos exames de térax em incidéncias laterais. E provavel que, através de
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uma andlise mais minuciosa da qualidade da imagem da clinica C, essa seja

passivel de otimizacdo das doses nesses exames.

Baseado nos valores de dose efetiva apresentados para as trés clinicas, idade dos
pacientes, sexo e 0s 0rgdos irradiados, foi realizada a simulacdo dos riscos de
incidéncia de cancer relativos a esses exames de térax em PA para cada paciente e

0s resultados estdo mostrados na Figura 76.
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Figura 76. Distribuicdo dos riscos de incidéncia de cancer por clinica avaliada, estimados pelo
PCXMC® e CALDose_X.
O risco médio de incidéncia de cancer radioinduzido para cada 100.000 pessoas
expostas para a clinica A foi de 0,40 + 0,25 casos, quando avaliados pelo PCXMC®
e 0,32 + 0,16 casos, quando avaliados pelo CALDose X, apresentando uma

diferenca de 18,6 % entre um programa computacional e o outro.

Para a clinica B esse mesmo risco de incidéncia de cancer estimados pelos dois
softwares foi de 2,52 + 1,17 casos. Ao passo que, para a clinica C, o resultado na
avaliacdo do risco de incidéncia de cancer foi de 3,51 + 1,31 casos com o PCXMC®
e de 3,66 £ 1,87 casos para o CALDose_x, apresentando diferenca de 4,3 %. O
calculo da incerteza nessas avaliacdes € extremamente complexo, portanto todos

esses resultados foram acompanhados de seus desvios padréo.
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Essas diferencas apresentadas nos resultados dos softwares podem estar ligadas
aos diferentes simuladores antropomorficos utilizados por cada um, seu nivel de
detalhe anatdmico, sua localizacdo anatémica e o fato de estarem dentro do campo
de radiacdo, ou serem parcialmente irradiados.

Deve-se ressaltar que, o risco médio de incidéncia de cancer radioinduzido para os
pacientes da clinica C, foi aproximadamente 10 vezes superior ao risco para 0s
pacientes da clinica A, devido a seus altos valores de dose efetiva, apesar dos

pacientes dessa Ultima clinica apresentarem menor meédia de idade.

5.9. Avaliacdo de uma Metodologia para Verificagdo de Parametros da

Qualidade da Imagem

Na Figura 77 € mostrado um exemplo de imagem obtida com a utilizacdo do objeto
de teste Chest X-ray Phantom da Fluke Biomedical acoplado ao TOR CDR da Leeds
Test Objects e na Figura 78 € apresentada uma imagem obtida com o Radiographic
Survey Phantom da Gammex obtida com o equipamento de raios X do LCD/CDTN e

processadas digitalmente no CR 850.

Figura 77. Imagem radiogréfica do objeto de teste Chest X-ray Phantom da Fluke Biomedical
acoplado ao TOR CDR da Leeds Test Objects.
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Figura 78. Imagem radiogréfica do objeto de teste Radiographic Survey Phantom da Gammex.

5.9.1. Verificacdo de parametros da qualidade da imagem com sistema de

processamento quimico

As técnicas utilizadas na obtencdo das imagens do objeto de teste Chest X-ray
Phantom da Fluke Biomedical acoplado ao TOR CDR da Leeds Test Objects, que
sera chamado apenas de TOR, sdo mostrados na Tabela 20. A mesma mostra a
guantidade de estruturas de alto contraste visualizadas por cada um dos avaliadores
e 0 K, a um metro de distancia do ponto focal do tubo de raios X para aquelas
técnicas. Nessa tabela é possivel verificar os melhores resultados, em termos da
guantidade de estruturas visualizadas, (variando-se a carga elétrica) para cada valor
de tensdo utilizado, lembrando que foram feitas imagens com seis técnicas para

cada valor de tensao.

Observa-se que a melhor imagem foi obtida com a técnica de 70 kV, 30 mAs e com
o valor do K, a um metro do ponto focal do tubo de raios X em 209,1 uGy. Nesse
caso conseguiu-se visualizar, em média, 12 estruturas, das dezessete possiveis.
Verifica-se também, que a melhor relacdo entre reducédo de dose, com a menor
perda de qualidade da imagem foi obtida com a técnica de 100 kV e 5 mAs, que
apesar da reducdo de 33 % na quantidade de estruturas de alto contraste
visualizadas, o K,; foi reduzido a 59,3 pGy, ou seja, uma reducdo de

aproximadamente 72 % no nivel de radiacéo.
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Tabela 20. Quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas na imagem, com processamento
quimico, do objeto de teste TOR e o valor do K5 i para sua obtencg&o.

NUmero de Estruturas

Tensdo Carga  deAlto Contraste - Desvio Kajal,0m
Visualizadas Média 5 ’
(kV) (mAs) Padré&o (UGyY)
AV-1 AV-2 AV-3
20 20 8 8 7 7,7 0,6 139,4
30 12 12 12 12,0 0,0 209,1
10 7 8 7,7 0,6 83,2
80 20 9 8 7 8,0 1,0 166,4
30 10 9 10 9,7 0,6 249,6
2 6 7 7 6,7 0,6 19,9
90 10 7 7 7 7,0 0,0 99,3
20 6 6 6 6,0 0,0 198,6
5 8 8 8 8,0 0,0 59,3
100
10 9 7 9 8,3 1,2 118,5
2 6 7 7 6,7 0,6 28,3
110
5 8 7 7 7,3 0,6 70,7
2 8 8 6 7,3 1,2 33,8
120
5 7 6 6 6,3 0,6 84,4

As imagens com melhores resultados, quanto a quantidade de estruturas de baixo
contraste visualizadas, com suas respectivas técnicas para obtengdo e 0 K;; a um
metro do ponto focal do tubo de raios X em cada uma dessas técnicas sao

mostrados na Tabela 21.

As técnicas de 70 kV e 80 kV, com 30 mAs foram as que produziram as imagens de
melhor qualidade, com seus valores de K, em 209,1 e 249,6 pGy, respectivamente

e foram observadas, em média, 8 de 17 estruturas de baixo contraste.

Novamente a técnica que melhor otimiza o procedimento de obtencéo da imagem foi
a de 100 kV com 5 mAs, causando grande reducdo na dose e, nesse caso, pequena
reducdo na quantidade de estruturas visualizadas, caindo de 8 para 7, ou seja, uma

reducéo de apenas 12,5 %.
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Tabela 21. Quantidade de estruturas de baixo contraste visualizadas na imagem, com processamento
quimico, do objeto de teste TOR e o valor do K5 i para sua obtencg&o.

NUmero de Estruturas

de Baixo Contraste

Tensdo Carga Desvio Kzijal0Om

kV) (MAS) Visualizadas Média Padrio (LGY)
AV-1 AV-2 AV-3

20 7 6 7 6,7 0,6 139,4

70 30 8 7 8 7,7 0,6 209,1
80 20 8 7 7 7,3 0,6 166,4
30 8 8 8 8,0 0,0 249,6

5 7 6 6 6,3 0,6 49,7

90 10 7 7 6 6,7 0,6 99,3
20 6 6 7 6,3 0,6 198,6

100 5 7 7 7 7,0 0,0 59,3
10 7 6 6 6,3 0,6 118,5

2 6 6 6 6,0 0,0 28,3

110 3 7 6 6 6,3 0,6 42,4
5 8 6 6 6,7 1,2 70,7

2 6 6 6 6,0 0,0 33,8

120 3 7 6 6 6,3 0,6 50,7
5 7 6 5 6,0 1,0 84,4

A resolucdo espacial, em termos da quantidade de pares de linhas por milimetro,
visualizadas por cada avaliador, acompanhada das respectivas técnicas para
obtencdo da imagem e seu valor do K,; a um metro do ponto focal do tubo de

raios X estdo mostradas na Tabela 22.

