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“Imagination will often carry us to worlds that never were.

But without it we go nowhere”

Carl Sagan (1934 — 1996)
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RESUMO

O controlo automatico de exposicdo (CAE) é o sistema que suporta a definicdo dos
parametros que vao conduzir a exposicdo ¢ a dose no doente. Considerando que o circuito de
medida ¢ unico e efectua o calculo (e consequente corte) através da média do sinal recebido, sem
ter em conta o gradiente de assimetria das densidades coincidentes com o campo dos respectivos
detectores, formulou-se como objectivo o determinar a influéncia de diversas configuracdes do
CAE na dose no doente ¢ na qualidade da imagem num sistema de Radiologia Computadorizada
(CR), em trés regidoes de um fantdma antropomorfico: térax, abdéomen e bacia. Seguiram-se os
critérios recomendados por Guidelines internacionais e as imagens obtidas foram gravadas em
Dicom e identificadas para posterior analise em software OsiriX. Os valores de cada exposi¢ado
foram tratados no software Statistical Package for the Social Sciences (SPSS) e determinada a

média, o desvio padrdo, o erro padrao, a variancia e realizado o teste de Tukey (HSD).

No torax, verificou-se que, utilizando o CAE direito se obtém menor dose absorvida no
que noutras configuragdes: — 6,1% em relagdo ao esquerdo, — 39,7% do que quando se utiliza o
central e de — 8,6% e de — 26,8% em relagdo a utilizacdo dos dois laterais e aos trés em
simultaneo, respectivamente. No abdomen obteve-se a menor dose absorvida utilizando o CAE
esquerdo: em relagdo ao direito de — 6,4%, em relacdo ao central de — 22,2%, em relagdo aos
dois laterais e trés em simultaneo de — 2,5% e de — 8,2%. Na bacia a menor dose absorvida foi
obtida com a seleccdo do CAE central: tanto em relagdo a qualquer um dos laterais como dos
trés em simultdneo, com valores — 55,2% e — 30,8% respectivamente. Considerando uma protese
parcial na anca esquerda as diferengas acentuam-se em relacdo a selec¢do dos dois e dos trés

detectores em simultaneo para — 58,1% e — 30,1% e ao coincidente com a protese de — 83,3%.

Conclui-se que a importancia dada a selec¢do do/s detector/es do CAE tem accdo directa
na redugdo da dose no doente, sem alterar a qualidade da imagem ¢ que que as recomendagdes
das Guidelines nem sempre estdo de acordo com o Principio da Optimizagao (Directiva 97/43 da
Euratom). Os resultados obtidos indicam a necessidade de reapreciacdo das configuragdes do
CAE sugeridas pela Dimond III e das European Guidelines o que podera ser comprovado com
um estudo relacionando os valores obtidos no fantdbma com um cadaver, que se sugere como

trabalho futuro.

Palavras chave: Controlo Automatico de Exposi¢do, dose absorvida, indice de

exposi¢do, optimizacdo da exposicdo, ALARA, CAE.
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ABSTRACT

The automatic exposure control (AEC) is the system that supports the definition of the
parameters that will lead to exposure and dose to the patient. Whereas the measuring circuit
system that is unique and is calculated (and consequent cutting) by averaging the received
signal, without regard to the asymmetry of the density gradient coincident with the field of the
respective exposure detectors, formulated as objective to determine the influence of various
configurations of the EAC in the patient dose and image quality in a system of Computed
Radiography (CR) in three regions of an anthropomorphic phantom: chest, abdomen and pelvis.
Followed the criteria recommended by international Guidelines and the images were saved in
Dicom and identified for further analysis in software OsiriX. The values for each exposure were
treated in the Statistical Package for Social Sciences (SPSS) and determined the mean, standard

deviation, standard error, variance and performed the Tukey test (HSD).

In the thorax, it was found that, using the obtained lower right AEC absorbed dose in
other configurations: — 6,1% on the left — 39,7% than when using the central and — 8,6% and
— 26,8% compared to the use of two to three sides and at the same time, respectively. The
abdomen was obtained using the lowest dose absorbed AEC left: on the right — 6,4%, relative to
center — 22,2% on the two sides and three simultaneous — 2,5% and — 8,2%. In the lower bowl
the absorbed dose was obtained by selection of AEC central, both in relation to any of the three
sides and simultaneously, with values — 55,2% and — 30.8%, respectively. Whereas a partial
prosthesis on the left hip accentuate differences in relation to the selection of the two and three
detectors for simultaneously — 58,1% and — 30,1% and coincident with a value of the prosthesis

—83,3%.

It is concluded that the importance given to the selection detector/s AEC has direct
action in reducing the dose to the patient, without changing the image quality and that the
recommendations of the Guidelines are not always in accordance with the Principle of
Optimization (Directive 97/43 Euratom). The results indicate the need to review the settings
suggested by AEC Dimond III and European Guidelines which can be proven with a study

correlating the values obtained in the phantom with a corpse, which is suggested as future work.

Keywords: Automatic Exposure Control, absorbed dose, the index of exposure,

exposure optimization, ALARA, AEC.
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CAPITULO 1

Introducao

A inovagdo e o desenvolvimento dos equipamentos para os exames de imagem por raios
X tém melhorado a qualidade de vida dos utentes e continuam a revolucionar o diagnostico
médico. Esta utilizagdo cada vez mais generalizada tem resultado num aumento da exposi¢ao
cumulativa da populagio a radiacdo artificial. E um facto que nos coloca a questdo: serd que isso

vai acabar por ter um efeito nefasto na populagdo como um todo?

A resposta a essa pergunta esti em debate e a presungdo é que vai [1].
Consequentemente, ha um crescente interesse internacional pelo controlo da dose de radiagdo a

partir dos procedimentos de imagem.

O ICRP Committee 4, Task Group on Optimisation on Protection [2] refere que é
importante que cada profissional envolvido coloque a seguinte questdo a si proprio: “serd que
fiz tudo o que me era possivel para evitar ou reduzir a exposi¢ao”? Esta obrigagdo consta na
Directiva 97/43 da Euratom, [3] onde se estabelece que “fodas as doses devidas a exposi¢oes
para fins radiologicos (...) com excep¢do dos procedimentos terapéuticos por radia¢do, devem
ser mantidos tdo baixo quanto razoavelmente possivel, desde que se possa obter a informagdo

de diagnostico necessaria..,”.

European Guidelines On Quality
Criteria For Diagnostic
Radiographic Images (1996)

European Commission Dimond ITI

(2004)

Chest/lungs and heart — PA [N OEIIEG S AEC selected:
projection, wall stand both lateral chambers (pg. 26) right lateral. (pg. 20)

Abdomen — PA projections, [aNGEIAEGENH AEC selected:

grid table or vertical stand central or lateral chamber (pg. 42)  central or lateral chamber (pg. 28)
. . AEC selected: AEC selected:

IS g o) central chamber (pg. 35) central or lateral chamber (pg. 27)

Tabela 1-1: guidelines europeias sobre a utilizagdo do CAE

A Tabela 1-1 mostra as recomendagdes sobre a utilizagdo do Controlo Automatico de
Exposi¢do (CAE), para a optimizacdo da exposicdo, em que as Guidelines Dimond III

apresentam alteragdes relativamente as European Guidelines [4,5].



Nas regides anatomicas consideradas, a bacia tem o sacro e o cdccix ao centro € 0s
conjuntos coxo-femorais que nalguns casos estio substituido/s por protese/s lateralmente, o torax
e 0 abdomen, sdo regides anatomicas de densidades bilateralmente diferentes, em que na posigao
central ambas tém em comum a coluna vertebral. No torax, sobre o lado esquerdo a crossa da
aorta ¢ o ventriculo esquerdo do coragdo. No abdémen, genericamente, o figado no quadrante

superior direito e a cAmara de ar gastrica no quadrante superior esquerdo.

A importancia dada a selec¢do do CAE e centragem na zona anatdmica de interesse terdo
uma consequente relagdo entre a imagem obtida e a optimizacdo da dose de radiacdo no doente.
. . . D A 1
Nesse sentido, os fabricantes dos equipamentos radiologicos tém os Potter — Buckys claramente

identificados com a posi¢ao dos detectores do CAE para permitir a liberdade da melhor opgao.

1.1 Objectivo

O objectivo deste estudo ¢ responder a seguinte questdo: nas regides anatomicas referidas,
qual a melhor configuragdo do CAE de forma a optimizar a exposicdo do doente, mantendo a

qualidade da imagem?*

1.2 Método

Este estudo foi realizado no IMI (Imagens Médicas Integradas) da Avenida da Republica
em Lisboa, com equipamento radiologico Siemens ICONOS R 200 e sistema CR de aquisigdo
indirecta Kodak Directview CR 850 system. O equipamento de medida utilizado foi um Unfors

Mult-O-Meter 407L.

"'Vide: 5.2.1, Figura 5-5

2 De Lima, [25] define imagem médica ideal como: “aquela com maximo contraste, maximo pormenor, maxima
especificidade, ruido nulo, obtida com maxima sensibilidade e com total auséncia de efeitos nocivos sobre o doente e
os trabalhadores. Nas condi¢des reais, um sistema de imagem médica estd longe de uma execugdo perfeita sendo o
produto final um compromisso, muitas vezes grosseiro, entre as referidas grandezas” .



A metodologia seguida consistiu em radiografar um fantéma antropomorfico de corpo
inteiro Pixy RS-102, representando um ser humano adulto do sexo feminino com tecido de
densidade equivalente e respectivas estruturas anatémicas. Utilizou-se um estudo quasi-
experimental em que os dados quantitativos medidos e registados, para as diferentes
configuragdes CAE analisadas, foram os kVp, mAs, ms, dose absorvida e IE em cada aquisigao,

no total de 240 medidas.

Para maior rigor foram adquiridas trés imagens radioldgicas do térax, do abdémen, da
bacia com e sem prétese parcial da articulagdo coxo-femoral esquerda com as seguintes
configuragdes de CAE: direita, esquerda, centro, direita mais esquerda e as trés em simultaneo,
totalizando 60 radiografias. Os critérios de qualidade seguidos foram os recomendados nas
European Guidelines, Dimond III e Tratado de Técnica Radiologica de Bontrager. A analise, por
critérios padronizados nas referidas Guidelines, das imagens obtidas teve como objectivo
concluir comparativamente sobre a qualidade diagnéstica das imagens relativas as diversas

aquisicoes, através do software OsiriX.

1.2.1 Analise dos Dados

Os dados experimentais medidos, foram estatisticamente tratados em Statistical Package
for the Social Sciences (SPSS versdo 17.0). Para cada sub — grupo (estrutura/variaveis),
calculou-se a média, o desvio padrdo e o erro padrdo. Realizou-se também uma analise Uni —
ANOVA, andlise da variancia de um s6 factor (média), com o teste de Tukey — HSD por ser o
mais utilizado em comparacdo de médias, tanto por ser rigoroso como pela facilidade de

aplicagio’.

Para a identificacdo das médias que diferiam significativamente, estabeleceu-se uma
significancia de a = 0,05 e considerou-se um limite de probabilidade de erro p < 0,05 (5%). Os
resultados de p < a foram considerados estatisticamente significativos e todos os restantes como

estatisticamente nao significativos.

3 Vide ELMORE NHaA. Effects of AEC Chamber Selection On Patient Dose and Image Quality. Radiologic
Technology. 2009.



1.2.2 Limitacoes do Estudo

As vantagens em utilizar um fantoma sdo: além da variabilidade do doente humano ser
eliminada e a repetibilidade das medidas adquiridas serem muito préximas, dado que o sinal de
entrada é invariavelmente o mesmo, ndo se colocam as questdes €ticas inerentes a irradiacdo de
doentes e/ou voluntdrios. Isto permitiu uma investigacdo mais completa e eliminou o problema

de definir globalmente o doente de tamanho padrio.

Uma importante limitac@o inerente as medi¢des com recurso a fantémas é o facto de nao
poderem ser avaliados doentes de vdrios tamanhos, patologias e idades o que permitiria uma
andlise mais realista e abrangente dos procedimentos empregues. Também o facto de o fantdma
em questdo apresentar uma anormal luxacdo nas articulagdes coxo-femorais e uma acentuada
assimetria das omoplatas, provavelmente, poderd ter contribuido para diferencas nos dados
obtidos em relacdo ao mesmo fantdma em melhor estado de conservacdo, contudo sem

comprometer as conclusdes finais conforme se poderd comprovar pela andlise das imagens.

Salienta-se ainda que as tensOes radiogréficas utilizadas sdo as recomendadas pela
European Guidlines e Dimond III para um adulto com 70 kilos de peso e o fantdma pesa 48
kilos. Existe uma diferenca de menos 22 kilos no total que se reflete principalmente na menor
densidade do térax, abdémen e bacia. No primeiro caso hé ainda a acrescentar o facto do térax
estar a uma distancia foco filme (DFF) de 1,5 metros (Guidelines recomendam entre 1,4 ¢ 2,0
metros), devido a limitagdes do proprio fantdma em se colocar na posi¢cdo ortostdtica. No
segundo caso, maior massa corporal, teria acentuado mais as diferencas exposimétricas no
abdémen entre as imagens realizadas com o CAE esquerdo ou direito activos, bem como na

bacia em relagdo aos detectores exposimétricos laterais e central.

Por outro lado, a utilizacdo de um valor de mais dois no set point do controlo automético
de exposicdo em todas as exposicdes efectuadas, norma da Instituicio que ndo contestimos,
contribuiu para o valor do IE se situar sempre acima de 2000, sem prejuizo tanto para o fantdma
como para o estudo dado o objectivo em questdo. O equipamento utilizado estd sob um rigoroso
controlo de qualidade como o demonstram os resultados medidos relativos a calibragdo dos

detectores de exposimetria automatica o que para o presente estudo foi o mais importante.



1.3 Estrutura

Tratando-se de uma dissertacdo de engenharia e ndo de radiologia pura, entendeu-se ser
interessante fazer uma introdugdo aos aspectos determinantes da radiologia para facilitar a

compreensdo a um leitor de engenharia da saude.

Provavelmente alongamo-nos um pouco, mas o facto ¢ que facilmente nos vamos
apercebendo que a partir de uma visdo da fisica e da tecnologia da radiologia de diagndstico até
ao procedimento para avaliar os efeitos da seleccdo do CAE na dose no doente ¢ na qualidade da
imagem, facilmente nos entusiasmamos na analise dos resultados, conclusdo e sugestdes para

estudos futuros, como se descreve resumidamente nos capitulos seguintes:

Capitulo 2, Desenvolvimento da Produ¢do e Aplica¢do dos Raios X: este estudo inicia-se,
com uma breve historia sobre a evolu¢do das ampolas de raios catédicos, o interesse de
Roentgen por esta radiagdo a que chamou raios X aplicando-os na obtencdo de imagens
radiograficas. Descrevem-se os efeitos fisicos que conduzem a producdo dos raios X, os efeitos

da tensdo aceleradora, da corrente do filamento e do niimero atomico do dnodo.

Capitulo 3, Interac¢do dos Raios X com a Matéria: trata-se de um capitulo que mostra os
diversos efeitos da radiacdo ionizante sobre um absorvente, fala-se dos conceitos de

transferéncia, absor¢@o de energia e do efeito radiologico.

Capitulo 4, Dosimetria, Efeitos Biologicos e Principios Gerais de Protecgdo: entra-se no
campo da metrologia das radiagdes em que a palavra dose aparece associada a radiagdo ionizante
e descreve-se como os investigadores foram adquirindo conhecimentos capazes de garantir que a
radiacdo ionizante a par dos incontaveis beneficios que propicia é indubitavelmente perigosa e
capaz de eventualmente produzir efeitos deletérios de natureza somatica e genética. Surgem as
normas internacionais desenvolvidas por organizagdes cientificas e de engenharia que tém em
comum o objectivo de proporcionar a humanidade padroes de protec¢do e de seguranga, sem

contudo limitar os beneficios das praticas que impliquem a exposi¢do as radiagdes.

Capitulo 5, Desenvolvimento do Controlo de Exposi¢do: ditados por necessidades
médicas e pela crescente lista de martires da radiagdo, muitos e significativos avangos foram
feitos em equipamentos radiograficos e de fluoroscopia. Desenvolvido na década de 1940 o

phototimer [6] foi um dos principais percursores dos actuais dispositivos de CAE. A sua



utilizagdo adequada, o programa obrigatorio de controlo de qualidade, os Potter — Buckys ¢ a

relagdo dos CAE com os utentes pediatricos sdo explanados neste capitulo.

Capitulo 6, Imagens: Radiogrdficas, Digitais e Propriedades dos Detectores: a
aleatoriedade da formagdo das imagens por radiagdo descrita pela estatistica de Poisson, a
passagem de um sinal analogico a digital, o contraste e a resolug@o espacial, a uniformidade de
resposta, a gama dindmica e caracteristicas do ruido bem como consideracdes sobre a fisica
subjacente que define o desempenho dos detectores de raios-X para imagens radiograficas sdo

referidos neste capitulo.