Novamente, a imagem com melhor desempenho foi obtida com a técnica de 70 kV e
30 mAs, nessa condicdo, a resolucdo espacial média foi de 3,9 pl.mm™ e, conforme
esperado, a melhor maneira de se otimizar a relagcéo entre a dose e a qualidade da
imagem foi a obtencdo da imagem com a técnica de 100 kV e 5 mAs, que reduz a
resolucéo espacial média observada em apenas 23 %, com reducdo aproximada de

72 % no nivel de radiacao.
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Tabela 22. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, com
processamento quimico, do objeto de teste TOR e o valor do K, i para sua obtencgéo.

Resolucao Espacial

Tensdo Carga (pl.mm™) Média Desvio Kgjal1,0m
(kV)  (mAs) (pl.mm™) Padrio (LGY)
AV-1 AV-2 AV-3
10 4,0 2,8 3,6 3,5 0,6 69,7
70 20 3,6 3,6 3,6 3,6 0,0 139,4
30 4,0 3,6 4,0 3,9 0,3 209,1
10 3,6 3,2 3,6 34 0,2 83,2
80 20 4,0 3,2 3,2 3,4 0,5 166,4
30 3,2 2,5 3,6 3,1 0,5 249,6
5 3,2 2,8 3,2 3,0 0,2 49,7
90 10 3,2 2,8 3,2 3,0 0,2 99,3
20 3,2 2,5 2,8 2,8 0,3 198,6
2 2,5 2,8 2,5 2,6 0,2 23,7
100 5 3,2 2,8 3,2 3,0 0,2 59,3
3 2,8 2,5 2,8 2,7 0,2 42,4
110 5 2,8 2,8 2,8 2,8 0,0 70,7
3 3,2 2,5 2,8 2,8 0,3 50,7
120 5 2,8 2,5 2,8 2,7 0,2 84,4

Apesar do objeto de teste Radiographic Survey Phantom da Gammex, que sera
chamado apenas de Gammex, também possuir estruturas para avaliacdo do baixo
contraste, as mesmas foram de dificil observagdo na grande maioria das imagens
obtidas, devido ao fato desse objeto possuir uma espessa camada de cobre (2 mm)
a ele acoplado, seguindo-se as instru¢des do fabricante. Portanto, com esse objeto
de teste foi avaliada apenas a resolucao espacial e realizou-se a comparacédo dos

resultados, com os apresentados pelo TOR.

Na Tabela 23 sdo mostrados os resultados da verificacdo da resolucéo espacial
pelos avaliadores, em cada técnica de obtencdo de imagem, o K,i a um metro do
ponto focal do tubo de raios X e uma comparagéo dos resultados obtidos entre os

dois objetos de teste.

E possivel notar a influéncia do espesso cobre do objeto de teste, nos resultados
obtidos com tensdo de 70 kV. Uma vez que o Cu possui alto coeficiente de
atenuacao linear para os fotons nessa faixa de energia, as imagens obtidas com a

tensdo de 70 kV foram bastante prejudicadas. Acompanhando essa tendéncia, as
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imagens obtidas com 80 kV e 90 kV de tensdo e carga elétrica abaixo dos 10 mA
também ndo apresentaram condigcbes de serem avaliadas, pois ndo era possivel

visualizar quase nenhuma estrutura.

Tabela 23. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, com
processamento quimico, do objeto de teste Gammex e o valor do K, i para sua obtencéo.

Resolucao Espacial Diferenca
Tensdo Carga (pl.mm™) Média  Desvio Kgjal,0m TOR
(kV)  (mAs) (pl.mm™) Padréo (LGY) GAMMEX
AV-1  AV-2  AV-3 (%)
10 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 69,7 100,0
70 20 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 139,4 100,0
30 0,7 0,7 0,8 0,7 0,1 209,1 81,0
10 1,2 1,2 1,0 1,1 0,1 83,2 66,8
80 20 3,1 2,0 3,1 2,7 0,6 166,4 20,4
30 3,7 3,1 3,1 3,3 0,3 249,6 -7,6
5 1,6 1,8 1,4 1,6 0,2 49,7 47,3
90 10 2,5 2,5 2,5 2,5 0,0 99,3 17,6
20 3,7 3,1 34 34 0,3 198,6 -20,7
100 2 14 1,0 1,2 1,2 0,2 23,7 53,8
5 2,2 2,0 2,2 2,1 0,1 59,3 29,7
3 2,8 2,0 2,5 2,4 0,4 42,4 9,9
110 5 2,8 2,2 2,8 2,6 0,3 70,7 7,1
3 2,8 2,2 2,8 2,6 0,3 50,7 7,7
120 5 3,7 2,8 3,4 3,3 0,5 84,4 -22,2

E importante salientar que o objeto de teste foi irradiado conforme instru¢ées do
fabricante, ou seja, para simulacdes do térax deve-se utilizar a placa de cobre.
Porém esse objeto de teste ndo foi projetado para a realidade nacional, que ainda
hoje, se utiliza de tensdes baixas para a obtencdo de imagens do torax em muitos

hospitais e clinicas.

Os melhores resultados, em termos de resolucdo espacial com o objeto Gammex,
foram apresentados com as técnicas de maior tensdo, como por exemplo, 120 kV e

5 mAs, que obteve média de 3,3 pl.mm™.

Quando avaliada a técnica mais otimizada com o objeto TOR, 100 kV e 5 mAs, seu
desempenho com a utilizagdo do Gammex foi bem aquém, ficando sua resolugéao
média de 2,1 pl.mm™, ou seja aproximadamente 30 % inferior. Portanto, os

resultados obtidos com esse objeto de teste ndo foram conclusivos.
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O resultado acima sugere a retirada da placa de cobre do objeto de teste Gammex e
0 estudo para verificacdo da insercdo de uma placa de aluminio de espessura
adequada, de modo a melhor representar a atenuacdo dos tecidos que compde o

térax em toda faixa de energia utilizada nos exames de rotina nacionais.

De um modo geral, a metodologia para avaliacado da qualidade de imagem utilizando
0 conjunto Chest X-ray Phantom da Fluke Biomedical acoplado ao TOR CDR da
Leeds Test Objects, se mostrou mais completo e eficiente para essas avaliacdes de
rotina, pois permite verificacdes de um nimero maior de parametros da qualidade da
imagem, além de possibilitar sua utilizacdo em um intervalo mais amplo de energia

do feixe de raios X.

5.9.2. Verificacdo de parametros da qualidade da imagem com sistema de

processamento digital

Os melhores resultados das imagens tomadas com o objeto de teste TOR, quanto a
quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas para cada técnica, com seus
respectivos valores do K,i a um metro do ponto focal do tubo de raios X estdo
apresentados na Tabela 24. As imagens foram adquiridas e digitalizadas no CR 850

sem sofrer processamento digital, ou seja, no chamado formato raw.

Observa-se que, a imagem a apresentar maior quantidade de estruturas
visualizadas, foi adquirida com 80 kV e 10 mAs de técnica radiografica. Porém, ao se
avaliar as imagens com maior e menor quantidade de estruturas visualizadas em
média, verificou-se que a diferenca apresentada néo ultrapassou 16 %, partindo de

uma média de 5,3 para uma de 6,3 estruturas de 17 possiveis.

Quando comparadas as imagens obtidas com maior e menor valores do K,;, 0s
resultados apresentam diferengas ainda menores, sendo de apenas 7 % na
guantidade de estruturas de alto contraste visualizadas, partindo de uma média de

5,3 para 5,7 estruturas.
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Tabela 24. Quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas na imagem, obtidas digitalmente,
do objeto de teste TOR e o valor do K, j para sua obtencéo.

NUmero de Estruturas

Tensdo Carga de Alto Contraste - Desvio KajalO0om
(KV) (MASs) Visualizadas Média Padrio ’(“Gy)
AV-1  AV-2 AV-3
10 6 5 5 5,3 0,6 69,7
70 20 5 6 5 53 0,6 139,4
30 6 6 6 6,0 0,0 209,1
5 5 6 6 57 0,6 41,6
80 10 6 6 7 6,3 0,6 83,2
20 6 6 5 5,7 0,6 166,4
30 6 6 5 57 0,6 249,6
5 5 5 6 5,3 0,6 49,7
10 6 5 5 53 0,6 99,3
%0 20 6 5 5 5,3 0,6 198,6
30 6 6 5 5,7 0,6 297,9
2 6 4 6 53 1,2 23,7
100
20 7 5 5 57 1,2 237,1
3 5 5 6 53 0,6 42,4
110 10 5 5 6 5,3 0,6 141.,5
20 6 5 5 53 0,6 283,0
30 6 5 5 53 0,6 4245
10 6 5 5 5,3 0,6 168,9
120 20 6 5 5 53 0,6 337,8
30 5 5 6 5,3 0,6 506,7

Os resultados das melhores imagens obtidas, em termos da quantidade média de
estruturas de baixo contraste visualizadas, as técnicas nas quais foram adquiridas e
o valor do K;; a um metro do ponto focal do tubo de raios X, para essas técnicas,

sdo mostrados na Tabela 25.
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Tabela 25. Quantidade de estruturas de baixo contraste visualizadas na imagem, obtidas
digitalmente, do objeto de teste TOR e o valor do K; j para sua obtencéo.

NUmero de Estruturas

de Baixo Contraste

Tensao Carga Desvio Kzjal0Om

(kV) (MAS) Visualizadas Média Padrio (UGY)
AV-1  AV-2 AV-3

10 5 5 4 4,7 0,6 69,7
70 20 5 5 4 4,7 0,6 139,4
30 5 5 4 4,7 0,6 209,1
10 5 5 6 5,3 0,6 83,2
80 20 6 5 6 5,7 0,6 166,4
30 6 6 6 6,0 0,0 249,6
90 20 6 5 6 5,7 0,6 198,6
30 5 5 6 5,3 0,6 297,9
10 6 5 6 57 0,6 118,5
100 20 5 6 6 5,7 0,6 237,1
30 5 5 6 53 0,6 355,6
3 6 5 5 5,3 0,6 42,4
110 20 5 6 6 57 0,6 283,0
30 5 5 6 53 0,6 4245
2 5 4 5 4,7 0,6 33,8
4 5 5 4,7 0,6 50,7

120
4 4 6 4,7 1,2 84,4
30 4 5 5 4,7 0,6 506,7

A imagem que apresentou a maior quantidade média de estruturas visualizadas foi
obtida com técnica de 80 kV e 30 mAs, com seis estruturas visiveis e o0 valor do K
de 249,6 uGy. A imagem com maior quantidade de estruturas visiveis e menor valor
do K, foi adquirida com técnica de 100 kV e 10 mAs, apresentando 5,7 estruturas
em média e uma reducdo consideravel no nivel de radiacdo, de aproximadamente
53 %.

Porém o que se observa na visualizacdo das estruturas de baixo contraste é similar
ao que ocorre na visualizacdo das estruturas de alto contraste. Ou seja, ndo existem
grandes variacoes de estruturas observadas, com a variacao da técnica radiografica
utilizada. Outra observagédo importante é relativa a quantidade média de estruturas
observadas, que foram cinco, tanto de alto contraste, quanto de baixo contraste,
enguanto o objeto de teste apresenta 17 estruturas. Ou seja, um numero muito baixo

de estruturas foi observado.
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Na Tabela 26 sdo mostrados os melhores resultados de resolucdo espacial obtidos
nas imagens digitais, suas técnicas de aquisicao e o valor do K;; a um metro do

ponto focal.

Tabela 26. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, com
processamento digital, do objeto de teste TOR e o valor do K, i para sua obten¢&o.

Resolucao Espacial

Tensdo  Carga (pl.mm™) Média Desvio Kzjal0m
(kV) (MAs) (pl.mm™)  Padrao (LGY)
AV-1  AV-2 AV-3

10 2,2 2,0 2,0 2,1 0,1 69,7

70 20 2,2 1,8 2,0 2,0 0,2 139,4
30 2,5 2,0 2,2 2,2 0,3 209,1

10 2,0 1,8 1,8 1,9 0,1 83,2

80 20 2,5 1,8 2,0 2,1 0,4 166,4
30 2,5 1,8 2,0 2,1 0,4 249,6

10 2,0 2,0 2,2 2,1 0,1 99,3

90 20 2,2 2,0 2,2 2,2 0,1 198,6
30 1,8 1,8 1,8 1,8 0,0 297,9

5 2,2 1,8 1,8 1,9 0,3 59,3

100 10 2,0 1,8 2,0 1,9 0,1 118,5
20 2,2 2,2 2,0 2,2 0,1 237,1

30 2,0 1,8 2,0 1,9 0,1 355,6

2 2,0 1,6 2,0 1,9 0,2 28,3

2,0 1,6 2,0 1,9 0,2 42,4

110 5 2,2 1,8 1,8 1,9 0,3 70,7
20 2,2 2,0 2,0 2,1 0,1 283,0

30 2,0 1,6 2,0 1,9 0,2 4245

1,8 1,6 1,6 1,7 0,1 33,8

2,0 1,6 1,8 1,8 0,2 50,7

5 2,2 1,8 1,8 1,9 0,3 84,4

120 10 2,0 1,8 2,0 1,9 0,1 168,9
20 2,0 1,8 2,0 1,9 0,1 337,8

30 1,8 1,6 1,6 1,7 0,1 506,7

Com base nos dados da Tabela 26, a resolugcéo espacial das imagens foi muito
parecida. As imagens com melhores resolu¢cfes espaciais médias foram obtidas com
70 kV e 30 mAs, além de 90 e 100 kV com 20 mAs, ambas com 2,1 pl.mm™. Porém
as maiores variacdes ndo ultrapassaram 20 %, partindo de 1,7 pl.mm™ até

2,1 pl.mm™.
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A resolucdo espacial também foi analisada através da obteng¢do das imagens com o
objeto de teste Gammex e seus resultados estdo apresentados na Tabela 27, que
mostra ainda, o valor do K,; a um metro do ponto focal do tubo, cada técnica de
aguisicao das imagens e a comparacao dos resultados obtidos entre os dois objetos

de teste utilizados.

Tabela 27. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, com
processamento quimico, do objeto de teste Gammex e o valor do K, i para sua obtencéo.