Capitulo 7, Sistemas de Aquisi¢do de Imagem. de uma forma geral, existem técnicas de
aquisicdo de imagem passivas e activas. Relativamente as activas, englobam as modalidades de
CR e DR que por sua vez se enquadram numa terceira categoria que distingue as imagens
analogicas das digitais. As imagens digitais sdo as que nos interessam além das razdes que tém
levado os sistemas digitais a tomar o lugar da radiologia analdgica (cassete — filme), este
capitulo aborda as semelhancas e diferencas mais importantes entre CR e DR, as tecnologias
envolvidas e as técnicas que podem ajudar a maximizar a seguranca ¢ a “forca de diagnostico”

destas modalidades.

Capitulo 8, Controlo da Dose no Doente e Qualidade de Imagem: devido a ampla gama
dindmica das modalidades CR e DR, tem-se consciéncia da necessidade de controlar a dose no
doente relativamente a qualidade da imagem obtida. Algumas das formas de o fazer passam pelo

indice de exposi¢do (EI) e por seguir as Guidelines (NRD).

Capitulo 9, Efeitos da Selec¢ao das AECs: sdo estudadas as diferengas exposimétricas
entre cinco possiveis configuragdes de CAE, para o toérax, o abdomen e a bacia com e sem
protese parcial da articulagdo coxo-femoral esquerda. Apresentam-se os respectivos resultados
através do tratamento estatistico da média, desvio padrdo, erro padrdo, variancia e teste de Tukey

(HSD).

Capitulo 10, Consideragoes Finais e Conclusdo, analisam-se os resultados e sugerem-

se trabalhos futuros.



CAPITULO 2

Desenvolvimento, Aplicacido e Producio dos Raios X

Na sequéncia da utilizagdo dos tubos de producao de raios catodicos e posterior interesse
por Roentgen que lhes chamou raios X em 1885, passou-se da sua utilizagdo mais bizarra,
devido ao desconhecimento dos riscos envolvidos, até aos fins médicos para demonstrar
fracturas e corpos estranhos nos doentes. Desde entdo, tanto os equipamentos como as
tecnologias empregues para a utilizagdo de raios X foram-se desenvolvendo: tornaram-se mais
eficazes no processamento da imagem, no contraste, na melhoria da resolugdo, na diminuigdo da
dose utilizada e actualmente a producdo da radiagdo X e as suas aplicagdes tornaram-se mais

seguras tanto para os profissionais envolvidos como para os doentes.

2.1 Primeiras Ampolas

A ampola de raios X evoluiu dos tubos experimentais de William Crookes (1832 —
1919). O gas residual no seu interior era ionizado pelos electrdes acelerados pela diferenga de
potencial entre os eléctrodos, € em consequéncia era emitida radiagdo de fluorescéncia, num
efeito particular que popularizou este aparelho e a expressao tubo de raios catdodicos. Alguns dos
electroes acelerados — os raios catddicos — colidiam com o vidro, dando origem a produgéo dos
raios X, que eram emitidos em todas as direc¢des devido ao tubo ser desprovido de blindagem,

dado que na altura se desconheciam as propriedades da radiacdo em causa. Figura 2-1.

Figura 2-1: tubo Cruz de Malta de Crooks.



Quando William Coolidge (1873-1975) [7] resolve um dos maiores problemas da época,
o desenvolvimento de um filamento incandescente para lampadas eléctricas — na altura
utilizavam fibras de carbono — descobre um processo para tornar ductil o tungsténio e
revoluciona o fabrico das lampadas de incandescéncia que, embora obsoletas, ainda hoje

utilizam esse material.

Continuando a sua investigagdo, Coolidge inventa o tubo de raios X que consiste,
basicamente, num alvo de tungsténio que ¢ bombardeado no vacuo por uma corrente de
electroes. Patenteada em 1913, esta tecnologia permitiu um controlo mais preciso sobre o
comprimento de onda e utilizar diferencas de potencial superiores aumentando a poténcia da

radiacdo emitida. Mas em consequéncia, a produgao de calor.

Figura 2-2: Coolidge e o primeiro tubo de raios X (1926).

, . , ;. 4 .. .
O tungsténio com o numero atémico 74" provou ser um dos materiais preferidos e
permanece em utilizagdo até hoje em conjunto com o aumento da massa do anodo, para uma

melhor dissipagdo térmica.

Na década de 1930, desenvolveu-se o tubo de anodo rotativo. Esta evolu¢do permitiu
que a posicdo do alvo mudasse de forma continua e eficaz aumentando a area utilizavel e,
sobretudo, a dissipacdo de calor. Todas estas inovagdes e desenvolvimentos contribuiram para a

concepcdo dos actuais tubos de raios X, Figura 2-6.

4 Vide: 2-4 Produgdo de raios X



2.2 Aplica¢ao dos Raios X: a Primeira Radiografia

A radiografia tornou-se possivel praticamente em simultdneo com a descoberta dos raios
X em Novembro de 1895 por Wilhelm Conrad Roentgen, o que lhe valeu o primeiro prémio

Nobel da Fisica em 1901 [8].

Figura 2-3: laboratorio de Roentgen e a primeira radiografia

A primeira radiografia foi feita por Roentgen que expds aos raios X a mao da sua
mulher, em cima de uma pelicula fotografica, durante aproximadamente 15 minutos, Figura 2-3.
A descoberta dos raios X tem uma historia rica em factos curiosos que vieram a demonstrar a
perspicacia e criatividade de Roentgen. Mais de um século se passou, desde essa altura, mas o
fundamento para a formagdo da imagem radioldgica util continua o mesmo: € o resultado da

radiacdo electromagnética X que atravessou a matéria sem sofrer qualquer efeito fisico!

2.3 Radiacio Electromagnética

A radiagdo electromagnética € caracterizada como periodica e sinusoidal em que a
variacdo de um campo eléctrico produz um campo magnético em ondas ciclicas que podem ser

descritas em termos de: tempo (periodo) e espaco (comprimento de onda).

X Comprimento de onda (distincia)
Periodo (tempo)

Campo eléctrico

Campo magnético

Figura 2-4: natureza da radiacdo electromagnética.



Na Figura 2-4, o ciclo representa a unidade de repeticdo da onda electromagnética. Viaja a
uma velocidade (¢) de 3 x 10® m/s que ¢ constante no vacuo mas pode variar noutros meios. A
distancia entre picos de um ciclo corresponde o comprimento de onda (1) que normalmente se
mede em nanémetros (10° m) que é o produto da velocidade pelo periodo (A =c X t) e,
portanto, € inversamente proporcional a frequéncia. A relacdo entre velocidade, comprimento de

onda e frequéncia é dada por:
c=AXf 2-1

Mesmo que que as propriedades basicas sejam comuns a todas as radiagdes
electromagnéticas, o espectro de frequéncias é tdo vasto que a sua influéncia sobre o homem ¢é
diferente, Figura 2-5. Os raios X tém energia superior a onze electroes Volt (eV) e por isso t€m

a capacidade de ionizar estruturas biologicas [9].

Frequéncia (ciclos/segundo)
102 _10% 105 108 10%0 1072 104 10'6 1078 1020 1022 102

j—0o—"———————— h Ultravioleta

adio —— —
Infravermelho raios X
H I = 3 [————— |
A'ﬁ PM Microondas raios gama

106 10° 102 1 102 10~ 10f4 10-8 10-10 10~72 10~14 10-16
Comprimento de onda | | (m)

70 60 50 400
Comprimento de onda (nm)

Figura 2-5: espectro e caracteristicas da radiagdo electromagnética.

As aplicagdes médicas dos raios X utilizam fotdes que vao de 15 a 500 KeV,

dependendo da aplica¢io em radiodiagnéstico ou radioterapia’.

> Em terapéutica os raios X de 15 a 50 KeV sdo chamados de raios de Grenz, de 50 a 150 KeV de raios X superficiais
e de 150 a 500 KeV de raios X de ortovoltagem [8].
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Os raios X tradicionalmente definem-se como radiagdo electromagnética na gama das
frequéncias de 10'® a 10%° Hertz. No entanto, para se ser cientificamente correcto, devem-se
caracterizar a partir da origem que serd a unica forma de os diferenciar da radiagdo gama que é
fisicamente idéntica e sobrepde-se no intervalo de energia que lhes corresponde conforme se

pode ver na Figura 2-5.

Enquanto a radiagdo gama ¢é de origem nuclear e provem de um nuclideo instavel que
emite radiagdo através do decaimento radioactivo de estados excitados para energias mais
baixas, a radiagdo X é de origem mais atomica e é produzida pela interac¢do de um electrdo com
elevada energia cinética com electroes orbitais ou com o nucleo (bremstruhlung). Até esta
intereccdo, bremstruhlung, é regida pela for¢a de Coulomb, eléctrica, ¢ ndo pelas forgas

nucleares como na radiagdo gama.

Os raios X sdo o resultado da conversdo do principio da conservagdo da energia ¢
produzidos pelo bombardeamento de um eléctrodo com feixes de electroes de elevada energia
cinética no vacuo em que se os eletrdes sdo acelerados a partir do repouso por uma diferencga de
potencial (V), a sua energia cinética ¢ (eV). Os eletrdes perdem parte ou a totalidade da sua

energia cinética quando esta é convertida num unico fotdo ou quando [9]:
hfmax =€V 2-1

A . c , . o gy ~ .
Como a frequéncia: v = 76 eV ¢ a energia cinética que um electrdo adquire quando

acelerado pela diferenca de potencial de 1 Volt:

Epay = =5 =eV e 1 = 2 22

Amin ev

Os raios X sdo o resultado da conversdo da energia cinética de electroes acelerados pela
diferenca de potencial (V) em radiagdo electromagnética como resultado de interac¢des com um

alvo.
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2.4 Producao de Raios X

A ampola de raios X e o gerador sdo os principais componentes para produzir radiagao
X de forma controlada: a primeira fornece os componentes ¢ o ambiente adequado a produgdo
enquanto o segundo fornece a fonte e o controlo da tensdo eléctrica através da interface de

comando entre o operador e o sistema.

Estactor Rolamento

s
electromagnético Anodo de tungsténio

Ampola devidro

no viacuo
Suporte
do motor \
+ ; -f : —J Circuito do
(o) - filamento
Rotor W
{1\
)/ T Filamento acoplado
B ! ao eléctrodo de focagem
ase e suporte Moo
em molibdénio [Feixe d Feixe de electrées
raios X
frrriinn

Figura 2-6: ampola de raios X

Os componentes basicos de uma ampola de raios X sdo ilustrados na Figura 2-6. Dois
eléctrodos, o catodo e o anodo, estdo situados a pouca distidncia (cerca de 1 a 2 cm) numa
ampola de vidro no vacuo (< 10~® mmHg), ligados ao citodo (negativo) e ao anodo (positivo)

estdo os cabos de alta tensdo a partir do gerador.

Um circuito separado ¢ isolado conecta ao catodo o filamento em tungsténio que esta
inserido num elemento de focagem, o filamento funciona com baixa tensdo (6 a 18 Volts) e o
anodo esta acoplado a um motor de indugdo (estactor / rotor). A ampola de vidro esta banhada
em Oleo para a dissipacdo do calor gerado, através do involucro que também tem a fungdo de
proteccdo contra a fuga de radiagdo. O gerador é controlado pelo operador e fornece a energia
para a ampola de raios X relativa a realizacdo das técnicas radiologicas através da variagdo da

tensdo (kVp), da corrente (mA) e do tempo de exposi¢do (ms).
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O primeiro passo para a producdo de raios X consiste em activar o circuito do filamento

. 6 . .. . e, e T
para, pelo efeito de Joule’, provocar o seu aquecimento e permitir o efeito termoidnico’. Os
electroes livres sdo mantidos em equilibrio no campo de carga negativa em torno do eléctrodo de

focagem [9], Figura 2-7.

Figura 2-7: ac¢do do eléctrodo de focagem

Na segunda etapa a aplicacdo de uma elevada diferenca de potencial (50 - 150 kV),
fornecida pelo gerador, entre o catodo ¢ o anodo acelera os electrdoes que devido a acgdo do
elétrodo de focagem (Figura 2-7) sdo dirigidos sobre uma area minima do anodo, chamada foco,
idealmente pontual, cedendo ai a sua energia cinética [9]. A emissdo de electrdes é continua e
continua a partir da superficie do filamento a uma taxa dependente da sua temperatura (ou seja
da corrente de filamento). A corrente da ampola ¢ definida como o nimero de electrdoes que
viajam entre os eléctrodos e ¢ expressa em miliamperes (mA) onde 1 mA = 6,24 x10"”
electroes/s. Cada electrdo atinge uma energia cinética (em keV) igual a tensdo aplicada na
ampola, dependendo do exame radiologico e do tipo de ampola. Assim, a tensdo do tubo (kV),
corrente do tubo (mA), e tempo de exposi¢do (ms) sdo os parametros seleciondveis pelo

operador para a producdo de raios X.
Terceira etapa, da colisdo dos electrdes com elevada energia cinética até as centenas de
KeV com o anodo do tubo de raios-X (alvo) pode resultar na libertacdo de diversas formas de

energia, as que nos interessam sao a térmica e a radiagdo X.

Contudo quanto maior a proximidade do nucleo menor é a probabilidade do evento

% Efeito de Joule é uma lei fisica que expressa a relagdo entre o calor gerado e a corrente eléctrica que percorre um
condutor num determinado tempo.

7 pp S ~ .
Efeito termoidnico ¢ o aumento do fluxo de electrdes que saem de um metal, devido ao aumento da temperatura.
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acontecer, sO em casos extremamente raros € que o electrdo incidente cede toda a sua energia
cinética parado pelo ntcleo, produzindo o maximo de energia possivel de raios X. O resultado é
um espectro continuo com a energia maxima em keV determinada pela diferenga de potencial

em kVp [10].

Na Figura 2-8, os eventos 1, 2 e 3 representam os electroes incidentes interagindo nas
proximidades do nucleo-alvo, resultando na produgdo de espectro continuo (bremsstrahlung),
causado pela desaceleragdo e brusca mudanga de direc¢do. O evento 4 demonstra a emissdo de
radiacdo caracteristica, onde um electrao incidente com energia superior ao nivel K colide com a
energia de ligagdo e ejecta o electrdo interno criando ionizagdo no atomo. Uma camada externa
de transi¢oes de electrdes para a camada interna causa a emiss@o de raios X com energia igual a
diferenca de energias de ligacdo das camadas de electroes M, L e K, neste caso, caracteristicas

do tungsténio.

L
Atomo alvo

Electrdes orbitais Electrdo

. ejectado
M ''''' < ...; dacamadaK
Nuicleo :
g" o
Electrdes incidentes ; | ey :
4e : & i ) ‘4 Risca de energia
i 9 |t . Caracter(stica
3e t E t oy

20 -
1@ 3 - §

~ ' 2 Interacg3o préxima
; Energia moderada

Interacgdo distante
Energia baixa

Impacto com o nicleo
Energia méxima

Figura 2-8: interac¢des dos electrdes incidentes com um atomo alvo.

Como mostra a Figura 2-8, os electroes incidentes no anodo podem produzir quatro
efeitos: excitagdo nas camadas mais externas, ioniza¢do nas camadas mais internas € ou nas
camadas mais externas ¢ efeito bremsstrahlung. Tanto a excitagdo como a ionizagdo das
camadas mais externas apenas produz calor dado que ocorrem para energias muito baixas, o

rendimento, de uma forma geral, é de cerca de 1%, o restante ¢ energia térmica [9].
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O maior nimero de fotdes X de baixas energias produzidos no espectro sdo devidos a

menor probabilidade de interagdo quanto maior for a proximidade do nucleo.

Assim, um espectro de raios X € produzido com um nimero minimo de fotdes de elevada
energia na parte mais elevada da curva cujas riscas correspondem as interacgdes com OS
electroes mais proximos do nucleo, em alvos de nimero atémico elevado sdo riscas K, L, ou M ¢

de forma linear a aumentar em numero com a diminuig¢do da sua energia (espectro

bremsstrahlung) Figura 2-9.
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Energia (keV)

Figura 2-9: distribui¢do da energia emitida por uma ampola de raios X

A Figura 2-9 mostra os picos do espectro medidos na energia média da faixa de utilizacao

em diagnodstico para diversos espectros produzidos com diferentes tensdes de aceleragdo [10].
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2.4.1 Tensao Aceleradora e Corrente Anédica Maxima

Mantendo a diferenca de potencial constante, entre os eléctrodos da ampola, e
aumentando a corrente do filamento (I) a energia do feixe de raios X é constante, mas a

quantidade (D) dos fotdes no feixe aumentam, Figura 2-10.

Quantidade de fotdes de raios X

]
0 10 20 30 40 50 60 70 80
Energia dos fotdes de raios X (keV)

Figura 2-10: quantidade fotdes X depende da intensidade da corrente anddica.

Para uma tensdo aceleradora constante, a variacdo da intensidade anodica, niimero de
electroes que por segundo atingem o 4nodo, ¢ proporcional a intensidade da corrente de
aquecimento do filamento. Mantendo la constante ¢ aumentando a diferenga de potencial entre

os elétrodos da ampola, aumenta a energia e a quantidade dos fotdes X, Figura 2-11.