Resoluc¢ao Espacial Diferenca
Tensdo Carga (pl.mm™) Média Desvio Kyjal,0m TOR
(KV) (MAs) (pl.mm™) Padrdo (LGY) GAMMEX

AV-1  AV-2  AV-3 (%)

10 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 69,7 100,0

70 20 1,0 1,0 1,0 1,0 0,0 1394 50,3
30 1,2 1,2 1,2 1,2 0,0 209,1 46,6

10 1,4 1,4 1,2 1,3 0,1 83,2 28,6

80 20 1,6 1,4 1,4 1,5 0,1 166,4 30,2
30 2,2 1,6 1,6 1,8 0,3 249,6 14,3

10 1,6 1,4 1,4 1,5 0,1 99,3 29,5

90 20 2,0 2,2 2,0 2,1 0,1 198,6 4,3
30 2,2 2,0 2,0 2,1 0,1 297,9 8,0

5 1,6 1,4 1,4 1,5 0,1 59,3 24,7

10 1,6 1,6 1,6 1,6 0,0 118,5 17,2

100 20 3,1 2,0 2,8 2,6 0,6 237,1 -21,9
30 2,8 2,2 2,2 2,4 0,3 355,6 -24,1

1,2 1,2 1,2 1,2 0,0 28,3 35,7

3 1,0 1,0 1,0 1,0 0,0 42,4 46,4

110 5 1,6 1,4 14 1,5 0,1 70,7 247
20 2,8 2,2 2,8 2,6 0,3 283,0 -25,0

30 2,8 2,5 2,5 2,6 0,2 4245 -39,3

1,4 1,4 1,2 1,3 0,1 33,8 20,0

1,2 1,2 1,4 1,3 0,1 50,7 29,6

1,4 1,6 14 1,5 0,1 84,4 247

120 10 2,0 1,8 1,8 1,9 0,1 168,9 3,4
20 2,8 2,2 2,5 2,5 0,3 337,8 -29,3

30 3,1 2,8 2,8 2,9 0,2 506,7 -74,0

Novamente € possivel constatar que a presenca da placa de cobre no objeto de
teste faz com que as imagens deixem de apresentar as estruturas que se deseja
avaliar, como € o caso das imagens adquiridas com tenséao de 70 kV e carga elétrica
abaixo dos 20 mAs.
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A imagem que apresentou melhor resultado foi obtida com técnica de 120 kV e
30 mAs, resultando de um K,; de 506,7 pGy, cerca de 10 vezes a quantidade de
radiacdo gerada para a obtencdo da imagem considerada otimizada, quando

avaliada com sistema quimico de processamento.

Portanto essa avaliacdo n&o apresentou resultado conclusivo em termos da
definicAo da técnica de melhor qualidade da imagem com baixas doses, se

mostrando ineficiente.

Portanto, os resultados apresentados pelo objeto de teste Gammex, utilizando a
metodologia sugerida pelo fabricante, ndo foram satisfatérios, tanto para o
processamento quimico das imagens, quanto para a sua aquisicao digital em

formato “raw”, ou seja, sem processamento digital.

Os resultados apresentados pelo objeto de teste TOR obtiveram muitas
similaridades para essas imagens em formato “raw”, pois independente de variacdes
na tensdo, ou na carga elétrica utilizadas, melhoras na quantidade de estruturas
visualizadas ndo foram observadas, portanto essas avaliagbes se mostraram
ineficazes para utilizacdo na pratica. Esses resultados demonstram a necessidade
de se processar a imagem através de softwares presentes nos CR para verificacdo
da possibilidade de utilizagdo na rotina de uma instituicdo de radiologia.

5.10. Aplicacdo de uma Metodologia para Avaliacdo de Parametros da

Qualidade da Imagem nas Clinicas

Os objetos de teste foram levados as clinicas de radiodiagnéstico e foram adquiridas
imagens nas técnicas utilizadas na rotina de cada uma, que foram consideradas
como producentes de imagens de boa qualidade, segundo os critérios europeus de

gualidade da imagem.

5.10.1. Avaliagdo dos parametros de qualidade da imagem na clinica A

Na Tabela 28 sdo mostradas a quantidade de estruturas de alto contraste

visualizadas nas imagens da clinica A, de processamento quimico, juntamente com
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as técnicas utilizadas na sua aquisicdo, bem como o valor do K,i a um metro do

ponto focal para cada técnica. As imagens foram obtidas com o objeto de teste TOR.

Tabela 28. Quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas na imagem, obtidas na clinica A,
com objeto de teste TOR e o valor do Kj j para sua obtencéo.

NUmero de Estruturas de Alto

Tensao Carga Contraste Visualizadas Média Desv~io KaialOm
(V) MAS) v Av2 Av3 AV Avs Padrao  (uGy)
6,6 6 6 6 6 4 5,6 0,9 32,9
20 10,0 7 7 7 7 7 7,0 0,0 49,9
20,0 10 11 9 9 9 9,6 0,9 99,8
30,0 12 11 10 9 11 10,6 1,1 149,7
6,6 9 9 9 8 9 8,8 0,4 43,0
80 10,0 10 10 9 9 10 9,6 0,5 65,2
20,0 11 11 11 10 10 10,6 0,5 130,3
30,0 12 12 12 11 12 11,8 0,4 195,5
6,6 9 9 8 8 9 8,6 0,5 48,6
10,0 12 12 9 9 11 10,6 15 73,6
85 20,0 11 11 11 10 11 10,8 0,4 147,2
30,0 9 11 11 9 12 10,4 1,3 220,7
6,6 11 11 8 7 8 9,0 19 54,4
10,0 10 9 9 9 8 9,0 0,7 82,5
%0 20,0 10 11 11 8 10 10,0 1,2 165,0
30,0 8 8 9 7 9 8,2 0,8 247,5
95 6,6 9 10 9 9 9 9,2 0,4 60,7
10,0 12 12 9 9 10 10,4 15 91,9
100 6,6 11 11 10 10 10 10,4 0,5 67,2
10,0 10 10 10 7 10 9,4 1,3 101,8
6,6 10 10 9 9 10 9,6 0,5 74,1
105 10,0 9 10 11 10 9 9,8 0,8 112,3

E possivel verificar que, a imagem a apresentar o melhor resultado foi obtida com a
técnica de 80 kV e 30 mAs e para sua aquisicdo o valor do K,; foi de 195,5 pGy.

Nessa imagem foram vistas, em média, 11,8 estruturas em 17 possiveis.

A imagem obtida com técnica de 100 kV e 6,6 mAs apresentou em média 10,4
estruturas, enquanto o valor do K,; para sua obtencao foi de 67,2 uGy. Portanto,
essa técnica se mostra eficaz na otimizacdo da qualidade das imagens dessa
clinica, uma vez que a perda na quantidade de estruturas visualizadas foi de 12 %,

mas a reducao no nivel de radiacao foi de aproximadamente 55 %.
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A quantidade de estruturas de baixo contraste visualizadas nas imagens da
clinica A, juntamente com as técnicas utilizadas na sua aquisicao e o valor do K,; a

um metro do ponto focal para cada técnica sdo apresentados na Tabela 29.

Tabela 29. Quantidade de estruturas de baixo contraste visualizadas na imagem, obtidas na clinica A,
com objeto de teste TOR e o valor do Kj j para sua obtencéo.

NUmero de Estruturas de Baixo

Tensdo  Carga Contraste Visualizadas Média Desv~io KaialOm
(kV) (mAs) Padréo (LGY)
AV-1  AV-2 AV-3 AV-4 AV-5
6,6 5 4 3 4 3 3,8 0,8 32,9
10,0 8 6 6 7 7 6,8 0,8 49,9
0 20,0 12 11 12 11 11 11,4 0,5 99,8
30,0 12 12 12 12 12 12,0 0,0 149,7
6,6 8 8 10 7 7 8,0 1,2 43,0
80 10,0 12 10 12 9 9 10,4 1,5 65,2
20,0 13 13 13 14 13 13,2 0,4 130,3
30,0 13 13 13 12 13 12,8 0.4 195,5
6,6 8 7 8 7 8 7,6 0,5 48,6
10,0 12 11 12 8 12 11,0 1,7 73,6
8 20,0 12 12 12 13 13 12,4 0,5 147,2
30,0 8 10 12 12 13 11,0 2,0 220,7
6,6 12 11 9 7 8 9,4 2,1 54,4
10,0 13 10 11 8 10 10,4 1,8 82,5
%0 20,0 7 6 13 7 9 8,4 2,8 165,0
30,0 10 11 13 11 11 11,2 11 247,5
6,6 11 9 11 8 8 9,4 1,5 60,7
% 10,0 12 10 10 10 11 10,6 0,9 91,9
6,6 10 10 11 10 10 10,2 0,4 67,2
100 10,0 10 10 10 10 12 10,4 0,9 101,8
6,6 11 11 11 10 10 10,6 0,5 74,1
105 10,0 11 11 12 11 11 11,2 0,4 112,3

A imagem que apresentou maior quantidade de estruturas visualizadas, foi obtida
com técnica de 80 kV e 20 mAs, sendo 13,2 estruturas identificaveis em média e K,

de 130,3 uGy para sua obtencéao.