Quantidade de fotdes de raios X

| | |
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110
Energia dos fot&es de raios X (keV)

Figura 2-11: qualidade do feixe de raios X depende da tensdo aceleradora na
ampola.
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A densidade de fotdes (D) € directamente proporcional a corrente anddica (Ia):

la; Dy

= 2-3
1a2 Dz

Enquanto que a energia total irradiada (E) varia com o quadrado da tensdo anddica (V)

para uma mesma Ia:

B _ (ﬁ)z 2-4
E, v,

Alteracdes no feixe de raios X em qualidade e quantidade
Resuliado;
Intensidade (mA) Aumenta a quantidade

Tensao (kVp) Aumenta a quantidade e a energia
Adicionando filtragem Diminui a quantidade e aumenta a energia

(Z) do alvo Aumenta a quantidade e energia
Rectificagdo da Tensdo Aumenta a qualidade

Tabela 2-1: alteragdes no feixe de raios X em qualidade e quantidade.

2.4.2 Filtragem do Feixe de Raios X

Um dos principios mais importantes da proteccdo € que a radiacdo do feixe primario
deve passar por um atenuador de baixas energias antes de chegar ao doente. Nas ampolas de
raios X essa garantia ¢ dada pela United States of America Food and Drug Administration
(FDA). Algumas das responsabilidades especificas da FDA, através do Department of Healt and
Human Services (DHHS) incluem regulamentar as normas de fabrico dos equipamentos de raios

X[11].

Tabela 2-2: filtragdo recomendada para raios X de diagnostico.
Adaptado de: (FDA) DHHS regulations 21 CFR.




Os equipamentos de raios X de uso geral t€m uma filtragem adicional de 2,5 mm de Al e

a dose a 1 metro do foco deve ser superior a 25 mGy/mAs, para uma tensao de 80 kVp.

As consequéncias mais directas do aumento da filtragdo s@o a diminui¢do da dose no

doente mas a custa da diminui¢do do contraste no feixe emergente [9].

1.0
Litancidadado Raios X produzidos nointerior do dnodo
feixe deraios X
porunidade de 0.8 } Raios X bremsstrahlung filtrados
energia dos fotdes 1

Radiagdo
0.6 - caractgz'sﬁca
04

2

40 60 80 100
Energia (keV)

Figura 2-12: distribui¢@o da energia emitida por ampola de raios X.

Legenda:

1- Producéo tedrica de raios X no interior do anodo;

2- Espectro de energia a saida do anodo;

3- Espectro de energia com a filtragem inerente;

4- Espectro com filtragem adicional equivalente a 2,5 mm Al;

5- Espectro de energia emergente do doente.
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CAPITULO 3
Interaccido dos Raios X Com a Matéria
As interacgdes dos raios X com electrdes orbitais podem ser: A: sem qualquer

interaccdo, B: efeito fotoeléctrico, C: efeito de Rayleigh-Thompson e D: efeito Compton, Figura

3-1.

Sem interac¢do

e Fotoelectrio

\ Absorgédo
O\ Efeito fotoeléctrico

\
a| K raio X emitido
| (L K transigdo)
;
/ Es=E,
Efeito Rayleigh-Thomson

el
p Electr3o secundério

Efeito Compton
Fotdes de raios X incidentes

com energia, E,

Es<E,

Figura 3-1: interac¢do dos raios X com a matéria.

Estes processos relativos as alteragcdes que pode sofrer um fotdo X ao atravessar um
meio material absorvente é referido como absor¢do diferencial, em que para a obtengdo da
imagem radiologica os efeitos principais sdo o efeito fotoeléctrico e o efeito Compton. Estes dois
processos sdo os responsaveis pelo efeito radioldgico: maximizar as diferencas do efeito

fotoeléctrico mantendo o efeito Compton tdo baixo quanto possivel.

3.1 Sem Qualquer Interaccgéo

Em “A” o fotdo atravessa o material absorvente sem qualquer interaccdo, ndo sofre
efeito nenhum. O fotdo emergente tem a mesma energia e direccdo de propagacdo que o fotdo

incidente, € o fotdo que contribui para a imagem util.
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3.2 Efeito Fotoeléctrico

Em “B” um fotdo X transmite toda a sua energia cinética a um electrdo deixando de

existir. O electrio (fotoelectrdo) ¢ emitido com uma energia cinética dada pela expressao:

c=hv-Wemque:W=hv, 3-1

Fotoelectrio ejectado da camada K Fotlo X incidente

Electrio
dacamada M
\ Electrio

Fotio K de flunr:s%g\ﬁ)u B )
{ ) ‘da camada L
| ‘ﬂ I - W
K - Fotio K de fluorescéncia

Figura 3-2: efeito fotoeléctrico.

3.3 Efeito Rayleigh-Thomson

Em “C” quando a energia do fotdo é menor do que a necessaria para desalojar o electrao
da sua orbita (< 10 keV), o fotdo ¢é apenas “deflectido”. Tal deve-se ao facto da colisdo fotao-
electrdo ser considerada elastica e portanto conservar a energia cinética, havendo apenas uma

mudanga na sua direcgdo [12].

Este processo da-se com materiais de baixo Z nao contribuindo para a dose no doente

devido ao facto de ndo ocorrer ionizagdo no atomo com que o fotdo interage.

A dispersdo Rayleigh-Thomson sé acontece numa baixa percentagem e em raios X de

diagnostico de baixa energia utilizado em mamografia (22 aos 30 keV) [9].
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3.4 Efeito Compton

Em “D” o fotdo X transmite parte da sua energia ao electrdo e muda de trajectoria:
resulta um electrdo secundario e um fotdo de maior comprimento de onda. Acontece nas

camadas mais periféricas da electrosfera atomica, em que:

h
Af—/li=AA=m0C(1—c059) 33

Electrao
secundario

Fotao
incidente

Fotao
disperso

Figura 3-3: efeito Compton.

3.5 Lei da Atenuacao

O conhecimento dos mecanismos de interac¢do da radiacdo com a matéria permitiu
desenvolver diversas tecnologias que tém contribuido para o progresso da humanidade. Entre
elas, as radiografias em que os raios X atravessam diversas regides do corpo humano com
diferentes composicdes atdmicas e densidades sdo mais ou menos absorvidos permitindo

traduzir esses gradientes de atenuagdo em imagem.
No entanto, o resultado final dessas interacgdes, para além do aquecimento do meio,

promove o desenvolvimento de processos quimicos e biolodgicos que podem ser nefastos para os

seres vivos.
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Quando um feixe de fotdes monoenergético interage com uma espessura de absorvente

homogéneo da-se a atenuagdo do feixe segundo a expressao:

u
I=Le™=]=]en"™ 3-4

Em que u € o coeficiente de atenuacgdo linear que traduz a probabilidade de interagdo por

3 r , ) . 2 ~
cm’” de absorvente. E nx é o nimero de atomos num prisma com 1 cm” de secgdo e altura x.
. , ~ 3
Se considerarmos o numero de electroes por cm” de absorvente:

u=1t+7+K 3-5

Isto é: o coeficiente de atenuagdo linear resulta do efeito fotoeléctrico mais o efeito
Compton e mais o efeito de producdo de pares, em que a probabilidade de ocorrer os referidos

efeitos €, pela ordem referida:

« pZ3/ E3 3-6
«pZ/E 3.7
« Z2(E - 1,022) MeV 3-8

E nesta diferenca de probabilidades dos respectivos diferenciais de atenuagdo, da
radiacdo X através do absorvente, que reside a possibilidade de se obter a imagem radioldgica tal

como a conhecemos.

A probabilidade de ocorrer o efeito de producdo de pares ndo considera a massa
especifica porque a interac¢do € com o nucleo. Este efeito ndo se aplica em energias utilizadas
em diagnostico muito simplesmente porque s6 pode ocorrer acima dos 1.022 KeV, energia

acima das usadas em diagnostico [9].
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CAPITULO 4

Dosimetria, Efeitos Bioldgicos e Principios Gerais de Protecc¢ao

Os efeitos, anteriormente descritos, mostram que a radiagdo electromagnética pode ser
ionizante quando interage com a matéria, um dos efeitos dessa interagdo ¢ a transferéncia de
energia que nem sempre € toda absorvida devido a variedade de modos de interacdo e a natureza
do absorvente. Trata-se de uma quantidade aleatoéria, probabilistica e que foi necessario

quantificar [9].

4.1 Dose Transferida e Dose Absorvida

A radiag@o ionizante interage com a matéria através de um processo com dois estagios:
no primeiro produzindo particulas carregadas e no segundo estas interagem com a matéria
depositando nela a energia cinética recebida. O primeiro estagio ¢ medido pelo Kerma e o
segundo ¢ medido pela dose absorvida [9]. O Kerma ¢ a dose absorvida igualam-se quando ha
equilibrio electronico, isto é: quando toda a energia transferida é absorvida no meio considerado.
Considera-se que a energia da radiacdo X ou y ¢ transmitida das seguinte formas para o

absorvente:

a) Um fotdo transfere a sua energia para um electrdo que € arrancado ao atomo;
b) Esse electrdo dissipa a sua energia cinética ao longo do seu percurso em

diversas interac¢des com outros electrdes.

A quantidade de energia transferida dos fotdes X ou y para a electrosfera por grama de
absorvente ¢ designada por Kerma (Kinetc Energy Released to Matter), refere-se a energia total
transferida para o meio por unidade de massa nas vizinhangas de um ponto, s6 faz sentido para
fotdes e € expresso em Joule / kilo (SI). Trata-se de uma grandeza que representa a primeira

forma como os fotdes liberam a energia cinética para a matéria (a).

No segundo passo (b), a dissipagdo de energia pelos electrdes secundarios é traduzida
por outra grandeza: dose absorvida. Assim, a dose absorvida de qualquer radiag@o ionizante ¢ a
quantidade de energia que é absorvida por essa unidade de massa de matéria irradiada no local
considerado.

Dose absorvida (SI): Gray = 1 Joule / kilo
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4.1.1 Dose Equivalente

A dose equivalente (Ht) refere-se a dose absorvida pelo tecido vezes um factor de

correcgdo da radiagdo (Wg): a unidade é o Sievert (Sv).

Todos os fotoes, electrdes e mudes 1

Neutrdes 5-20 (dependendo da energia)
Protdes 5

Particulas alfa 20

Tabela 4-1: factores de correc¢ido da radiagao.
Adaptado de: De Lima, 2005 [9]

Dose equivalente a unidade € o Sievert (Sv) = 1 Gray (Gy) / eficacia bioldgica relativa

(EBR). Para fotdes, o Sievert ¢ numericamente igual ao Gray.

4.1.2 Dose Efectiva

A avaliacdo da quantidade de radiagdo absorvida por uma pessoa quando estd na
proximidade de uma fonte radioativa, durante um certo periodo de tempo, pode ser feita
utilizando um detector apropriado ou um modelo de calculo para obter o valor de uma grandeza

radioldgica que a expresse.

Cada tipo de tecido reage de modo diferente a cada tipo de radiagdo. Esta especificidade é

atribuida através dos factores de ponderacao tecidulares.

A dose efectiva, define-se como a soma das doses equivalentes para cada tecido/6rgdo

vezes os factores de correcgdo para o 6rgdo [16].

Diferentes tecidos e orgdos sdo afetados de forma diferente pela radiagdo. A fim de
explicar os diferentes niveis de sensibilidade, a dose equivalente é multiplicada por um factor de
ponderacdo dos tecidos (Tabela 4-2), a unidade resultante ¢ a dose efetiva, ¢ medido em Sievert
(Sv).

Dose efectiva (E): E=Y.r Wr Hp
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Tecido/Orgao Factor de correccao Wy

Gonadas 0,20
Medula vermelha 0,12
Coblon 0,12
Pulmao 0,12
Estomago 0,12
Bexiga 0,05
Mama 0,05
Figado 0,05
Esofago 0,05
Tiroide 0,05
Pele 0,01
Superficie 0sso 0,01
Restantes 0,05

Tabela 4-2: factor correctivo para os tecidos.
Adaptado de: Botelho, M. F. Univ. Coimbra.

O factor correctivo € baseado no tipo de tecido e na qualidade da radiagdo, que o afecta

externa e internamente, ¢ € usado para contabilizar a eficiéncia relativa dos diferentes tipos de

radiagdo na indugdo dos efeitos na saude.

Transferida Absorvida Equivalente Efectiva

Energia

Kerma Joule/Kg Ponderar Ponderar o tecido

Joule/Kg Gray a radiagdo irradiado

Exposi¢ao Densidade Massica EBR =1 Tabela 4-2
de Carga (para fotdes) (para fotdes)
Coulomb/Kg Coulomb/Kg Sievert (Sv) Sievert (Sv)

Iguais em Equilibrio Electrénico

Tabela 4-3: relagdes exposimétricas

A Tabela 4-3 resume os conceitos anteriormente referidos relativamente ao campo da

metrologia das radiagdes em que a palavra dose aparece associada a radiagdo ionizante.
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4.2 Efeitos Bioldgicos dos Raios X

Os efeitos biologicos provocados pela radiagdo ionizante sdo de natureza bastante
variavel e dependem de factores como a dose total recebida, se foi fraccionada ou recebida de

uma vez s0, se localizada ou de corpo inteiro.

Pessoas expostas & mesma dose de radiagdo ndo apresentam, necessariamente 0s
mesmos danos nem o mesmo tempo de resposta. Por exemplo: o individuo é mais vulneravel a
radiacdo quando crianga (processo de multiplicagdo celular maior) ou quando idoso (processos

de regeneracdo celular pouco eficientes).

Grupo de Idade

<10 X 3
10 - 20 X 2
20 - 30 x 1,5
30-50 x 0,5
50 - 80 %x 0,3
> 80 Baixo (relacionado com a esperanca de vida)

Tabela 4-4: factor multiplicativo de risco por grupo de idade.
Adaptado de: ICRP, 1991.

A partir dos 80 anos, o risco de cancro é baixo devido ao periodo de laténcia que ocorre
entre a exposi¢do ¢ a manifestagdo da doenca que, provavelmente, ira exceder a esperanca de

vida do individuo exposto.

Contrariamente, o tecido celular dos jovens é mais radiosensivel e a esperanga de vida
ultrapassa de longe o periodo latente. Contudo, a International Commission on Radiological
Protection (ICRP) adverte que algumas consequéncias para a satde associadas a radiagdo,
particularmente alguns efeitos diferentes do cancro, ainda ndo se encontram suficientemente

esclarecidos para serem atribuidos a algumas das categorias referidas [13].

4.2.1 Efeitos Somaticos e Hereditarios

Nao foram cientificamente comprovados nos seres humanos, os efeitos da radiacdo

induzidos por hereditariedade. No entanto, foram demonstrados em estudos com animais. E,
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assim, prudente assumir para fins de proteccdo contra as radiagdes que um individuo exposto

podera transmitir informagdes incorrectas por via da reprodugdo para os descendentes [ 14].

A exposicao a radiacdes além de poder realizar mutagdes, pode também apresentar efeitos
no soma (corpo), quando ocorrem no tecido somatico dos individuos irradiados: o cancro, a
leucemia e os eritemas, sdo exemplos de efeitos somaticos das radiacdes. A gravidade de
espontaneamente ocorrerem distirbios hereditarios podem variar de apenas detectaveis até
colocarem a vida em risco. Estes efeitos somaticos e hereditarios sdo chamados estocasticos (de

natureza aleatoria ou estatistica) pela ICRP [14].

Nos efeitos estocasticos a probabilidade de ocorréncia do efeito e ndo a sua gravidade
~ ~ . ~ . . 8 . . , - .
sdo fungdes lineares da dose ndo apresentando limiar’. O conceito efeito estocastico aceita que
mesmo pequenas doses envolvem um certo risco. Nos efeitos deterministicos a severidade do
efeito varia com a dose, pode ocorrer limiar e pode-se estabelecer claramente uma relagdo causa-

efeito.

Linear

Efeito

Limiar

>

Dose

Figura 4-1: curva efeitos estocasticos ¢ deterministicos.

. . . ~ . . ~ s+ 9
Em geral os efeitos produzidos pelas radiagdes ionizantes sdo de natureza deletéria’:
podem provocar mal formagdes congénitas, esterilidade, infertilidade, cancro, leucemia,

cataratas, acelerar o envelhecimento e até causar a morte.

8 . . L . . D .
Limiar: algumas consequéncias, para se manifestarem, necessitam que a dose de radiac@o seja superior a uma dose
minima. Exemplo: o efeito eritema é observado para uma dose limiar da ordem de 2 Sv [8].

° Natureza deletéria: provoca perigo de vida.
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4.2.2 Consideracoes Especiais para o Embriao / Feto

A vida no seu estado inicial e precoce ¢ um momento em que decorrem rapidas e
variadas diferenciacdes celulares. Por essa razdo, a protec¢do contra radiacdes deve ser
considerada de forma diferente relativamente ao publico em geral. A Tabela 4-5 apresenta um
resumo dos efeitos deterministicos que podem ocorrer no embrido / feto apds exposicdo a

diferentes niveis de radiagdo. Abaixo de uma dose absorvida de 0,1 Gy ndo sdo encontrados,

mesmo no embrido / feto efeitos deterministicos.

Possibilidades de Ocorréncia de Efeitos Deterministicos no Utero

Idade
MEISal ler‘:f:p‘;go <0.05 Gy 0,05-0,1 Gy > 0,1 Gy
Gestacional
Antes da~ Nenhum Nenhum Nenhum
Semanas Concepcgao
a a ’
3"ed Fea Nenhum Provavelmente nenhum Possivel Aa borto

Semana Semana espontaneo

Potenciais efeitos
5107 30 _ge cientificamente incertqs e, Possivel aNumento fle

Semana Semana Nenhum provavelrpente, demasiado malformacgdes em risco

subtis para serem com o aumento da dose
clinicamente detectaveis

Potenciais efeitos Maior risco de atraso

117 - 17° 9 150 cientificamente incertqs &, mental ou déficit de QI,

Nenhum provavelmente, demasiado que aumentam em
Semana Sen subtis para serem frequéncia e gravidade
clinicamente detectaveis com o aumento da dose.
a a a a Déficits de QI nao
;in;alea 18661;;2 Nenhum Nenhum detecté\./eis em.doses de
diagnostico

> 27 > 25 Nao aplicavel em
Nenhum Nenhum B L o
Semanas Semanas diagnodstico médico

Tabela 4-5: possibilidades de ocorréncia de efeitos deterministicos no tutero.
Adaptado de: ICRP 84 (2001) e 90 (2004).

Embora os efeitos deterministicos ndo sejam detectados com doses baixas no embrido /
feto, os efeitos estocasticos de irradiagdo pré-natal resultaram numa elevada taxa de cancro nos
descendentes dos sobreviventes das bombas atdmicas em Hiroshima ¢ Nagasaki. Presume-se
que, para o embrido / feto, mesmo baixos niveis de exposi¢do a radiagdo certamente aumentam a
probabilidade de risco de cancro infantil (Vide, UNSCEAR 2001 Report). Os principios de

protecgdo encontram-se transpostos para a Lei portuguesa [15].
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4.3 O Primeiro Conselho Sobre Proteccao Radiologica

Apenas um ano apds a descoberta por Roentgen dos raios X o engenheiro norte-
americano Fuchs Wolfram (1896) deu, o que é geralmente reconhecido como, o primeiro

conselho de protecgdo. Foi o seguinte:

* Tornar a exposi¢do tdo curta quanto possivel;
* Naio fique na proximidade de 12 polegadas (30 cm) do tubo de raios X e
¢ cobrir a pele com vaselina (ou uma “geleia” de petrdleo) e deixar uma camada extra na

maioria da area exposta.

Assim, um ano apds o contacto com radiacdo, os trés principios basicos de protec¢do

radioldgica - tempo, distancia e blindagem - tinham sido criados!

No inicio dos anos 1920, houve regulamentos de proteccdo contra radiagdes preparados
em varios paises, mas s6 em 1925 é que o primeiro Congresso Internacional de Radiologia (CIR)

teve lugar e considerou estabelecer normas de protec¢do internacional [17].

Actualmente a protecgdo radiologica € baseada em probabilidades de risco para os efeitos
estocasticos ¢ na gravidade do dano biologico acima da dose limiar para os efeitos
deterministicos. No homem, a maioria dos dados sobre os efeitos deterministicos provém de
estudos relativos aos sobreviventes das bombas atémicas de Hiroshima e Nagasaki e da larga
experiéncia da utilizacdo de radiagdo em radioterapia. Doses elevadas de radiacdo ionizante

trazem riscos para a saude e provocam queimaduras na pele.

Diversos efeitos maléficos foram reportados logo apo6s a descoberta dos raios X. Naquela
época (1895 — 1896), era pratica comum verificar a intensidade dos raios X expondo
trabalhadores a radiagdo emitida e medindo o tempo transcorrido até que a regido exposta

apresentasse irritagdo da pele [18].

Durante as décadas seguintes, acumulou-se um grande numero de informagdes sobre os
efeitos deletéricos da radiagdo ionizante e, consequentemente, nasceu a necessidade de
regulamentar ndo s6 a exposicdo dos individuos bem como de regular as técnicas empregues

pelo uso de colimadores, contentores, filtros, blindagens, etc.
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4.3.1 Principios Gerais de Proteccao Radioldgica

Impulsionado pela Segunda Guerra Mundial, o crescente interesse pela energia nuclear
na década de 50, trouxe avangos importantes na area da protec¢do radiologica. Entre eles a
adopcdo de uma visdo cautelosa, segundo a qual toda a radiagdo, por menor que seja, causa
danos. A taxa de exposi¢do maxima permissivel para individuos ocupacionalmente expostos foi
reduzida para 0,3 R por semana, correspondendo, para radiagdo X ou y, a uma dose de 15

rem/ano (0,15 Sv/ano). (ICRP Sixth International Congress of Radiology, London, July 1950).

Em 1956, foi recomendada nova redugdo passando esta a 5 rem/ano. Ja em 1958,
estabeleceu-se que o limite de dose acumulada até a idade N ndo poderia exceder o valor 5
(N — 18), tendo também sido adoptado o limite trimestral de 3 rem. O conceito de detrimento
introduzido pela ICRP-26, em 1971, passou a aceitar que qualquer dose, por menor que seja, esta
associada a probabilidade de ocorréncia de danos (efeitos estocasticos) e adopta trés principios

basicos:

Principio da Justificacido: qualquer atividade envolvendo radiagdo ou exposig¢do deve

ser justificada em relacdo a outras um beneficio liquido para a sociedade;

Principio da Optimizacao: as exposicoes devem ser tdo reduzidas quanto
razoavelmente exequiveis (ALARA: As Low As Reasonably Achievable), levando-se em

consideragdo fatores sociais e econdmicos;

Principio da Limitacao da Dose Individual: as doses individuais de trabalhadores e
individuos do publico ndo devem exceder os limites anuais de dose estabelecidos pela directiva

96/86 EURATON, em particular, 50 mSv para trabalhadores ¢ 1 mSv para os individuos do

publico.
TipodeLimitt | Ocupacional | Piblico
20 mSv/ano, medido em periodos 1 mSv/ano
. de 5 anos consecutivos. Pode ser excedido num determinado ano,
Dose Efectiva . ~ A
A dose efectiva ndo deve exceder  desde que a dose média ao longo de 5 anos
0s 50 mSv/ano. consecutivos ndo exceda 1 mSv/ano.

Tabela 4-6: limites de dose recomendados pela ICRP.
Adaptado de: ICRP (2007).

Actualmente, a tendéncia mundial tem sido a de adoptar limites de dose mais restritivos.
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4.3.2 Conceito ALARA

No ano de 1928, alguns efeitos deletérios de altas doses de radiacdo ionizante foram
claramente observados. Nessa altura um grupo internacional de trabalhadores com materiais
radioativos reuniu-se para estabelecer algumas normas de protec¢do contra as radiagdes e
recomendaram alguns valores numéricos para doses maximas permitidas, mas, porque nio lhes

foi possivel estabelecer um limiar para os efeitos da radiacdo, chegaram a seguinte conclusio:

"A abordagem mais conservadora seria assumir que ndo existe um limite e ndo ha
recuperagdo, hd casos em que mesmo as baixas doses acumuladas induziriam leucemia em

. -, , . . 1A . . \ 10
alguns individuos suscetiveis ¢ a incidéncia pode ser proporcional a dose acumulada™ .

A ICRP usou essa afirmagao sobre o que nés chamamos agora a hipotese de ndo-linear e

limiar e declarou-a como:

"Um tal pressuposto basico é que ndo ha uma relagdo linear sem limiar entre a dose ¢ a

probabilidade de um efeito™"".

O Conselho Nacional de Protec¢do Radiologica e Medidas (NCRP) declarou a hipotese
de que: "No interesse de uma estimativa dos efeitos em seres humanos de forma conservadora, é
razoavel seguir a hipotese de relacdo linear entre dose e efeito nas regides de baixa dose para os

. s 1 ~ s a2
quais os dados de observacao directa ndo estdo disponiveis .

Estas constatagdes deram origem ao conceito: as low as reasonably achievable

(ALARA) e dose colectiva (CD) [19].

Ionising Radiations Regulations, UK 1999 (IRR99), tém um conceito similar — the

ALARP principle — as low as reasonably practicable [20].

10 ICRP-1, Recommendations of the International Commission Radiological Protection, Adopted September 9, 1958,
pg. 4, paragraph 5.

1 ICRP-26, Recommendations of the International Commission on Radiological Protection, paragraph 27, 1977.

12 NCRP-39, Basic Radiation Protection Criteria, pg. 55, 1971.
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CAPITULO 5
Desenvolvimento do Controlo de Exposicao

5.1 Camara de Ionizacao e Phototimer

Antes do desenvolvimento dos dispositivos de CAE, todos os exames radiograficos eram
realizados de acordo com estimativas da exposi¢cdo. Os ajustes dependiam do tamanho do
doente, da patologia e eram realizados na tensdo do tubo de raios X (kVp), na corrente do

filamento (mA) e no tempo de exposi¢ao (s).

O valor da kVp relativo a energia dos fotdes no espectro produzido pelo tubo de raios X
num alvo de tungsténio é mostrado na Figura 2-9. Porém, para uma exposi¢do a um determinado
valor de KVp a imagem radiografica 1til s6 é alcangada se os restantes factores de exposicdo,
como a corrente (mA) e o tempo (ms), se combinarem para o volume anatomico em estudo. No

inicio utilizavam-se temporizadores manuais ¢ controlados mecanicamente.

A invencdo da camara de ionizagdo na década de 1920 foi o precursor do
desenvolvimento dos dispositivos CAE para medir e controlar o tempo de exposi¢do durante os

procedimentos de aquisi¢do de imagem através da radiacdo X [21].

Radiagdo
incidente

- S ¢
7

Ar ou outro gds

Figura 5-1: camara de ionizagdo

A camara de ionizagdo (Figura 5-1) esta localizada no percurso do feixe de raios X e
produz uma pequena corrente eléctrica (da ordem dos mA). Essa corrente ¢ utilizada para
carregar um condensador que quando atinge uma carga predeterminada actua electronicamente

sobre o corte da tensdo na ampola de raios X ¢ a exposicdo € encerrada.
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Na década de 1940, sob a supervisdo de Hodges, que criou um departamento de
investigacdo para o efeito na Universidade de Chicago, Russell Morgan comegou a trabalhar

num phototimer [6].

O primeiro phototimer de Morgan comercializado pela Westinghouse em 1945 foi
inicialmente projectado para dispositivos fluorographic. Estes dispositivos incluiam uma
unidade de raios X por fluoroscopia ¢ uma camara fotografica destinada a fotografar a imagem
fluoroscopica da zona anatomica em observagdo. Uma unidade de raios X fluoroscopica usa uma

tela fluorescente para visualizar imagens em tempo real.

220vAcC.

Figura 5-2: circuito de um sistema “photofluorograph”.

Legenda: A — ampola de raios X; B — piramide do photofluorograph; C — condensador;
F — filme photofluorographic; G — grelha; L — lentes da camara fotografica;
S — ecra fluorescente; K| — cadmara fotografica; K, — janela de observacdo; P — phototube;

Re — relay; Sw — exposure switch; T — transformador de alta tensdo; V — thyratron.

Na Figura 5-2, a exposicdo de uma tela fluorescente aos raios X faz com que seja
emitida luz colocada atras do filme radiografico. Essa luz activava um dispositivo de
fotoreceptores localizados na frente da tela fluorescente. O sinal eléctrico produzido nesse
dispositivo, proporcional a essa luz, é aplicado num circuito de corte de corrente capacitivo de

maneira semelhante ao da cAmara de ionizac¢do descrito anteriormente.
A vantagem estava em evitar a perda de tempo nas medidas da espessura do térax e

abdomen de cada doente, nos ajustes da corrente ¢ do tempo de exposi¢do e assim evitar

métodos exposimétricos morosos € menos exactos.
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5.2 Controlo Automatico de Exposicio (CAE)

Os dispositivos CAE sdo utilizados em equipamentos de raios X para controlar a
exposi¢ao. A sua funcdo ¢é obter qualidade de diagnostico, minimizando a exposi¢do do doente
através da producdo de um sinal eléctrico proporcional ao fluxo de raios X no receptor de
imagem. A detec¢do pode ser composta por varios detectores separados, normalmente trés, e o

sinal para o controlo de exposi¢do podera vir de qualquer um ou da combinacao entre eles.

Sdo constituidos por duas partes, os detectores ¢ o comparador que trabalham em
conjunto para que, quando uma determinada exposi¢do atinge uma densidade optica (DO) pré-
determinada, o gerador seja cortado automaticamente. Isto significa que para o doente, com o
posicionamento adequado e o detector (ou detectores) devidamente selecionado(s) no percurso
da regido anatomica de interesse, ¢ utilizada a dose minima para se obter uma imagem

radioldgica capaz de produzir diagnostico.

Detectores Ampola
AEC_ Grelha Produto raiosX
\ | dose-drea
Imagem| |
| Colimador
Amplificador o
voltagem
AEC

Figura 5-3: CAE entre o doente ¢ o receptor de imagem.

O método de controlo de exposigdo automatica mais comum actualmente usa os
detectores exposimétricos colocadas entre o doente ¢ o detector de imagem, Figura 5-3. Os
detectores de estado solido que utilizam cristais de silicio ou germanio sdo os tipos mais
sensiveis de detectores e sdo projectados de forma a que qualquer variagdo na absor¢ao ao longo

da sua area seja suficiente pequena para evitar artefactos na imagem detectada.
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O segundo componente funcional do aparelho de CAE ¢ a comparagdo. Um comparador
¢ basicamente um dispositivo electronico que recebe o sinal do detector num condensador que
armazena a corrente durante a exposicdo, de modo a que quando a tensdo atinge o set point, 0

gerador termina a exposi¢ao.

Através do circuito comparador pode-se ajustar a corrente de corte na consola de
comando. Aumentando a tensao pré-ajustada de comparagdo, que ¢ a tensdo de referéncia para
encerrar a exposicdo, ira resultar num aumento no tempo de exposicdo. Na consola, a tensdo de

referéncia de comparagdo ¢ em unidades inteiras discretas de: -4,-3 -2, -1, 0, +1, +2, + 3, +4.

Com (0) o CAE responde ao set point pré-programado. Cada etapa ira ajustar a tensdo de
referéncia em = 20% (dependendo das marcas e pré ajustes dos equipamentos), que

correspondera também a gradientes na densidade optica, Figura: 5-4.

Gerador

Acc

Control'a_dor

D D Fim?
0 [

[-4-3-2-1 0 +1424344]

.y D,

Amplificador Comparador

Figura 5-4: diagrama de um sistema AEC
Adaptado de: The Essential Physics of Medical Imaging, 2002.

A Figura 5-4 representa o diagrama de um sistema de CAE cuja fungdo é regular a
exposi¢ao total tendo em conta os kVp utilizados, é “cego” a eventuais particularidades de cada
doente. E que o circuito de medida é s6 um e efectua o calculo (e consequente corte) através da
média do sinal recebido no comparador sem ter em conta as assimetrias das densidades
anatoémicas, proteses ou quaisquer artefactos que possam prolongar a exposi¢do, ou até atingir o

seu limite de seguranca.
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5.2.1 Potter-Bucky e Disposicao dos Detectores (CAE)

A grelha antidifusora, criada por Gustav Bucky, consiste num conjunto de finas ldminas
de chumbo separadas por um material de muito baixa densidade. Possui a fun¢do de absorver
radiacdo secundaria (resultante do efeito Compton) originada a partir da interacdo do feixe de
raios X com a area anatomica de interesse do corpo do doente. Existem grelhas fixas (Gustav

Bucky) e moéveis (Hollis E. Potter e Gustav Bucky — sistema Potter-Bucky) [22].

Figura 5-5: Potter-Bucky, disposi¢do das camaras CAE e o FPD.

O Potter-Bucky, Figura 5-5, ¢ um dispositivo mecénico que contém a grelha
antidifusora, o painel de AEC e a gaveta que apoia o receptor de imagem no trajecto do feixe de
raios X. Existem dois sistemas para acomodar uma ampla gama de técnicas de exposicdo: €
incorporado na mesa de tampo flutuante para permitir imagens do doente em dectbito ¢ numa
torre vertical para permitir posicionar o doente em pé ou sentado. As finalidades prendem-se

com as limita¢des do doente e dos proprios objectivos dos exames.

5.2.2 Utentes Pediatricos

As European Guidelines on Quality Criteria for Diagnostic Radiographic Images in
Paediatrics [23] ndo recomendam a utilizagdo dos dispositivos CAE em utentes pediatricos. A
razdo prende-se com a relagdo entre a area anatomica dos lactentes e criangas pequenas nao
possibilitarem o correcto posicionamento da zona de interesse, em relagdo a esses dispositivos.
Ha estudos que demonstram que a utilizacio do CAE em pediatria, sem qualquer ajuste

correctivo, provoca exposigoes excessivas [24].
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5.2.3 Limite de Seguranca

O CAE ¢ regulado pela Directiva n® 97/43/EURATOM transposta para o Decreto-Lei n°
180/2002 de 8 de Agosto ¢ deve ser capaz de ajustar a exposicdo para qualquer mA selecionado

no painel de controlo com um erro maximo de =~ 10% do valor pré-determinado.