A imagem obtida com técnica radiografica que menos reduz a quantidade de
estruturas de baixo contraste visualizadas, com maior reducéo no K,; foi a adquirida
com 100 kV e 6,6 mAs. Nela, em média, foram verificadas 10,2 estruturas e o valor

do K, foi de 67,2 uGy. Isso representa uma redugéo de aproximadamente 23 % na
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qualidade da imagem de baixo contraste, porém acompanhada de uma reducéo de
aproximadamente 50 % no nivel de radiacao.

Os resultados de resolucédo espacial das imagens obtidas na clinica A, com o objeto
de teste TOR, com as técnicas utilizadas e os valores do K,; a um metro do ponto

focal do tubo de raios X sdo mostrados na Tabela 30.

Tabela 30. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, obtidas na
clinica A, com o objeto de teste TOR e o valor do K para sua obtencgéo.

Tensdo  Carga Resolug&o Espacial (pl.mm") Média1 Desvio Kyjal0m
(V) MAS) Tava1 Av2 AV Avaa ays  (PEmMY) Padrdo o (uGy)
6,6 28 20 18 18 16 2,0 05 32,9
100 32 28 22 22 20 25 0,5 49,9
0.0 200 32 32 22 32 25 2.8 0,4 99,8
300 32 32 20 28 22 2.7 0,5 149,7
6,6 28 32 22 28 28 2.8 03 43,0
100 32 32 25 28 36 3,0 0,4 65,2
800 200 36 32 28 32 36 3,2 03 130,3
300 36 32 28 36 32 3,2 0,3 1955
6,6 36 32 25 25 25 2.8 05 48,6
85.0 100 36 32 28 28 32 31 0,3 73,6
200 32 32 28 32 32 31 0,2 147,2
300 32 32 25 25 32 2,9 0,4 220,7
6,6 32 32 28 32 32 31 0,2 54,4
90,0 100 36 32 28 32 28 31 0,3 82,5
200 36 32 20 22 28 2.7 0,6 165,0
300 28 28 25 22 22 25 03 2475
050 6,6 36 36 28 32 32 3,2 0,3 60,7
100 36 36 28 32 36 33 03 91,9
1000 6,6 32 36 28 36 36 33 0,3 67,2
100 36 36 28 32 25 31 05 101,8
1050 6,6 32 32 25 32 28 3,0 0,3 74,1
100 32 32 25 32 25 2,9 0,4 112,3

A imagem que apresentou melhor resolucdo espacial, de 3,3 pl.mm™ foi obtida com
técnica de 100 kV e 6,6 mAs, com um K,; de 67,2 uGy. Trata-se de uma situacao ja
otimizada pois o nivel de radiacdo para sua producdo foi um dos menores
encontrados. Ao passo que, para a imagem adquirida com a técnica de 80 kV e
20 mAs a qualidade da imagem quase nao se altera, porém o nivel de radiacdo para

produzi-la é quase o dobro.

168



Verifica-se também que a resolucdo apresentada pelas imagens da clinica,
condizem com o apresentado pela literatura a respeito da resolugéo espacial, que
para a radiologia convencional com filmes radiograficos, pode chegar a até 7 pl.mm™
(MORIN & SEIBERT, 2005).

Na Tabela 31 sédo mostrados os resultados de avaliacdo da resolugao espacial com
a utilizacdo do objeto de teste Gammex, com as técnicas utilizadas, o K, para sua

obtencédo e uma comparacdo com os resultados apresentados pelo TOR.

A imagem com melhor desempenho na avaliagdo da resolucdo espacial com o
objeto de teste Gammex, foi obtida com técnica de 90 kV e 30 mAs, com 3,0 pl.mm™
em média, seguida da imagem obtida com 100 kV e 10 mAs, com 2,9 pl.mm™.
Porém a primeira imagem foi adquirida com um nivel de radiacéo cerca de 2,5 vezes

acima da segunda imagem.
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Tabela 31. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, obtidas na
clinica A, com o objeto de teste Gammex e o valor do K, i para sua obtencgéo.

Resolucao Espacial Diferenca
Tensdo Carga (pl.mm™) Média  Desvio  Kaja1,0 TOR

(kV) (mAs) AV AV AV-3 AVA AV (pl.mm™) Padréo m (UGy) GA(I\(/)I/OI\;IEX
6,6 0,0 00 00 0,0 0,0 0,0 0,0 32,9 100,0
20 10,0 00 00 00 00 0, 0,0 0,0 49,9 100,0
20,0 0,0 00 00 0,0 0,0 0,0 0,0 99,8 100,0
30,0 00 00 00 00 0, 0,0 0,0 149,7 100,0
6,6 0,0 00 00 0,0 0,0 0,0 0,0 43,0 100,0
80 10,0 00 00 00 00 0, 0,0 0,0 65,2 100,0
20,0 12 16 12 10 0,8 1,2 0,3 130,3 64,2
30,0 20 20 18 14 12 1,7 0,4 195,5 48,1
6,6 0,0 00 00 0,0 0,0 0,0 0,0 48,6 100,0
85 10,0 00 00 00 00 0, 0,0 0,0 73,6 100,0
20,0 22 22 22 18 18 2,0 0,2 147,2 33,8
30,0 28 25 31 20 25 2,6 0,4 220,7 10,7
6,6 08 09 06 08 06 0,7 0,1 54,4 76,0
90 10,0 18 16 16 14 10 1,5 0,3 82,5 52,1
20,0 31 25 31 20 28 2,7 0,5 165,0 1,7
30,0 34 31 31 22 34 3,0 0,5 247,5 -20,8
95 6,6 18 18 14 14 18 1,6 0,2 60,7 49,4
10,0 25 20 22 16 2,0 2,1 0,3 91,9 38,0
100 6,6 25 22 22 18 18 2,1 0,3 67,2 36,7
10,0 31 28 25 22 37 2,9 0,6 101,8 8,0
6,6 31 22 22 18 2.2 2,3 0,5 74,1 22,0
105 10,0 34 28 28 22 28 2,8 0,4 112,3 3,1

Novamente, fica constatada a ineficacia na utilizacdo do objeto de teste Gammex
com a placa de cobre de 2 mm, uma vez que as imagens produzidas utilizando

varias das técnicas apresentadas na Tabela 31 ndo apresentam estruturas.

N&o foram observadas estruturas em imagens obtidas com tensdo de 70 kV em
todas as cargas elétricas utilizadas, aléem de 80 e 90 kV com cargas elétricas de

10 mAs, ou menos. Portanto esses resultados ndo sdo conclusivos.

As avaliacbes dos parametros alto e baixo contraste, além da resolucdo espacial,
obtidas com o objeto de teste TOR, podem sugerir que a menor quantidade de
estruturas visualizadas por um dos observadores, pode servir de referéncia como
proposicdo de um limite inferior de estruturas visualizaveis em analises de qualidade

de imagem na rotina clinica. Isso se deve ao fato dessas técnicas utilizadas, terem
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produzido imagens consideradas de excelente qualidade, em relacdo aos critérios
europeus, quando na utilizacdo para obtencdo das imagens da clinica.