Além disso, devido ao dispositivo CAE depender de um detector e um comparador
electronico para encerrar a exposicdo, tanto a EURATOM como a FDA exigem que essas
unidades estejam equipadas com um temporizador de back-up em caso de falha do sistema. Caso
isso aconteca, a exposicdo deve ser encerrada aos 600 mAs, ou 6 aos segundos, 0 que ocorrer

primeiro [11].

A ampola de raios X também esta protegida, através do corte automatico de alta tensdo,

em caso de sobre aquecimento que possa danificar o anodo.

5.2.4 Utilizacdo Adequada e Controlo de Qualidade

A utilizacdo adequada dos dispositivos de CAE devidamente calibrados e ajustados ¢
util para optimizar a exposi¢do. No entanto, se os detectores ndo estdo devidamente calibrados e
correctamente localizados dentro da area anatdomica em estudo, ira resultar numa exposigao

errada [25]. A AAPM Report n° 14 recomenda + 5 % em todas as combinagdes [26].

O Decreto-Lei n° 180/2002 de 8 de Agosto estabelece as regras relativas a proteccdo da
saude das pessoas contra os perigos resultantes de radiacdes ionizantes em exposigdes

. y . roqe 13
radioldgicas médicas .

O Anexo IV do citado Decreto-Lei n° 180/2002 de 8 de Agosto, refere que os Servigos
de Satde com Radiacdes (Medicina Nuclear, Radiologia - Imagiologia, Radioterapia) devem
possuir um programa de Controlo de Qualidade — geralmente integrado num programa de
Garantia da Qualidade — que verifique periodicamente os requisitos dos equipamentos constantes

no mesmo diploma.

B Vide Anexos, Capitulo 1.
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CAPITULO 6
Imagens Radiograficas e Propriedades dos Detectores

6.1 Imagens Radiograficas

As imagens radiograficas sdao o resultado, da projeccdo num plano, da atenuacdo de um
feixe de fotdes X através de uma determinada regido anatdmica em estudo. O contraste € devido
a variagdes na espessura ¢ composi¢ao da anatomia interna. Trata-se de um fenomeno aleatorio
resultante dos fotdes X colectados em cada elemento dessa imagem o pixel (picture element), ao
qual corresponde um valor do coeficiente de atenuagdo médio no volume desse elemento o

voxel.

A detecgdo e contagem de fotdes ocorrida num pixel, para condigdes idénticas, é regida
pela estatistica de Poisson [9]. Em valores absolutos, o erro sera tanto maior quanto maior for a
contagem. Trata-se do erro de Poisson que nos diz que, na medida de uma contagem o erro é
igual a raiz quadrada dessa contagem. No entanto o que realmente nos interessa € o erro relativo,

o erro ponderado a propria contagem. Assim, quando se acumulam N detec¢des, o desvio padrio

(o) associado ¢ V/N.

O desvio padrio relativo ;- é entdo [27]:

Oy = —= — 6-1

Significa que o g, diminui com o aumento de N.

Uma distribui¢do de Poisson caracteriza-se por ter uma varidncia igual ao valor
esperado, ou seja: igual a média. Assim, associada a deteccdo de N fotdes num intervalo de
tempo t existe uma incerteza R que corresponde ao ruido estatistico ou ruido quéantico. A medida
que sdo colectados mais fotdes por pixel, o erro absoluto VN aumenta mas o relativo 1/VN

diminui tal como o ruido estatistico, correspondendo a um aumento do contraste C no objecto.

Este conceito ¢ ilustrado na Figura 6-1, uma contagem total pequena tem uma ampla

dispersdo em relagdo a uma contagem grande tendo em consideracgdo o g,-. Como resultado, para
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uma mesma intensidade de fotdes o o, duplica quando a area do elemento de resolucdo se reduz

para um quarto [9].

Probabilidade Relativa

25 20 15 10 5 0 5 10 15 20 25
Desvio Percentual da Média

Figura 6-1: percentagem de incerteza relativa a duas fungdes de poisson.
Adaptado de: Hendee WR, Medical Physics (1992)

A Figura: 6-1 mostra duas fungdes com densidades de probabilidades de Poisson (linhas
a cheio e de Gauss a tracejado) cujos valores médios sdo 100 e 1000. Os desvios padrdo foram
calculados pela raiz quadrada da média para coincidir com a distribui¢do de Poisson e o eixo x
foi normalizado para representar o desvio porcentual do valor médio. Com o aumento médio das
contagens verifica-se que a dispersdo relativa dos valores em torno da média diminui numa base

percentual [28].

O modelo de Albert Rose [29] diz-nos que o contraste ¢ dado por:

C =VvDdxA4 6-2

Onde @ ¢ a fluéncia de fotdes (numero de fotdes por unidade de area) ¢ A a area da

regido de interesse, ou mais especificamente, o tamanho do menor objecto que queremos

detectar. Note-se que @ ¢é a definicdo de uma densidade de informagao, representa o nimero de

contagens por unidade de area ou por pixel.
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O modelo de A. Rose demonstra que a relagdo sinal-ruido S/R depende do contraste na
imagem, da dimensdo do objecto ¢ da densidade de informagdo. Como resultado, para um
mesmo numero de fotdes colectados a duplicagdo das dimensdes da matriz reduzem a densidade

de informagao por um factor de quatro. Neste caso aumenta o ruido e diminui a resolugao.

10.000.000 Contagens 5.000.000 Contagens 2.500.000 Contagens
25245078

.

1.000.000 Contagens 250.000 Contagens

Figura 6-2: efeitos da contagem na percepgao do contraste.
Adaptado de: Imaging & Therapeutic Tecnology, Vol. 19, n°3 (Mai./Jun. 1999).

Na Figura 6-2, apresentam-se seis matrizes de 256 x 256 com imagens simuladas e com
diametros de 2, 4, 8, 16 ¢ 32 pixeis, que mostram seis diferentes niveis de ruido em que a linha
de demarcagdo para a deteccdo dos objectos € uma linha diagonal do canto inferior esquerdo
para o canto superior direito de cada imagem, como o previsto pelo modelo de Rose. Como se
pode observar, a linha da detectabilidade objecto ¢ alterada pelo ruido que se desloca para a

esquerda.

Além do ruido numa imagem por radiagdo ser dependente do ntimero total de fotdes
colectados, claramente se percebe que sera necessario existir uma densidade minima de
informacdo (colectas) para se poder fazer a distingdo entre duas estruturas em que o coeficiente

de atenuacgdo a radiagdo X seja muito proximo devido a diferenca entre o valor do erro de

Poisson e o erro ponderado a propria contagem.
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A linha de demarcagdo entre a deteccdo ¢ ndo detecgdo de um objecto, através do
contraste, pode demonstrar-se graficamente através da Figura 6-3. A medida que o tamanho
desse objecto diminui o contraste devera aumentar para que o mesmo possa ser reconhecivel. No
entanto, eventualmente, mesmo um contraste de 100% podera ser insuficiente para que seja
observavel. Nesse ponto, o recurso sera aumentar o numero da contagem e consequentemente o

erro absoluto para tornar o objecto estatisticamente distinguivel.

100%

~
w
R

50K|Contdgens

Percentagem Contraste

M [Contdgems,]

P
-—.._-
\ OM ¢onta :'n?"‘-m.____ —

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30
Didmetro do Objecto em Pixeis

>
R
et

Figura 6-3: implicacdo do erro de poisson no contraste do objecto.
Adaptado de: Imaging & Therapeutic Tecnology, Vol. 19, n°3 (Mai./Jun. 1999).

A Figura 6-3 mostra as linhas de demarcag@o onde um objecto é percebido apenas numa
imagem. As trés curvas correspondem contagens de 250 mil, 1 milhdo e 10 milhdes de fotdes.
Para uma dada curva os objectos a direita ou acima da linha sdo percebidos na imagem, objectos

a esquerda ou abaixo da linha ndo podem ser percebidos.

O ruido estatistico ¢ a perda de contraste serdo os dois factores mais significativos que
afectam a qualidade da imagem radioldgica. Para diminuir o ruido € necessario aumentar a
colecta de fotdes, trata-se de uma relacdo valida para todas as modalidades de aquisicdo de
imagens por radiagdo. Pese embora o facto de que a colimacdo da area de interesse ajude a
aumentar o contraste na imagem, esta melhoria vira sempre a custa do aumento de dose no
doente ou da area colectavel (pixel). Torna-se evidente que qualquer imagem por radiagdo
resulta de num compromisso entre a resolucdo, relacionada com a dimensdo e distdncia entre

pixeis, e contraste minimo detectavel para doses aceitaveis no doente [9].
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6.2 Imagens Digitais

Os sinais analogicos sdo lidos de forma directa, pois as variaveis sdao observadas
directamente. Esse processamento implica um conjunto de dispositivos electronicos projectados
e implementados para cada aplicagdo especifica. Na pratica, os sinais adquiridos vém
corrompidos com ruido. Sendo y (t) o sinal adquirido, X (t) o sinal a medir ¢ n (t) o ruido

(electronico), em geral considera-se:

y(t)=x(t)+n(t) 6-3
Isto é: o ruido ¢ aditivo [30]

Na Figura 6-4 o receptor de imagem analdgica ¢ substituido por um detector que
converte a energia transmitida pelo feixe emergente dos raios X em sinais eléctricos que sdo
digitalizados e gravados num computador. A imagem pode entdo ser processada, exibida,

transmitida ou arquivada utilizando um padrio de comunicagao digital.

n “ Detector
'~ _

{AD — A

F] Conversdo
B analégico/digital Computador

Figura 6-4: diagrama esquematico de um sistema de radiologia digital

6.2.1 Teorema de Nyquist

Para digitalizar um sinal analdgico sdo necessarias, de uma forma geral, trés etapas,

Figura 6-5:

1. Filtragem anti-aliasing; 2. Amostragem: discretizacdo do sinal analdgico no tempo; 3.

Quantificagdo: discretizagdo da amplitude do sinal amostrado.
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Analégico Digital
Filtro
anti-aliasing Amostragem Quantificagdo
Sinal Sinal
analégico digital

Figura 6-5: digitalizacdo de sinais analdgicos — Diagrama de Blocos.

Filtragem anti-aliasing: normalmente utiliza-se um filtro anti-aliasing que consiste

num filtro passa-baixo no sinal analdgico, antes de o digitalizar, afim de evitar o fendémeno com

0 mesmo nome [9].

pontos de amostragem
Sinal

2r
-

Amplitude
(]

|
—
T

Figura 6-6: aliasing devido a frequéncia de amostragem inadequada.

Amostragens com frequéncias inferiores a frequéncia de Nyquist originam a perda de
informacdo de alta-frequéncia ou aliasing. Quando a frequéncia do sinal é fs e a frequéncia de

amostragem ¢ fa e a condigdo de fs > fa > 2 fs, prevalece a frequéncia de batimento (aliasing,

Figura 6-6) que é fb[9].
fb=fa—fs 6-4

Amostragem: (Figura 6-7) O periodo de amostragem Ts ¢ a frequéncia de amostragem

fs estdo relacionados da seguinte forma [31] :

1
fS [HZ] = m 6-5
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Para ndo haver perda de informagdo a frequéncia de amostragem deve ser pelo menos
dupla da maior frequéncia que se pretende recuperar no sinal. E a chamada frequéncia critica de

amostragem ou de Nyquist [9].

FNyquist > 2 fSMéximo 6-6

Figura 6-7: amostragem de um sinal anal6gico.

Quantificagdo [30]: consiste em converter cada amostra da amplitude do sinal amostrado, por

arredondamento, para um nivel do quantificador.

Tabela 6-1: niimero de bits — nimero de niveis

256
1024
4096

O numero de bits é calculado por: 2™ bits

O erro de quantificagdo e, € dado por:

_ 1 gama dindmica do quantizador 6.7

eq = T
q 2 n? de niveis — 1

O erro de quantificagdo deve ser expresso como uma percentagem do valor maximo do
sinal e ¢ conhecido como ruido de quantificagdo. O sinal analogico devera ser “acondicionado”
de forma a aproveitar toda a gama do conversor: se a gama dinamica do sinal for superior a do
conversor, o sinal é cortado (saturacdo do conversor) e existe o risco de danificar o conversor; se
a gama dinamica do sinal for muito inferior a do conversor, o erro de quantizagdo relativo sera
muito elevado. A utilizagdo de um conversor analdgico/digital com mais bits (mais caro) reduz o

erro de quantificagao.
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6.3 Propriedades dos Detectores

As propriedades de um detector de imagem sdo [27]:

* Eficiéncia do detector;
* Resolugdo espacial e contraste;
e (Caracteristicas do ruido;
* Intervalo de resposta e gama dinamica.
Propriedades como uniformidade, velocidade de aquisigdo, abertura de campo, numero

de imagens por segundo e caracteristicas geométricas estruturais também sdo importantes [9].

6.3.1 Eficiéncia do Detector

A eficiéncia do detector mede a frac¢do da energia emitida pelo objecto que ¢
efectivamente utilizada, pelo detector, para produzir a imagem. Depende do nimero atdmico e
da espessura do detector ¢ podera ser dividida em trés componentes: eficiéncia geométrica, que é
a relag@o entre o angulo so6lido recebido no detector e o angulo solido de emissdo; eficiéncia
quantica de detec¢dao (DQE) que € a fracg¢do da energia incidente no detector que € absorvida e a
eficiéncia de conversdo que mede o rendimento no processo de transformacdo da energia

absorvida pelo detector em sinal til [27].

A DQE sera a medida mais representativa da qualidade da imagem em termos do
observador extrair informagdo. Avalia o efeito combinado do ruido e das operagdes inerentes do
sistema de imagem na transferéncia de contraste em fungdo da frequéncia espacial. E um dos
indicadores de referéncia de quando se comparam detectores de raios X [9]. As imagens obtidas
com detectores de elevado DQE deverao oferecer melhor detectabilidade de detalhes, para doses

reduzidas, do que as obtidas com detectores de baixo DQE.

A fim de produzir um sinal, os fotdes de raios X precisam de interagir com o material
que compde o detector. Essa probabilidade de interac¢do ou eficiéncia quantica da energia E =

hv é dada por:

n=1-e HET 6-8
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Em que u ¢é o coeficiente de atenuagdo linear do material que constitui o detectore T € a
espessura activa do detector. Como as fontes de raios X sdo polienergéticas a eficiéncia quantica
deve ser especificada em cada valor especifico de energia incidente no detector, esse espectro

pode ser influenciado pela propria atenuagdo do doente tornando-o mais penetrante [32].

() (n
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n (n) TR

01

086 80 100 120 0 25 % B0 80 100 120
Energia (keV) Energia (ke

----- - CslT — Gd,0,S:Tb ——— BaFBrgl,s:Eu
Figura 6-8: DQE em varias espessuras de detectores de fosforo

Legenda: CsI:TI = 33 keV (lodeto de Césio:Talio); Gd,0,.S:Tb = 50 keV (oxisulfato de
gadolineo: Térbio); BaFBr.gsl.;s:Eu =~ 38 keV (PSP: 85% BaFBr e 15% BaFI, activado por

Europio).

A Figura 6-8 mostra a probabilidade de interac¢do quantica (1) em diversas espessuras
de fosforo. De notar que a eficiéncia quantica aumenta com a espessura, com a densidade

atomica dos materiais utilizados nos detectores ¢ com a diminuig¢ao da energia da radiacdo X.
Para o oxisulfato de gadolineo dopado com térbio (Gd,0,.S:Tb) ha um aumento da DQE

nos = 50 keV, enquanto que para o flior bromo iodeto de bario dopado com eurdpio

(BaFBr.gsl.15: Eu) a DQE maxima se verifica nos = 38 keV ¢ para o iodeto de césio dopado com
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talio (CsI:TI) se verifica nos = 33 keV.
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Figura 6-9: DQE em varias espessuras de detectores de conversao directa.

Legenda: a-Si (Silicio amorfo); a-Se (Selénio amorfo); CdysZngsTe (Cadmio, Zinco e

Telurio)

Na Figura 6-9, nos detectores de conversdo directa, verifica-se 0 mesmo aumento da (1)
com a diminuicdo da energia incidente e com o aumento da espessura e do nimero atémico dos

.. o . . ~ 14
materiais utilizados o que se explica com a lei fundamental da atenuagdo .

14 Vide, subcapitulo 3.5.
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6.3.2 Resolucao Espacial e Contraste

A resolucdo espacial mede a capacidade de distinguir duas linhas pretas separadas por
uma branca e esta associada a qualidades invocadas na analise das imagens como definicdo,
pormenor, etc. No caso da radiologia, esta relacionada com a resposta do sistema de imagem a

um absorvente pontual.

FRP

S T :
J,'i";

d—a—p| x
d =LARGURATOTAL AMEIA ALTURA CURVA PARA PONTOS A DISTANCIA

Figura 6-10: Fungdo de Resposta do Sistema a um Ponto (FRP)
Adaptado de: De Lima 2007 [27].

A funcdo de resposta de um sistema a um ponto (FRP), Figura 6-10, é uma funcdo que
descreve a imagem quando o objecto é um ponto absorvente. Pontos a distancias menores do que

d sdo vistos como um unico ponto [27].

A largura a meia altura da FRP é também igual a distancia de resolugio d. E
determinada tanto pelas caracteristicas do detector como por factores relacionados com a fonte ¢
inclui a distor¢do decorrente de factores geométricos. Exemplos sdo: a penumbra devido ao
tamanho efectivo da fonte de raios X (foco) e a amplia¢do da estrutura anatdmica de interesse e
(ou) ao movimento relativo do doente entre o plano do receptor de imagem ¢ a fonte de raios X
durante a exposicdo. Factores relacionados com o detector surgem da abertura de campo,
frequéncia espacial de amostragem, qualquer sinal de difusdo Compton e efeitos dentro do

proprio detector ou na leitura.

Os detectores de radiologia digital sdo muitas vezes compostos por elementos discretos,
geralmente de dimensdes e espacamento constantes. A dimensdo da porc¢do activa de cada
elemento detector define o tamanho do pixel que determina a resposta de frequéncia espacial do
detector. Por exemplo, se a abertura do pixel é um quadrado com a dimensao, d, entdo a fungdo
de transferéncia de modulacido (FTM) do detector sera f, onde f é a frequéncia espacial ao longo

das direcgdes x ou y.
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A FTM ¢ utilizada como informacédo sobre a resolugdo espacial, contraste em funcdo da
frequéncia e sensibilidade em fungdo da frequéncia. Quanto maior for d mais dificil sera

observar o pormenor fino nas imagens: a resolucdo espacial de um sistema R sera d 1 [27].

1.0 T T T v T

FTM(f)
08}

06}

0.0

6 g1 20 40 60 80 100
2d f (mm™)

Figura 6-11: detector com abertura de 50 pm e respectiva FTM do receptor de
imagem.

Na Figura 6-11, um detector com d = 50 um terd uma FTM com f'= 20 ciclos / mm. A
ndo consonancia com a frequéncia de Nyquist ( fy ) provoca aliasing. De uma forma geral
podera considerar-se que a resolucdo espacial é fungdo do tamanho dos detectores (pixel), do
espacamento entre eles ¢ da taxa de amostragem do conversor A/D. A resolugdo de contraste é
definida pela sensibilidade dos detectores e pelo numero de bits do conversor A/D.

Caracteristicas que tém implicagdes directas no custo dos equipamentos.

6.3.3 Caracteristicas do Ruido

A detecgdo de fotdes dos raios X, num detector, ¢ um processo discreto em que o
numero de fotdes N, detectados num determinado periodo de tempo € prevista pela distribuigao

de Poisson com uma probabilidade de sucesso 1] em que o desvio padrdo o ¢ dado por [33]:

o= (Nom)'/2 6-9
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Se o estagio de deteccdo for seguido de um processo que proporcione uma ampliagdo de

ganho média g, a amplitude média do sinal de saida S sera [27]:
S =Nyng 6-10
Enquanto a variag¢do do sinal é [34]:
o = Non (g% + o?) 6-11

O ganho (S) de um detector, ndo segue s6 uma distribui¢do de Poisson, pode ser

expresso pela incorporagdo do ruido do sinal e do ruido do processo de amplificagdo g relativos

a estagios de ganho (ou perda) como contribui¢éo para o ruido total [34].

Uma analise completa do sinal e propagagdo do ruido num sistema com detectores leva,
também, em conta a relagcdo entre a frequéncia espacial de ambos. A transferéncia de sinal pode
ser caracterizada em termos da FTM (f), em que f é a frequéncia espacial. O ruido pode ser

descrito por completo pelo espectro de potencia ou espectro de Wiener [9].

Valores arbitrarios

Valor do espectro de Wiener

Frequéncia espacial
{pares de linhas /mm)

Figura 6-12: Espectro de Wiener para trés imagens com diferentes frequéncias
espaciais

O espectro de Wiener, Figura 6-12, representa a densidade do ruido gerado pelo sistema

em funcdo da frequéncia espacial do objecto. Nota-se que decresce a medida que a frequéncia
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espacial aumenta devido as limitagdes da resolugdo espacial do sistema de imagem que pode ser
avaliada pela FTM. Num sistema perfeito a FTM seria igual a unidade e a densidade espectral do

ruido a mesma para qualquer frequéncia [35].

As flutuagdes estatisticas na intensidade dos raios X emergentes da ampola (ruido de
Poisson), ruido quantico resultante da variagdo do ntimero de fotdes X detectados € o proprio
ruido da electronica associada constituem varia¢des aleatorias de sinal, contribuem para o ruido
total do sistema e podem mascarar informagdes tteis numa imagem de diagnéstico. O ruido do

sistema ¢é expresso pela relagdo sinal ruido S/R.

A relagdo S/R de um detector é proporcional a raiz quadrada da dose [9]. Onde: C é o

contraste no objecto, A a area do objecto e N o nimero de fotdes detectados por unidade de area:
S
i C = VAN 6-12

Como vimos, anteriormente (Capitulo 6), o ruido relativo (ou flutuacdo quéantica
relativa) estd muito dependente do nimero de fotdes colectados N e s6 pode ser diminuido
aumentando N com o inconveniente de aumentar a dose no paciente, ou aumentando a area

colectavel reduzindo a resolugao.

O modelo de Albert Rose [29] refere que um objecto se torna detectavel quando o S/R

excede um valor minimo ou patamar e sugeriu a relagdo de 5:1, Figura: 6-15[9].

1:1S/R 2:1S/R 5:1S/R

Figura 6-13: S/N Modelo de A. Rose.
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6.3.4 Intervalo de Resposta e Gama Dinamica

O intervalo de resposta de um detector refere-se aos valores minimos e maximos,
relativos a exposi¢do da radiacdo incidente, que produzem respostas trataveis como sinal 1til

pelo detector. Tem as dimensdes de uma exposicdo ¢ ¢é referido em mR ou C/Kg[9].

Limite de saturagdo

Sinal no detector

Patamar de ruido

wodmleveovsvone B

Figura 6-14: intervalo de resposta de um detector.

A gama dinamica ou resposta dindmica (dynamic range DR), de um detector é medida
pela relacdo entre o maior ¢ o menor sinal detectaveis. Refere-se ao intervalo de dose de
radiacdo para a qual a resposta do detector € linear e limita o intervalo de sinais que podem ser
correctamente discriminados pelo detector e pelo circuito de aquisicdo de dados (DAS) que lhe

esta acoplado. O DAS, amplifica e transforma o sinal analdgico em digital.

Num sistema de raios X a DR, mede a relagdo entre a intensidade incidente no paciente

I; e o valor minimo da intensidade emergente I,. Refere-se as maximas condic¢des de atenuagio

[9]:

pR=4=_2 (Lei de Lambert-Beer: I, = I; e #¥) 6-13

I e Hx

Onde x ¢ a espessura equivalente do absorvente para o maximo de atenuagdo ¢ W o
coeficiente de atenuacdo efectivo. A DR ¢é adimensional ¢ é normalmente expressa por uma
relagdo em que se considera a intensidade emergente unitaria, por exemplo: 20:1, 50:1, etc. Nos

detectores actuais podera chegar a 10 000:1 [9], vide Figura 7-2.
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6.3.5 Outras Caracteristicas Fisicas dos Detectores

As caracteristicas geométricas estruturais também sdo muito importantes como o factor
de preenchimento do detector, nas bordas do mesmo ou entre detectores unitarios, quando em
associagdo. No ultimo caso define-se o factor de preenchimento como a relagdo entre a area de

deteccgdo efectiva e a area total.

Outra caracteristica geométrica estrutural é a espessura do detector, particularmente nos
detectores de luminescéncia, é causa de degradagdo da resolugdo espacial devido ao angulo

solido formado pela area direcionada a partir do centro do objecto, Figura: 6-15.

raios X raios X
Detector 2 Detector
s el s <—fosforescente i {" i <« fosforescente
fino 2 et espesso
lw\. 'l “
' A} ’ .
/ \ /7 \
FRP FRP

Figura 6-15: Influéncia da espessura de um detector fluorescente na FRP

Fotdo ralos X Fotdo ralos X Fotdo ralos X
Fosforo Cristal Csl Elé;trodo
\ Y
« > re
~light spread” F a-Se
X ( @
i Mosaico
£ Y - TFT

— Forma do sinal
v AN [l (FRP)
Figura 6-16: influéncia do tipo de detector na FRP.

Alguns tipos de cristais quando dopados com impurezas adequadas, tornam-se
fluorescentes e/ou fosforescentes quando expostos a radiagdo X ou Gama. Tais cristais sdo
chamados fosforos e a impureza ¢ denominada de activador. Cada tipo de fosforo tera vantagens

e desvantagens. Por exemplo o Csl tem estrutura “colunar” ¢ actua como um guia direcionando
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os fotdes de luz para o mosaico de foto diodos, enquanto o Gd,0,S tem a vantagem de ter uma

eficiéncia quantica superior ¢ a desvantagem de “espalhar” mais os fotdes de luz, Figura 6-16.

Outras propriedades importantes dos detectores sdo: abertura efectiva, uniformidade de

resposta € tempo morto:

Abertura efectiva: plicada a detectores discretos, refere-se a por¢do activa do elemento
detector (area sensivel) cuja dimensdo vai determinar a frequéncia espacial. A resolucdo do

detector também ¢ limitada pela distdncia entre os centros dos pixeis (pixel pithc) Figura 6-17.

Pixel 1 Pixel 1
¥
Elemento
R \b detector (pixel)
Electrénica T Y
de leitura \
Area sensfvel \

Pixel pitch

Figura 6-17: area sensivel de um detector.

Uniformidade de resposta: significa igual sensibilidade do sistema em todo o campo de

visdo do detector, Figura 6-18.

Figura 6-18: resposta ndo uniforme de um sistema detector

Tempo morto: praticamente todos os tipos de detectores possuem um tempo minimo que
deve existir entre a detec¢do de dois eventos de modo a serem detectados como dois sinais
separados. Este tempo é normalmente chamado de tempo morto (dead time). Devido & natureza

estatistica da deteccdo dos fotdes, ha sempre uma probabilidade de que um evento real seja
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perdido porque ocorreu imediatamente apos outro. Em altas taxas de contagem sdo utilizados

métodos correctivos [36].
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CAPITULO 7
Sistemas de Aquisicio de Imagens Radiograficas

7.1 Cassete - Filme

O sistema analdgico convencional cassete - filme foi desenvolvido durante mais de 100
anos. A fim de melhorar a sensibilidade a radiacdo X e consequentemente diminuir a dose de
exposi¢ao no doente os procedimentos radiograficos, com pelicula/filme, utilizam cassetes com
telas luminescentes, que convertem os raios X em luz (fluorescéncia). O filme é mais sensivel a
essa fluorescéncia e ¢ essa radiacdo que forma a imagem latente na pelicula. Posteriormente sdo

utilizados reagentes quimicos no processo de revelacdo numa camara escura.

Os sistemas cassete-filme também oferecem poucas oportunidades para modificar doses
de exposi¢do no doente [37]. Para uma pelicula sob condig¢bes optimizadas de processamento a
velocidade e a gama dinamica sdo fixadas dentro de tolerancias apertadas e¢ a transferéncia do
contraste da radia¢do para o contraste de luz visivel para o observador ¢é regida pela Hurter and

Driffield curve (H&D curve), [38] ou curva caracteristica, Figura: 7-1.
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Figura 7-1: curva caracteristica de exposi¢do de um filme radiologico.

A melhor exposi¢do para qualquer exame efectuado através de um sistema de cassete-
filme pode ser definida como aquela em que a densidade 6ptica média da por¢do de diagndstico
do filme reside no mid-range da secdo linear da curva caracteristica. O que significa que ndo é
possivel exceder ou ficar abaixo deste estreito padrdo de dose sem a producdo de um novo
exame com a consequente repeticio da exposicdo do doente. E que, como se pode constar na

Figura 7-1, a curva caracteristica dos sistemas cassete-filme afastam-se da linearidade ¢ além
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disso o sistema nao permite ajustar os niveis resultantes de dose muito baixa ou muito alta.

A pratica de gravacdo de imagens radiograficas em emulsdo fotografica, com o uso de
ecrds de intensificacdo, foi ultrapassada por alternativas digitais. As vantagens normalmente
alegadas sdo: o alcance dindmico da exposi¢do (Figura 7-2), a gravacdo e distribuicdo das
imagens, fun¢des de exibi¢do e consequentemente a oportunidade de optimizar cada um desses

processos de forma isolada.

Latitude
<+ — +
10000 3 /
1000 &
o __ Detector digital
g 7
o =
™ ]
RS
@ o
10 3 Ruido Sistema cassete-filme
3 electronico
l E ol 1 1 | PPN FUPYY N 1 ol Wl ol ") +
1 1 1 1 1 1 1 i 1 1 1 1 1 1
0.01 0.1 10 100

1
dose [u Gy]

Figura 7-2: comparagdo alcance dindmico entre cassete — filme e detectores
digitais
A utilizacdo da tecnologia digital em imagens médicas de diagnéstico praticamente
tornou obsoletos os sistemas cassete/filme. Custos intangiveis”’ relativos a contaminagdo do
ambiente pelos quimicos utilizados no processo de revelacdo e pelas proprias peliculas

L . 16
acumuladas, o espaco necessario a armazenagem das radiografias e os custos de contexto

inerentes ao processo em geral, vao tornando esta tecnologia uma raridade.

Com o desenvolvimento da informatica e da electronica, a radiografia digital veio a

suplantar o sistema cassete-filme. Hoje, os fabricantes oferecem uma grande variedade de

15 Custos intangiveis: ndo podem ser quantificados, embora se perceba claramente a sua existéncia.

16 Custos de contexto: decorrentes de praticas pouco ou nada produtivas.
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solu¢des de imagens digitais baseadas num detector com diferentes formatos, técnicas de
aquisicdo, de leitura e processamento da imagem bem como a capacidade de proporcionar

oportunidades para a evolugdo dos sistemas de gestao dos processos clinicos.

[ Radiografia Digital |

|
CR DR
Radiografia Computadorizada Radiografia Directa
1
v
| Conversao indirecta | [ Conversao indirecta] [ Conversao directa ]
| [Cintilador-TFT_] j»{ Fotocondutor

I Ecrds memorizantes I

| Cintilador-CCD | *=»{Tambor de selénio|

{Intensificador de imagem|

Figura 7-3: vis@o esquematica dos diversos tipos de detectores digitais.

7.2 Radiologia Computorizada (CR)

A tecnologia CR tornou-se disponivel comercialmente em 1983 com a introducdo do
sistema FCR101 Fuji [39]. E evoluiu desde a sua concepgdo até se tornar numa das modalidades
mais comuns de imagens digitais nos actuais servi¢os de radiologia. Estes sistemas utilizam IPs
com uma camada de cristais foto estimulaveis que contém diferentes halogéneos, tais como o
brometo, cloro ¢ iodo. Estes cristais de fosforo sdo geralmente impressos em placas de resina

numa forma estruturada (cintiladores) Figura 7-4.

Varrimento Laser
de estimulagdo

Emissdo PSL Emissdo PSL

Direcgdo do varrimento Registo da localizagdo

Figura 7-4: foto estimulacdo e emissdo de luz



O ruido na imagem ¢é determinado pela homogenidade da estrutura do aglutinante com o

fosforo devido aos diferentes indices de refracdo dos dois componentes. A resolucdo espacial
, . o , . . L 17
esta relacionada com o volume dos cristais de fosforo e a intensidade de emissdo de PSL ',

Figura 7-4.

A Figura 7-5 ilustra um sistema CR com base em IPs. A formacdo da imagem ¢
separada em duas etapas: primeiro, o IP é exposto aos raios X, em segundo lugar, o IP é varrido
com um feixe de laser, de modo a que a energia armazenada ¢ libertada em forma de luz que é
proporcional & exposi¢do local aos raios X. O sinal luminescente é convertido em sinal eléctrico

e digitalizado por um conversor analogico-digital (A/D), [40].

Itura porvarrimenta laser

Doente Intervalo 45-60s.
22
s e LS
TS
¥ N £
- ‘:
Y]
3 O — &
g3
Ampola €3 / o
(A
raios X v
erasure nAp
Nova utilizagio ¢ CR
<
. Processamento da imagem
ngltqtr/ grqcessador erealce do contraste
rato deimagem
Exposigao raios X I ¢

Figura 7-5: sistema CR baseado no armazenamento de energia pelo IP.

O sistema CR tem varias vantagens sobre outros métodos. Entre elas destacam-se: as
cassetes CR ajustam-se aos Potter - Bucky dos outros equipamentos de raios X; suporta todos os
formatos de cassete; um Unico leitor de CR, com multiplas entradas de IPs, suporta a carga de

trabalho de varias salas de raios X.

Algumas desvantagens s@o a necessidade de o técnico radiologista (TR) mudar a cassete
entre cada imagem, transportar a cassete para o leitor, identificar as cassetes (com o/s exame/s ¢
o doente). Além disso, os IPs tém uma expectativa de vida limitada (tipicamente da ordem das

10.000 exposicdes) [41].