5.10.2. Avaliacao dos parametros de qualidade da imagem na clinica B

A quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas nas imagens da clinica B,
de processamento digital, juntamente com as técnicas utilizadas na sua aquisi¢éao,
bem como o valor do K;i a um metro do ponto focal para cada técnica sdo

mostradas na Tabela 32. As imagens foram obtidas com o objeto de teste TOR.

Tabela 32. Quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas na imagem, obtidas na clinica B,
com objeto de teste TOR e o valor do K j para sua obtencé&o.

NUmero de Estruturas de

Tensdo  Carga Alto Contraste Visualizadas Média Desvjo KaialOm
(kV) (mAs) Padréo (LGY)
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV-5
100 3,0 11 10 9 10 10 10 0,7 256,1
110 5,0 10 10 10 10 10 10 0,0 516,4
3,0 8 8 8 8 8 8 0,0 338,7
115 3,8 10 12 10 10 11 10,6 0,9 423,3
6,0 1 12 12 11 12 11,6 0,5 677,3
3.8 10 12 10 11 11 10,8 0,8 500,1
125 5,0 12 12 11 11 13 11,8 0,8 666,9
8,0 12 12 11 12 11 11,6 0,5 1067,0

A imagem de melhor desempenho foi obtida com a técnica de 125 kV e 5 mAs, com
o valor de K, de 666,9 uGy, aonde foi possivel visualizar, em média, 11,8 estruturas

de alto contraste.

Nesse caso € possivel observar a ampla latitude radiogréfica das imagens obtidas
digitalmente, uma vez que, excetuando-se a imagem obtida com técnica de 115 kV e
3 mAs, as demais obtiveram resultados similares aos da imagem com maior
quantidade de estruturas visualizadas. Como é o caso da imagem obtida com
técnica de 100 kV e 3 mAs, em que foram visualizadas em média 10 estruturas de
alto contraste, porém com reducdo de aproximadamente 62 % no valor do K,;, com
reducdo de apenas 15 % na quantidade de estruturas visualizadas, evidenciando

uma possibilidade de otimizacdo da qualidade de imagem.
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Na Tabela 33 sdo mostradas a quantidade de estruturas de baixo contraste
visualizadas nas imagens adquiridas na clinica B, juntamente com suas técnicas e

valores do K, a um metro do ponto focal do tubo de raios X.

Tabela 33. Quantidade de estruturas de baixo contraste visualizadas na imagem, obtidas na clinica B,
com objeto de teste TOR e o valor do Kj j para sua obtencéo.

NUmero de Estruturas de

Baixo Contraste

Tensao Carga Desvio Kgjal0m

(k) (mAS) Visualizadas Média Padrio (UGY)
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV-5
100 3,0 10 13 11 7 7 9,6 2,6 256,1
110 5,0 13 13 13 11 13 12,6 0,9 516,4
3,0 12 13 12 10 13 12 1,2 338,7
115 3,8 11 11 13 11 11 11,4 0,9 423,3
6,0 12 13 13 13 12 12,6 0,5 677,3
3,8 11 11 13 11 12 11,6 0,9 500,1
125 5,0 13 13 13 13 13 13 0,0 666,9
8,0 13 14 14 14 13 13,6 0,5 1067,0

Na avaliagdo das estruturas de baixo contraste visualizadas, a imagem que obteve o
melhor resultado foi adquirida com técnica de 125 kV e 8 mAs, apresentando em
média 13,6 estruturas, com o valor do K, de 1067,0 uGy. Uma imagem que obteve
resultado bastante similar, foi obtida com 110 kV e 5 mAs, apresentando 12,6
estruturas visualizadas em média, ou seja, houve uma reducdo de apenas 7 % na
guantidade de estruturas visualizadas, com uma reducdo na dose de

aproximadamente 50 %.

Novamente o que se pode observar é a similaridade na quantidade de estruturas
visualizadas, independentemente da técnica empregada, salvo a excecdo da
imagem obtida com 100 kV e 3 mAs, na qual foi possivel visualizar em média 9,6
estruturas, ou seja, reducdo de aproximadamente 30 % em relacdo ao melhor

resultado, ainda que um dos avaliadores conseguissem visualizar 13 estruturas.

Os resultados de resolucédo espacial das imagens obtidas na clinica B, com o objeto
de teste TOR, as técnicas utilizadas e os valores do K,; a um metro do ponto focal

do tubo de raios X sdo mostrados na Tabela 34.
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Tabela 34. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, obtidas na
clinica B, com o objeto de teste TOR e o valor do K, j para sua obtencéo.

Resolucao Espacial

Tensao Carga (pl.mm'l) Média Desvio Kzjal0m
(kV) (MASs) (pl.mm™) Padrdo  (uGy)
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV-5
100 3,0 25 22 22 22 25 2,3 0,1 256,1
110 5,0 25 28 25 25 25 2,6 0,1 516,4
3,0 25 25 25 25 25 2,5 0,0 338,7
115 3,8 25 25 25 25 28 2,6 0,1 423,3
6,0 28 28 25 28 28 2,7 0,1 677,3
3,8 25 25 25 28 25 2,6 0,1 500,1
125 5,0 28 28 25 28 25 2,7 0,2 666,9
8,0 28 28 25 28 28 2,7 0,1 1067,0

Todas as imagens obtiveram resultados muito proximos, independente da técnica
utilizada, novamente evidenciando a ampla latitude radiografica, o que permite a
otimizacdo no nivel de dose para a producdo da imagem na rotina clinica. As
maiores diferencas entre os resultados na avaliagdo da resolucdo espacial foram de

aproximadamente 15 %.

Na Tabela 35 sdo mostrados os resultados da mesma avaliacdo, porém com o
objeto de teste Gammex, as técnicas utilizadas para a obtencdo das imagens, o
valor do K,; a um metro do ponto focal do tubo de raios X e uma comparagdo com

os resultados obtidos com o objeto de teste TOR.

As imagens que apresentaram as maiores resolucdes espaciais foram obtidas com
0s maiores valores de carga elétrica, como era de se esperar e ndo houve variacdes

significativas na quantidade de pares de linhas por milimetro visualizadas.
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Tabela 35. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, obtidas na
clinica B, com o objeto de teste Gammex e o valor do K j para sua obten¢éo.

Resoluc¢ao Espacial Diferenca
Tensdo Carga (pl.mm'l) Média  Desvio Kgjal, TOR
(kV)  (mAs) (pl.mm™) Padrdo m (uGy) GAMMEX
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV-5 (%)
100 3,0 25 25 20 22 22 2,3 0,2 256,1 2,7
110 5,0 28 28 25 28 34 2,9 0,3 516,4 -11,7
3,0 31 28 22 28 28 2,7 0,3 338,7 -9,6
115 3,8 28 28 25 28 40 3,0 0,6 423,3 -16,4
6,0 31 25 25 31 37 3,0 0,5 677,3 -8,8
3,8 28 25 25 31 34 2,9 0,4 500,1 -11,7
125 5,0 31 28 25 31 31 2,9 0,3 666,9 -9,0
8,0 34 31 25 34 31 3,1 0,4 1067,0 -13,1

Conforme ja abordado anteriormente, o objeto de teste Gammex com a placa de
cobre de 2 mm de espessura ndo € adequado para avaliacbes em baixas energias,
porém para altas energias, como no caso apresentado, o instrumento funciona

adequadamente.

Os resultados apresentados pelos dois objetos de teste utilizados na avaliacdo da
resolucdo espacial obtiveram boa concordancia, ndo superando diferenca de

aproximadamente 16 %.

Verifica-se também que a resolucdo apresentada pelas imagens da clinica,
condizem com o apresentado pela literatura a respeito da resolucdo espacial, que
para a radiologia digital CR, dependendo do tamanho dos cristais da placa
radiossensivel, esta entre 2,5 e 5 pl.mm™ (ROWLANDS, 2002).

Fica clara a possibilidade da otimizacdo do procedimento técnico de aquisicdo da
imagem radiogréfica na rotina, no sentido de conseguir uma boa diminuicdo na dose

de radiacao a que sao submetidos seus pacientes.

As avaliacbes dos parametros alto e baixo contraste, além da resolucdo espacial,
podem sugerir que, a menor quantidade de estruturas visualizadas por um dos
observadores, pode servir de referéncia como proposicdo de um limite inferior de

estruturas visualizaveis em analises de qualidade de imagem na rotina clinica.
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Isso se deve ao fato dessas técnicas utilizadas, terem produzido imagens
consideradas de excelente qualidade, em relacao aos critérios europeus (item 3.3.1),

quando na utilizacdo para obtencédo das imagens da clinica.

5.10.3. Avaliacao dos parametros de qualidade da imagem na clinica C

A quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas nas imagens da clinica C,
de processamento digital, juntamente com as técnicas utilizadas na sua aquisi¢éao,
bem como o valor do K;; a um metro do ponto focal para cada técnica sao

mostrados na Tabela 36. As imagens foram obtidas com o objeto de teste TOR.

Tabela 36. Quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas na imagem, obtidas na clinica C,
com objeto de teste TOR e o valor do K j para sua obtencéo.

NUmero de Estruturas de

Tensdo Carga Alto Contraste Visualizadas Média Desv~io KaialOm
(kV)  (mAs) Padréo (LGY)
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV-5
102 32 8 8 8 8 7 7,8 0,4 301,4
109 3,2 7 7 7 7 7 7,0 0,0 344,2
117 3,2 9 11 11 7 11 9,8 1.8 396,5
3,2 10 9 10 9 8 9,2 0,8 452,6
4,0 8 7 8 7 7 7,4 0,5 565,8
50 10 10 9 9 9 9,4 0,5 707,2
125 6.4 10 10 10 10 10 10,0 0,0 905,2
8,0 10 10 9 9 9 9,4 0,5 1131,5
12,5 11 12 11 11 11 11,2 0,4 1768,0
20,0 13 13 11 11 12 12,0 1,0 2828,8

A maior quantidade de estruturas de alto contraste visualizadas, foi obtida na
imagem com técnica de 125 kV e 20 mAs, com K,; de 2828,8 uGy, apresentando 12
estruturas em média. Trata-se de uma técnica utilizada somente para incidéncias

laterais, devido ao grande nivel de radiacéo.

O que se pode verificar nos demais resultados € a pequena variagdo na quantidade
de estruturas visualizadas, independente da técnica utilizada, também devido a

grande latitude radiografica das imagens digitais.
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Para incidéncias PA, o que se pode observar nessas avaliacbes € que, para um
mesmo biotipo de paciente, imagens adquiridas com técnica de 117 kV e 3,2 mAs
produziriam imagens de qualidade similar as adiquiridas com tensdo de 125 kV e

6,4 mAs, porém com o nivel de radiacédo reduzido em aproximadamente 56 %.

Na Tabela 37 sd&o mostradas a quantidade de estruturas de baixo contraste
visualizadas nas imagens adquiridas na clinica C, juntamente com suas técnicas e

valores do K, a um metro do ponto focal do tubo de raios X.

Tabela 37. Quantidade de estruturas de baixo contraste visualizadas na imagem, obtidas na clinica C,
com objeto de teste TOR e o valor do K j para sua obtencéo.

NUmero de Estruturas de
Baixo Contraste

Tensao Carga Visualizadas Média

Desvio Kyjal,0m

(kV)  (mAs) Padréo (LGY)
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV5
102 3,2 6 6 10 8 7 7,4 1,7 301,4
109 3,2 8 8 10 8 9 8,6 0,9 344,2
117 3,2 8 7 8 8 8 7,8 0,4 396,5
3,2 8 7 10 9 9 8,6 11 452,6
4,0 7 6 10 9 7 7,8 1,6 565,8
5,0 7 7 10 9 8 8,2 1,3 707,2
125 6,4 9 8 10 10 10 9,4 0,9 905,2
8,0 8 7 10 10 10 9 1,4 1131,5
12,5 9 10 10 10 9 9,6 0,5 1768,0
200 10 10 10 10 11 10,2 0,4 2828,8

As imagens obtidas apresentaram resultados muito coerentes com as avaliacdes
anteriores, em se tratando de radiologia digital. A maior diferenca encontrada entre a

guantidade média de estruturas de baixo contrastes visualizadas, foi de 27 %.

Novamente a técnica que produziu a imagem com mais estruturas visualizaveis, foi
de 125 kV e 20 mAs. Porém, uma reducdo na carga elétrica de 80 % para sua
obtencéo, acarretara em uma redugé&o similar no nivel de radiagdo sem prejudicar a
imagem de modo significativo, causando uma reducdo de apenas 16 % na

guantidade de estruturas de baixo contraste visualizadas.

Os resultados de resolucéo espacial das imagens obtidas na clinica C, com o objeto
de teste TOR, as técnicas utilizadas e os valores do K,; a um metro do ponto focal

do tubo de raios X sdo mostrados na Tabela 38.
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Tabela 38. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, obtidas na
clinica C, com o objeto de teste TOR e o valor do K, j para sua obtenc&o.

Resolucao Espacial

Tensdo Carga (pl.mm'l) Média Desvio Kgzjal0m
(kV)  (mAs) (pl.mm™) Padrdo  (uGy)
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV-5
102 3,2 25 28 25 28 28 2,7 0,2 301,4
109 3,2 28 28 25 28 3.2 2,8 0,2 344,2
117 3.2 25 25 25 28 40 2,9 0,7 396,5
3,2 25 28 28 28 28 2,7 0,1 452,6
4,0 28 28 28 28 28 2,8 0,0 565,8
5,0 28 28 28 32 32 2,9 0,2 707,2
125 6,4 36 32 28 36 36 3,3 0,3 905,2
8,0 32 32 28 32 32 3,1 0,2 1131,5
12,5 32 32 28 32 3.2 3,1 0,2 1768,0
200 36 36 28 36 36 3.4 0,3 2828,8

A imagem a apresentar a melhor resolucédo foi obtida com a técnica de 125 kV e

20 mAs, com 3,4 pl.mm™, seguida pela imagem obtida com a mesma tensdo e

6,4 mAs, com 3,3 pl.mm™.

A maior diferenca na resolucdo espacial apresentada pelas imagens da clinica C foi

de aproximadamente 20 %, novamente devido a grande latitude radiogréafica das

imagens digitais.

Na Tabela 39 sdo mostrados os resultados da mesma avaliacdo, porém com o

objeto de teste Gammex, as técnicas utilizadas para a obtencdo das imagens, o

valor do K,; a um metro do ponto focal do tubo de raios X e uma comparagdo com

os resultados obtidos com o objeto de teste TOR.
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Tabela 39. Resolucao espacial em pares de linhas por milimetro visualizadas na imagem, obtidas na
clinica C, com o objeto de teste Gammex e o valor do Kj j para sua obtencao.