17 PSL (Photostimulated luminescence)
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7.3 Radiologia DR de Aquisicao Indirecta e Directa

As modalidades DR sdo classificadas em indireta e directa, com base no tipo de

aquisicdo dos raios X para processar a conversao digital do sinal, Figura 7-6.

a) Conversdo Indireta: os detectores tém um cintilador que primeiro converte os raios X em
luz visivel. Essa luz ¢ entdo convertida em sinais eléctricos por meio de matrizes de
diodos de silicio amorfo (charge coupled device CCDs). As matrizes TFT podem ser

utilizadas tanto em detectores de conversdo directa como indirecta.

b) Conversdo Directa: os detectores tém um fotocondutor de raios X, tal como o selénio

amorfo, que converte diretamente os fotdes de raios X em sinais elétricos.

O sistema mais antigo de conversdo indirecta ¢ baseado em dispositivos CCD. Essas
matrizes registam a luz criada pela ac¢do dos raios X num material de cintilagdo, como o fosforo
fotoestimulavel. A caracteristica mais saliente € que sdo relativamente pequenos e devido a isso,
requerem um acoplamento optico para reduzir o tamanho da imagem projectada de luz visivel e

transferi-la para um ou mais CCDs. Uma vantagem ¢ que sdo de relativo baixo custo [44].

Conversdo directa Conversio indirecta
(raios X) (raios X) (raios X)
Interacgdo Cintilador Cintilador
dos raios X prod b
Foigggndvior| | 4 gg g/},
Conversiao em Amorfo Fotodiodo
sinais eléctricos (a-Si)
-------------- ccp
Matrizes Masaico TFT Masaico TFT
capacitivas
(Sinal digital) (Sinal digital)  (Sinal digital)

Figura 7-6: radiologia DR, conversdo directa e indirecta.

Em ambas as modalidades de detectores de Conversdo Directa ¢ Conversdo Indirecta, o
padrdo de carga eléctrica que permanece apds a exposi¢cdo aos raios X é detectado por um
mecanismo de leitura electronica e € feita a conversdo dos sinais analdgicos para produzir a

imagem digital [44].
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Figura 7-7: sistema de radiologia digital (DR).

Como mostra a Figura 7-7, uma das principais vantagens da radiologia digital (DR) ¢
que a aquisi¢do e a exibicdo da imagem estdo dissociadas, o que permite ao detector ter uma

ampla gama dindmica e resposta linear com a exposig@o aos raios X.

Ambos os sistemas possuem detectores de grande area de utilizagdo, a promessa de um
acesso rapido a imagem para diagnostico, melhor qualidade de imagem em relagdo a de cassete -
filme e sistemas de armazenamento & base de fosforo (CR), o tempo reduzido do exame ao
doente, uma redugdo de consumiveis e as possibilidades para reduzir a exposi¢do do doente,

criam novas oportunidades de diagnostico por imagem.
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CAPITULO 8
Controlo da Dose no Doente e Qualidade de Imagem

8.1 indice de Exposicao (IE)

Pode-se argumentar que a propria flexibilidade oferecida pelos modernos sistemas de
radiologia digital é em si um problema, quando considerada em termos de necessidade de
controlar a dose no doente. O desenvolvimento de uma estratégia coerente para a auditoria da
dose dada ao doente e o seu controlo €, portanto, um objectivo importante no contexto da

optimizagao da dose para os exames radiologicos individuais.

Devido a ampla gama dindmica das modalidades CR e DR (Figura: 7-2) haverd uma
tendéncia natural e humana para aumentar a dose. Pode-se suportar esta constatacdo com a
evidéncia de que “ninguém” reclama quando a imagem € muito boa. A amostragem e/ou a
continua monitorizacdo da dose no doente deverd reduzir esse problema. Uma outra abordagem

é o indice de exposi¢do (IE) fornecido pelo receptor digital [45].

linear logaritmico
A A
'@ 53, By’
!3",
1.25 uGy s‘oo 1600 190 1100 1.3 16
2.5uGy 400 800 380 1400 1.6 1.9
|
5uGy 200 400 760 1700 19 2.2
|
10 uGy ioo 200 1520 2000 22 25
El S EXI El lgM IgM

(Philips) (Fuji) (Siemens) (Kodak) (Agfa) (Agfa)
SC= 200SC= 400

Figura 8-1: indice de escalas de exposi¢do

O indice de exposi¢do (IE) para a radiologia CR ¢ DR varia consoante o fabricante do

sistema a ser utilizado, como também a utilizagdo de diversos simbolos, Figura 8-1.
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Philips utiliza um IE inversamente proporcional a exposi¢do. Este indice é representado
em intervalos discretos (por exemplo, 100, 125, 160, 200, 250, 320, 400, 500, etc.) Cada etapa

exige uma mudanca de 25% na exposi¢do. A exposigdo ideal fica entre 200 e 800 [46].

Fuji usa o "S" niumero que é um indicador da luminescéncia fotoestimulavel (PSL)
emitida pela placa de imagem (IP), quando lida pelo laser. Os valores sdo inversamente
proporcionais a quantidade de radiagdo que atinge o IP. O EI da Fuji € relativamente amplo e de
uma forma geral, dependendo da estrutura a radiografar, podera estar compreendido no intervalo

de 75 — 500 [47].

Siemens tem um indice de exposicdo (EXI). O EXI ¢é calculado dividindo o campo numa
matriz 3X3 e avalia-se somente o segmento central, ¢ baseado no programa de optimizagdo de
exposi¢ao do orgdo selecionado e é diretamente proporcional a dose. Duplicar a dose duplica a

EXI [46].

Kodak aplica um IE directamente proporcional a exposi¢do. Imagens correctamente
expostas devem ter um EI entre 1800 - 2200. Uma mudanga de 300 no EI indica uma mudanca

de um factor de 2 na exposi¢do no IP [48].

Agfa opta pela exposicdo do log mediana (UMG). Este sistema compara o nivel de
exposi¢ao da imagem a uma linha de base estabelecida para o departamento. Um aumento de 0,3

significa que a dose foi duplicada. Uma exposicéo ideal fica entre 1,9 e 2,5 [48].

Em 2008, a International Electrotechnical Commission (IEC) desenvolveu e publicou a
norma internacional IEC 62494-1 sobre a definigdo ¢ dimensionamento do indice EI para a
radiografia digital. De acordo com o padrao, a EI deve ser proporcional a exposicdo (de kerma
no ar) e deve ser escalado como EI = 100 x X, onde X ¢ o kerma no ar no detector'®. Espera-se

que esta defini¢do padrdo seja implementada no futuro nos sistemas de radiologia digital [49].

A AAPM (2009), publicou um documento em julho de 2009, com o objetivo de

identificar um indice padrdo que reflete a adequagdo da exposigdo recebida pelo IR [50].

'® Vide Figura 8-2
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8.1.1 Imprecisiao do IE

Além de que o IE se refere a dose no receptor de imagem e ndo no doente, podem
ocorrer erros no calculo resultando num IE impreciso. Isso podera ser devido a falha do software
em determinar que parte da imagem ¢é a anatomia do doente, por exemplo, na presenga de

proteccao (blindagem) de gonadas ou protese.

O IE deve ser interpretado de forma critica em relagdo a qualidade da imagem [46]. Esta
relacionada com a exposicdo do detector (IR), € ndo com a exposi¢do do doente. Por essa razao
ndo pode substituir os pardmetros relacionados com a dose no doente (como o produto dose-area

e a exposicdo de entrada na pele).

Ampola raios X

_ «— Filtragem

Colimador

* Produto Area-Kerma —

* Dose de entrada na pele (ESE)

* Dose efectiva i

v« Grelha
» detector de exposigdo (ar-kerma) = ALC

"""""""" ;L‘}
¢ Indicador de exposigdo (El) > ———— Detector

Figura 8-2: grandezas relacionadas com a dose.
Adaptado de: Philips Medical Systems, Ulrich Neitzel (2006).

A propria imprecisdo do IE podera ser superior a £ 20%, pelo menos num estudo
realizado com leitores de CR Fuji, o que relativamente ao controlo da qualidade da exposigao

desvaloriza esse indicador utilizado sem outros critérios de avaliagdo [51].

A AAPM (2009) refere que a exposicdo adequada s6 pode ser avaliada através da
analise do ruido na imagem e que o indice de exposicdo apenas pode pretender ser uma
indicagdo de que os niveis de ruido da imagem sdo aceitaveis [50]. Relativamente a interpretacdo
do IE, o TR tera sempre uma intervencdo importante na relagdo entre optimizacdo da dose no

doente ¢ qualidade de imagem.
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8.2 Guidelines Europeias

Os principios basicos da radioprotecgdo do doente, recomendados pela ICRP e largamente

. g . . 19 .
traduzidos num quadro juridico pela Directiva Euratom ™ foram o marco para o estabelecimento
de critérios de qualidade ¢ de niveis de referéncia de diagnéstico (NRDs) em imagens
radioldgicas pela Unido Europeia. Em 1984, quando essa directiva sobre protec¢do contra
radiacdes dos doentes foi adoptada pelos Estados-Membros da Unido Europeia, iniciou-se um
esfor¢o comum de todos os intervenientes incluindo radiologistas, técnicos de medicina nuclear,
fisicos, especialistas em protecgdo radiologica, autoridades sanitarias e profissionais, nacionais e

organizacdes internacionais, para estabelecer os NRDs.

A aplicabilidade dos critérios de qualidade foi verificada em ensaios Europeus,
envolvendo algumas centenas de departamentos radiologicos, cerca de 3 000 radiografias e
medidas de dose. Os resultados foram discutidos por grupos de trabalho especificos para o
efeito, foram colectados conselhos e comentarios a partir de associagdes profissionais, peritos e
autoridades de saude. As conclusdes foram integradas num documento e fornecem elementos

para a melhoria dos critérios de qualidade [4].

Posteriormente, no ambito do programa Euratom de investigagdo ¢ formagdo no dominio
da energia nuclear (2002-2006), juntam-se varias personalidades ¢ formam o consdrcio
DIMOND com o objectivo de estabelecer a seguranga e a eficacia de novas técnicas de imagem
radioldgica com énfase em particular nos exames mais frequentes, procedimentos de alta dose e

de grupos sensiveis [5].

Num estudo realizado em 2009, recomenda-se que “todos os radiologistas devem
adoptar a filosofia ALARA e considerar cuidadosamente as suas escolhas ao selecionar uma
configuragdo das camaras de CAE” [52]. Ao dedicar este trabalho a “todos os que questionam”
ndo se pretende excluir o “funcionario perfeito”, mas acrescentar alguma coisa de 1til ao que o
mundo ja sabe, divulgar a informagdo a quem pensa criticamente, consegue relacionar
conhecimentos ¢ € capaz de chegar as suas proprias conclusdes, aplica-las com inteligéncia e

beneficiar do que foi descoberto podendo testa-lo e continua-lo.

1 Council Directive of 3 September 1984 laying down basic measures for the radiation protection of persons under-
going medical examination or treatment (84/466/EURATOM) OJ L 265, p. 1, 5.10.1984, under revision: COM (95)
560 final 1995.
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CAPITULO 9
Efeitos da Seleccio do CAE na Dose no Doente e na Qualidade de Imagem

9.1 Método Utilizado no Teste de Calibracao dos Detectores Exposimétricos

Para se obterem exposigdes consistentes com a configuracdo dos campos seleccionados
serd necessario que as respectivas sensibilidades das cdmaras do CAE estejam em equilibrio.
Cada fabricante tem o seu método de calibragdo, optou-se pela metodologia utilizada pela
Siemens porque o equipamento utilizado é dessa marca. Utilizamos, 0,6 mm de cobre como

absorvente para cada uma das configuracdes de CAE a 70 kVp a uma DFF de 1,15 metros.

Figura 9-1: procedimento para o teste de calibragem do CAE

O equipamento de medida utilizado foi um Unfors Mult-O-Meter 407L conforme

Figuras: 9.1 ¢9.2.

Figura 9-2: Unfors Mult-O-Meter 407L
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9.1.1 Analise dos Resultados da Calibracio do CAE
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Grafico 9-1: distribui¢do dos valores em carga

Tanto o Grafico 9-1 relativo a distribuigdo de valores em carga (mAs), como o Grafico
9-2 relativo a distribuicdo dos valores em tempo (ms) e Grafico 9-3 relativo a distribuicdo dos
valores em dose absorvida (uWGy) mostram que o equipamento utilizado esta sob um rigoroso
controlo de qualidade, como o demonstram os resultados das medidas da calibragdo dos

detectores de exposimetria automatica.

milisegundos
22

215 |
21 |
205 |
20 |
195 |
19 |
185 °

Grafico 9-2: distribui¢dao dos valores em tempo
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Grafico 9-3: distribui¢do dos valores em dose absorvida

No Grafico 9-3 o detector central apresenta uma sensibilidade inferior em relacdo aos
laterais de (= 30 uGy) 8,7% em relacdo ao direito e 8,5% em relacdo ao esquerdo. A sua menor
sensibilidade também se explica pelo formato diferente dos laterais®. Esse formato, do detector
central, justifica-se pela evidéncia do seu campo necessitar de ser coincidente com as zonas
anatomicas de maior densidade em que € utilizado, como por exemplo: coluna, crénio, grelha

costal, macicgos articulares dos ombros e sacro.

Além disso a propria localizagdo do detector esterno, do aparelho de medida Unfors
Mult-O-Meter utilizado, em relagdo ao referido detector do CAE central também podera ter tido
alguma influéncia nessa diferen¢a, vide Figura 9-1. No entanto para o objectivo do estudo ndo
tem significado relevante pelas razdes anteriormente expostas. Para mais todos os valores estdao

dentro do que é regulado pelo Decr. Lei 180/2002".

Quanto ao equilibrio entre o detector direito e esquerdo tém uma diferenca de 0,29% e
entre ambos os dois laterais em simultaneo em relagdo ao direito e esquerdo tém respectivamente

uma diferenga de 0,087% e 0,2%.

Os valores relativos a seleccdo simultdnea dos trés e dos dois detectores representam a

média do sinal medido a saida do detector, uma vez que o circuito de medida é s6 um, e efectua

? vide Figura 9-1.

2! Vide subcapitulo 5.2.4
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o célculo (e consequente corte) através da média do sinal recebido no comparador. Vide Figura

5-4 e subcapitulo 5.2.

Indice de Exposicdo (IE)

2440
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Grafico 9-4: distribuic¢do dos valores de IE

O equipamento de processamento de imagem utilizado ¢ de Marca Kodak™ e como
referido no subcapitulo 8.1 o fabricante aplica um valor EI directamente proporcional a
exposi¢do em que imagens correctamente expostas devem ter um valor de EI entre 1800 - 2200.

Uma alteracéo de 300 no EI indica uma mudang¢a de um factor de 2 na exposi¢ao no IP [48].

Como ¢ evidente no Grafico 9-4 o valor relativo a variagdo em causa (IE 40) ndo ¢
significativo, uma vez que representa, um valor, mais de sete vezes inferior ao indicado como

referéncia pelo fabricante para poder ser perceptivel.

O referido grafico mostra também que a curva de tendéncia dos valores do IE apresenta
uma forma consistente com todos os outros valores obtidos no teste de calibra¢do dos detectores

do CAE. Nomeadamente os mAs, ms ¢ uGy.

2 Vide subcapitulo 1.2 Método.
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9.2 Efeitos da Seleccio do CAE na Dose no Torax e na Qualidade da Imagem

9.2.1 Método

Os critérios seguidos sdo os sugeridos pelas European Guidelines [4], pelo Dimond III
[5] e pelo Tratado de Técnica Radioldgica de Bontrager [53] que, basicamente, s30 0s mesmos
tanto relativamente aos critérios de posicionamento do doente, como aos de avaliacdo das

imagens, como aos factores técnicos a utilizar que foram os seguintes:

1- O toérax do fantdma foi alinhado no plano mediossagital na linha média do IP com
margens iguais entre a face lateral do térax e as laterais do IP, assegurou-se que ndo havia
rotacdo do torax, foi realizado em PA, RC perpendicular ao IP e centrado no plano mediossagital
ao nivel da vértebra toracica numero sete (T7), foi utilizada a colimagdo automatica, uma
distancia foco — filme (DFF) de 1,5 metros, para uma filtragem inerente a ampola 2,5 mm de Al.

A localizagdo do detector externo do Unfors Mult-O-Meter € visivel na Figura 9-3.

2- Factores técnicos: tamanho do IP, 35 x 43 em sentido transversal; Grelha movel; e

Tensdo radiografica de 125 kVp.

3- Critérios de avaliacdo da imagem radioldgica do torax: visualizacdo das finas
impressoes vasculares pulmonares, visibilidade dos ténues contornos no minimo das vértebras
toracicas médias e superiores ¢ das costelas posteriores através da imagem do coragdo e das
estruturas do mediastino. Relativamente ao critério de inspiragdo e auséncia de movimento nao

se coloca por se tratar de um fantéma.

Figura 9-3: torax do fantdma ¢/ os 3 CAE seleccionados e localizacdo do
detector
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A Figura 9-3 mostra a imagem radioscopica relativa a centragem do toérax do fantoma
com todos os trés detectores do CAE selecionados em simultdneo e a localizacdo do detector

externo do aparelho de medida utilizado Unfors Mult-O-Meter 407L conforme Figuras 9.1 ¢ 9.2.