Resoluc¢ao Espacial Diferenca
Tensdo Carga (pl.mm'l) Média Desvio Kyjal,0m TOR
(KV)  (mAs) (pl.mm™) Padrdo  (uGy) GAMMEX
AV-1 AV-2 AV-3 AV-4 AV-5 (%)
102 3,2 25 22 22 25 22 2,3 0,2 301,4 13,4
109 3,2 25 22 20 25 25 2,3 0,2 344,2 16,7
117 3,2 25 22 22 25 25 2,4 0,2 396,5 16,8
3,2 25 25 22 25 28 2,5 0,2 452,6 8,8
4,0 31 28 25 28 25 2,7 0,3 565,8 2,1
5,0 31 28 25 28 25 2,7 0,3 707,2 6,8
125 6,4 31 28 25 28 28 2,8 0,2 905,2 15,7
8,0 31 28 25 31 28 2,9 0,3 11315 7,1
12,5 34 28 25 31 37 3,1 0,5 1768,0 -0,6
200 37 34 28 34 31 3,3 0,3 2828,8 3,5

As imagens que apresentaram as maiores resolugdes espaciais foram obtidas com

0s maiores valores de carga elétrica, como era de se esperar. A grande diferenca na

resolucdo espacial da imagem obtida com técnica de 102 kV e 3,2 mAs, cerca de

30 % a menos que a melhor resolucéo, pode ser justificada pelo fato da quantidade

de fotons para producdo dessa imagem ter sido bastante inferior. Um feixe menos

energético tem sua probabilidade de interacdo com o cobre presente no objeto de

teste aumentada.

Uma comparacdo entre a média dos resultados apresentados pelas trés clinicas

avaliadas, nos parametros de alto e baixo contrastes e resolucédo espacial avaliada

com os dois objetos de teste, TOR e Gammex estdo apresentados na Tabela 40.
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Tabela 40. Quantidade média de estruturas de alto e baixo contraste e resolucéo espacial avaliados
nas trés clinicas com os objetos de teste TOR e Gammex.

X CLINICA Diferenca
PARAMETRO AVALIADO Maxima
A B C (%)
Quantidade de Estrutgras de Alto 95+14 10,6+ 1.3 93+16 10,4
Contraste Visualizadas
Quantidade de Estruturas de
Baixo Contraste Visualizadas 101+22 121+12 8,7£09 28,1
Resolugédo Espacial Analisada 29403 26401 3.0+0,3 13.3
como TOR
Resolucéo Espacial Analisada 13412 28103 27403 536

com o Gammex

As trés clinicas apresentaram resultados muito similares em todos os parametros de
qualidade da imagem, quando avaliadas com o objeto de teste TOR. A maior
discrepancia entre os resultados, ocorreu na avaliacdo da quantidade de estruturas
de baixo contraste visualizadas entre as clinicas B e C, que apresentou uma
diferenca de 28,1 %, ainda que o nivel de radiacdo a que estdo submetidos os

pacientes da clinica C sejam maiores cerca de 33,4 % em relagdo a clinica B.

O objeto de teste Gammex mostrou-se adequado para a realizacao de avaliacbes de
resolucado da imagem, em se tratando de altos valores de energia média do feixe de
raios X, determinados pela sua tensdo. Mas, quando utilizado para avaliacdo de
rotina em uma instituicdo que utiliza grandes variacbes na tensao de operacdo do
tubo de raios X, verificou-se, em muitos casos, sua ineficacia. Isso explica a grande
diferenca na média dos resultados das avaliacdes da resolucdo espacial nas trés

clinicas de 53,6 %.

De um modo geral, a metodologia para avaliacdo de alguns dos parametros da
qualidade de imagem realizada com a utilizacdo do objeto de teste TOR, se mostra

compativel com a rotina clinica.

Os resultados obtidos pela clinica A apresentam a melhor relagdo entre qualidade de
imagem e dose de radiacdo nos pacientes, devido a similaridade da quantidade de

estruturas visualizadas em média pelos observadores.
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Os resultados encontrados pelos observadores nas piores situacdes podem ser
utilizados como padrdo de desempenho da imagem de um hospital ou clinica
avaliados, de modo a preservar as boas praticas para obtencdo da imagem de

qualidade diagnostica.

180



6. Conclusdes

Os feixes de radiacdo estabelecidos internacionalmente, aplicaveis ao
radiodiagnostico médico foram implantados, caracterizados e utilizados de modo

satisfatorio para a calibracdo dos detectores de radiacao.

Os dois programas computacionais (PCXMC® e CALDose X) utilizados para
avaliacdo dosimétrica de pacientes apresentaram resultados coerentes, constatados
através de comparacdes com medidas experimentais realizadas em um simulador
antropomorfico. Esses resultados foram utilizados para aplicacdo na rotina de trés

clinicas de radiodiagnéstico por imagem em exames de térax de modo satisfatério.

Todas as clinicas obtiveram resultados adequados na avaliagdo do funcionamento
de seus equipamentos de raios X e a avaliacdo da qualidade de imagem, baseada

nos critérios europeus, foi efetuada satisfatoriamente nas mesmas.

O valor do kerma no ar incidente, na distancia de interesse, foi determinado para
cada clinica na distancia e técnicas radiogréficas de interesse, tornando possivel a
avaliacdo do kerma no ar incidente na superficie de entrada da pele dos pacientes e

a dose efetiva.

Verificou-se que os menores valores do K,. e doses efetivas foram apresentados
nas avaliacdes dos pacientes da clinica que se utiliza de processamento quimico
dos filmes, uma vez que, nas clinicas que possuem processamento digital CR de
imagens, os niveis de K, e dose efetiva atingiram valores superiores em até oito

vezes, quando considerada a pior situagao.

Duas metodologias para avaliacdo de parametros da qualidade de imagem foram
avaliadas e aplicadas na rotina das clinicas. Foi possivel determinar que os objetos
de teste X-ray Phantom da Fluke Biomedical acoplado ao TOR CDR da Leeds Test
Objects obtiveram melhores resultados que o Radiographic Survey Phantom da
Gammex, uma vez que as estruturas presentes nesse ultimo deixam de ser

visualizadas em energias mais baixas.
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Uma avaliagdo para a adequacdao do material utilizado no Radiographic Survey
Phantom da Gammex poderd torna-lo mais aplicavel para avaliacbes em larga

escala de exames de torax.

Verificou-se na pratica, a possibilidade da otimizacdo das doses nos servigos de
radiodiagnostico com sistema digital, sem reducado significativa na qualidade de
imagem, pois 0s pacientes que foram submetidos aos maiores niveis de radiacéo,
pertenceram a clinica que apresentou resultados nos parametros de qualidade da

imagem avaliados, ligeiramente inferiores as demais.

A melhor relacdo entre a dose e a qualidade foi apresentada pela clinica com
processamento quimico de imagens, pois com imagens de qualidade similar as
demais, seu nivel de K, foi aproximadamente 85 % abaixo do indicado pela

legislacdo nacional.

Apesar dos valores de dose mais elevados nas clinicas com processamento digital,
a maioria dos valores do K,e, avaliados, se encontraram dentro do limiar indicado

atualmente pela legislacao nacional em pelo menos 75 percentil, no pior resultado.

A menor quantidade de estruturas, visualizadas nas avaliacbes de alto e baixo
contraste e resolucdo espacial, pode ser utilizada como um indicativo do limiar
inferior do padréo de desempenho naquele parametro. Pois as melhores imagens na
rotina da clinica, baseado nos critérios europeus, foram produzidas com as técnicas

nas quais as imagens dos objetos de teste foram adquiridas.

Os resultados apresentados contribuem para a disseminacao da cultura de protecao
radioldgica, através da conscientizacdo da necessidade da avaliacdo continua dos

procedimentos técnicos para obtencao de imagens otimizadas.
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