Foram realizadas trés imagens relativas a cada configuragdo AEC, das quais a segunda

de cada série € apresentada a seguir, o que totalizou 15 radiografias ¢ 60 medidas: mAs, ms, uGy
. . 23 . . . o ... 24

e IE. As imagens foram gravadas em Dicom™ e identificadas para posterior analise em Osirix”™,

vide Quadro em Anexos Pag.125.

Figura 9-4: imagens do térax do fantdma e de um adulto sexo masculino de 86
anos

Na figura 9-4 mostra-se a diferénga entre o torax do fantoma, que representa uma jovem
do sexo feminino anatomicamente perfeita, ¢ um torax real de um individuo com 86 anos de

idade com hipertrofia ventricular esquerda e dificuldades de inspiragéo.

% DICOM — Digital Imaging and Communication in Medicine. (Vide Glossario de Termos)
* OsiriX — ¢ simultancamente uma ferramenta avangada de processamento de imagens e uma estagdo PACS DICOM.

Tem uma arquitectura de plug-in que permite uma expansao facil das suas capacidades, tornando-a um sistema para as
necessidades médicas versatil e eficiente. (Vide Glossario de Termos).
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9.2.2 Analise dos Resultados do Téorax e Imagens Correspondentes

O toérax do fantdma utilizado representa uma pessoa normal ¢ jovem do sexo feminino.
Por essa razdo o detector de exposimetria automatica esquerdo fica na regido pulmonar quase
sem sobreposi¢do ao ventriculo do mesmo lado, vide Figura 9-3. No entanto, a falta de simetria
bilateral das omoplatas mostra sobreposi¢do por parte dessa estrutura no campo desse mesmo

detector o que ndo seria desejavel para uma comparagdo mais rigorosa.

CAE Utilizada: Dta.

mAs ms I E. uGy
4,84 16,9 | 2103 | 12,22
0,03 0,12 6 2,94

Tabela 9-1: Tx valores relativos a CAE Dta. e corresp. Imagem

Os valores registados na Tabela 9-1 correspondem a aquisi¢do da respectiva imagem
com o detector do CAE direito activo e os valores registados na Tabela 9-2 com o detector do
CAE esquerdo activo. Pode ver-se que todos os valores relativos ao CAE direito activo sdo

comparativamente mais baixos em relagdo ao esquerdo.

CAE Utilizada: Esq.

mAs ms I.E. uGy
5,93 20,9 | 2200 | 14,19
0,06 0,2 10 0,25

Tabela 9-2: Tx valores relativos a CAE Esq. e corresp. Imagem
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Os respectivos valores de cada exposi¢do referem-se & média obtida. O desvio padrdo
em todas as configuracdes do CAE utilizadas demonstra uma dispersdo dos valores medidos

muito proxima dado que todas as condi¢des de aquisicdo sdo invariavelmente as mesmas.

CAE Utilizada: Centro
. mAs ms I.E. uGy
-~ Mglia 10,9 39,53 | 2480 | 17,08
o 0 0,06 0 1,17

Tabela 9-3: Tx valores relativos a CAE Cent. e corresp. Imagem

A Tabela 9-3 é a que apresenta os valores mais altos, uma vez que corresponde aos
registos efectuados com a CAE central que coincide com a coluna dorsal como se evidencia na

Figura 9-3.

Pese esse facto, a imagem continua a ndo ser distinguivel visualmente das anteriores
uma vez que nao s6 o proprio software do sistema de leitura a optimiza automaticamente como
uma alteracdo inferior a 300 no IE, relativamente as outras configuracdes de CAE em estudo,
corresponde a um factor de exposi¢cdo no IP inferior a menos do dobro. Além disso o alcance
dindmico do IP suporta sobre exposi¢oes 10 000 vezes superiores a sensibilidade minima, vide

Figura 7-2.
Todas as imagens apresentadas correspondem a gravacdo directa da aquisi¢do sem

tratamento posterior, apenas foram convertidas de Dicom para JPG por razoes de

compatibilidade com o software de processamento de texto utilizado.
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CAE Utilizada: Dta. + Esq.

mAs ms I E. uGy

5,33 18,73 | 2156 | 13,28
0 0,06 6 0,13

Tabela 9-4: Tx valores relativos 8 CAE Dta. + Esq. e corresp. Imagem

As Tabelas 9-4 e 9-5 correspondem respectivamente aos valores médios medidos na
aquisicdo das correspondentes imagens realizadas com os dois e os trés detectores exposiméticos
selecionados em simultdneo. Embora qualquer um deles apresente valores mais altos, do que o
CAE esquerdo e direito respectivamente, sdo comparavelmente mais baixos do que com a

utilizagdo do detector central.

CAE Utilizada: Dta.+ Esq.+ Cent

mAs ms I E. uGy

6,41 22,7 2233 | 15,50
0,0 0,0 6 0,34

Tabela 9-5: Tx valores relat. a CAE Dta.+Esq.+Dta.+Cent. ¢ corresp. Imagem

Todas as imagens, além de estarem dentro dos valores de IE recomendados pelo
fabricante, cumprem os critérios padrdo de avaliagdo: visibilidade dos ténues contornos no
minimo das vértebras toracicas médias e superiores e das costelas posteriores através da imagem
do coracdo e das estruturas do mediastino. Relativamente ao critério de inspiragdo e auséncia de

movimento ndo se coloca por se tratar de um fantoma.
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9.2.2.1 Analise Comparativa dos Resultados do Torax

mAs

12

10

Grafico 9-5: Tx distribui¢ao dos valores em carga

Os graficos 9-4 e 9-5 mostram comparativamente os valores médios medidos em carga e
tempo na aquisi¢do das correspondentes imagens realizadas com as cinco configuragdes CAE

utilizadas.

Os dois e os trés detectores exposiméticos selecionados em simultdneo, bem como o
esquerdo, apresentam valores mais baixos do que o central. No entanto, medem em qualquer
uma dessas configuragdes valores mais altos do que o CAE direito. Como mostram os referidos
Graficos, € o detector direito que comparativamente a todas as outras configuragdes apresenta os

valores mais baixos.

milisegundos

Grafico 9-6: Tx distribui¢ao dos valores em tempo
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Grafico 9-7: Tx distribui¢do dos valores em dose absorvida
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O Grafico 9-7 mostra uma diferenca de exposicdo de menos 1,97 uGy entre a cadmara
direita e a esquerda com o valor inferior relativo a direita. Esta diferenca é consistente com a
parcial coincidéncia da omoplata do mesmo lado e parte do ventriculo esquerdo no campo do
referido detector. O que significara que hipertrofia ventricular esquerda (Figura 9-4) ou qualquer
outra patologia do mesmo lado tera uma influéncia directa no aumento da dose recebida pelo
doente, tanto na utilizagdo da camara esquerda como da direita e esquerda em simultaneo o que

se explica pelo evidente aumento de densidade coincidente com o campo do referido detector.
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Grafico 9-8: Tx distribui¢do dos valores de IE

A anélise dos valores do IE no Grafico 9-8, apesar de ndo apresentar diferencas
susceptiveis de alterar a qualidade da imagem, como se comprovou pela analise visual, também
¢ indicativo de que a exposicdo de valor mais baixo para o doente sera através da utilizagao do

CAE direito.
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9.2.2.2 Analise Estatistica dos Resultados do Torax

Os dados obtidos foram estatisticamente tratados com o Statistical Package for the

Social Sciences (SPSS, versdo 17.0).

Para a identificacdo das médias que diferem significativamente, estabeleceu-se uma
significancia de a = 0,05 e considerou-se um limite de probabilidade de erro p < 0,05 (5%). Os
resultados de p < a foram considerados estatisticamente significativos e todos os restantes como

estatisticamente nao significativos.

Direita | Esquerda Central Dta. + Esq Dta.+Esq.+Central
(N=3) (N=3) (N=3) (N=3). (N=3)

DEP (uGy) 12,22 14,19 17,08 13,28 15,50
Desvio Padriao (SD) 2,94 0,25 1,17 0,13 0,34
Indice Exposicio (IE) 2103 2200 2480 2156 2233

Desvio Padrao (SD) 6 10 0 6 6

Tabela 9-6: valores médios de DEP e IE nas diferentes confg. CAE no Térax

A Tabela 9-6 apresenta os valores de DEP média para cada configuragdao de CAE
realizada aos exames do Torax mostra que os valores mais baixos foram obtidos com a selecgdo

do detector direito.

A configuracdo do CAE associada a uma menor dose DEP no exame PA de Torax foi a
Direita (DEP = 12,22 uGy; IE = 2103). A utilizagdo das duas camaras Laterais em simultaneo
aumentou a dose (DEP = 13,28 uGy) em =~ 9% e o IE (IE = 2156) em = 2,5%. Utilizando apenas
o CAE da Esquerda (DEP = 14,19 nGy) a dose sobe para mais = 16% e o IE (IE=2200) em
~ 4,6% comparativamente ao uso da cdmara Direita. Quando utilizadas as trés camaras em
simultaneo ou apenas a cdmara Central verifica-se ainda um maior aumento da dose DEP no

fantdma, respectivamente de 26,8% e 39,7%.

Como existem diferengas acentuadas nas médias entre as diferentes configuracdes CAE,
realizou-se o teste de Tukey para identificar quais as que diferiam significativamente. A maior
diferenca na DEP no exame de Toérax verificou-se entre a utilizagdo da camara Direita e a

Central (DM = 4,86; EP = 1,17; p = 0,013), com um valor estatisticamente significativo
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(p < 0,05). Todas as outras combinagdes apresentam diferencas ndo significativas
estatisticamente (p > 0,05). A menor diferenga observa-se entre a CAE Esquerda e as Laterais

(DM =0,91; EP = 1,16; p = 0,931), vide Post Hoc Torax — Dose Absorvida em Anexos pag. 128.

Os Indices de Exposi¢do apresentam-se, a excepgio da CAE Central (IE = 2480), dentro
dos valores recomendados pelo fabricante (1800 — 2200). As diferengas existentes entre as
médias dos sub-grupos das diferentes configuracdes sdo todas estatisticamente significativas
(p < 0,05), com a maior diferenca a verificar-se entre o CAE Direito e o CAE Central
(DM = 376,7; EP = 5,16; p = 0,000) ¢ a menor diferenga entre a CAE Esquerda e as Trés em
simultaneo (DM = 33,3; EP = 5,16; p = 0,001), vide Post Hoc Torax — Indice de Exposi¢do
Anexos pag. 129.

Apesar das diferengas no IE (< 300), todas as imagens cumprem os critérios de
visualizag@o indicados nas diferentes Guidelines. Pelo que se confirma a recomendagdo das
European Guidelines relativamente a selecionar a CAE lateral direita na aquisi¢do da imagem

radioldgica no térax. Tabela 9-7.

European Commission European Guidelines on Quality
Dimond III Criteria for Diagnostic

(2004) Radiographic Images (1996)

Chest/lungs and heart — PA AEC selected: AEC selected:
projection, wall stand both lateral chambers right lateral.
(pg. 26) (pg- 20)

Tabela 9-7: Torax, recomendacgdes Dimond III e European Guidelines

Tabela 9-7, as European Guidelines recomendavam utilizar a CAE lateral direita

enquanto as Dimond III passaram a recomendar a utilizagdo de ambas as laterais.
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Relativamente as “directrizes e recomendagoes definidas pelo usuario para a selec¢do de

5

A . 2. . . .
parametros de imagem”” em que as Guidelines Dimond IIl se basearam para as suas

N . e 26
recomendacdes, relativamente a utilizacdo do CAE, foram™:

* Recommendations of the EU (EU): ambas as laterais;

e German Guidelines (RiLiBA): lateral;

¢ Krankenhaus der Barmherzigen Briider Trier (BKT-Trier): ambas as laterais;
* University Hospital, Innsbruck (Innsbruck): ambas as laterais;

¢ Athens Hospital (Athens): manual;

¢ San Carlos Hospital, Madrid (San Carlos/Madrid): ambas as laterais;

* Limerick Hospital, Ireland (Limerick): ambas as laterais;

* Newcastle: CAE desligado (manual).

Em percentagem:

* 12,5% recomendam a lateral (ndo especifica qual);
*  75% recomendam ambas as laterais em simultaneo;

* 12,5% recomendam as camaras desligadas (manual).

A dose absorvida em qualquer configuracdo de AEC, estda muito abaixo dos 0,3 mGy
considerado como “critério de dose para o doente” pelas European Guidelines: o maximo valor
médio obtido foi de 17,08 uGy (0,01708 mGy). A diferenca de peso entre o fantdma utilizado
representando um individuo do sexo feminino magro com 46 kg e um doente standard de 70

kilos, considerado nas referidas Guidelines, ndo explica completamente a razdo de tal diferenca.

As Guidelines Dimond IIl n3o fazem referéncia directa a qualquer valor de DEP

recomendavel nos critérios de qualidade dos exames radiologicos em questao.

% Do texto original: “Guidelines and user-defined recommendations for the selection of imaging parameters” (In
Guidlines Dimond III Final Report)

% vide Pagina -44 das Guidelines Dimond III Final Report [5].
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9.3 Efeitos da Seleccio do CAE na Dose no Abdomen e Qualidade da Imagem

9.3.1 Método

Os critérios seguidos sdo os sugeridos pelas European Guidelines [4], pelo Dimond III
[5] e pelo Tratado de Técnica Radioldgica de Bontrager [53] que, basicamente, s30 0s mesmos
tanto relativamente aos critérios de posicionamento do doente, como aos de avaliacdo das

imagens como aos factores técnicos a utilizar que foram os seguintes:

1- O abdémen do fantéma foi alinhado no plano mediossagital e centrado na linha média
da mesa e centro do IP cerca de 5 cm acima da crista iliaca para incluir o diafragma, assegurou-
se que ndo havia rotagdo do abdomen, foi utilizada colimacdo automatica e realizado em PA a
uma distancia foco — filme de 1,15 metros para uma filtragem inerente da ampola de 2,5 mmAl.

A localizagdo do detector externo do Unfors Mult-O-Meter ¢ visivel na Figura 9.4.

2- Factores técnicos: tamanho do IP 35 x 43 c¢cm no sentido longitudinal, grelha movel e

tensao radiografica de 90 kVp.

3- Critérios de avaliagdo da imagem radiologica do abdomen: as margens das costelas,
do diafragma e das bolhas de gas devem apresentar-se nitidas. Reproducdo de toda a area do
abdomen incluindo o bordo superior da sinfise pubica, visualiza¢do das margens do figado, rins
e musculo psoas. Relativamente aos critérios de respiragao (final da respiracdo) e auséncia de

movimento ndo se colocam uma vez que se trata de um fantdma.

Figura 9-5: abdoémen do fantdma com os 3 CAE seleccionados e localizagdo do
detector
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A Figura 9-5 mostra a imagem radioscopica relativa a centragem do abdomen do
fantoma com todos os trés detectores do CAE selecionados em simultaneo e a localizacdoo do
detector externo do aparelho de medida utilizado Unfors Mult-O-Meter 407L conforme Figuras

9.1e9.2.

Foram realizadas trés imagens relativas a cada configuragdo AEC apresentada, o que
totaliza 15 radiografias e 60 medidas: mAs, ms, uG e IE. As imagens foram gravadas em Dicom
e identificadas para posterior analise em Osirix, os respectivos valores de cada exposi¢do
referem-se a média obtida nas trés exposi¢des. Apresenta-se também o desvio padrdo, vide

Quadro em Anexos pag. 131.

Os desvios padrao respectivos demonstra uma dispersdo dos valores medidos muito
proxima dado que todas as condi¢des de aquisi¢do das imagens radiologicas do abdomen do
fantdma sdo invariavelmente as mesmas. As imagens gravadas correspondem a gravagdo directa
da aquisi¢do sem tratamento posterior, apenas foram convertidas de Dicom para JPG por razdes

de compatibilidade com o software de processamento de texto utilizado.

Na maior parte do quadrante superior direito do abdémen, encontra-se o figado que é o
segundo maior 6rgdo do corpo humano (o primeiro € a pele, pesa = 15% do peso corporal) que,
pesa em média no homem = 1,5 kg e na mulher um pouco menos. Das inumeras fungdes
complexas e essenciais a vida que este 6rgdo realiza a mais aplicavel ao estudo radiologico ¢ a

producdo de bilis. Secreta de 800 a 1000 ml de bilis por dia.

%,

Figura 9-6: Imagens do Abd. do fantdma e¢ de um adulto do sexo masculino de
46 anos
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9.3.2 Analise dos Resultados do Abdémen e Imagens Correspondentes

No abdémen do fantdoma ¢é visivel a camara de ar gastrica, colo sigmoide ¢ ampola
rectal. A direita a vesicula biliar e os respectivos ductos estdo preenchidos por ar, o que num
modelo humano ¢ improvavel e torna a assimetria de densidade menos acentuada do que seria

normal devido a sobrepor-se ao figado, vide Figura 9-6.

' CAE Utilizada: Dta.
mAs ms I E. uGy

Média | 19,5 51,9 2373 1590
o 0,1 0,20 5,77 6,03

Tabela 9-8: Ab. valores relativos a CAE Dta. e corresp. Imagem

As Tabelas 9-8 ¢ 9-9 correspondem a aquisi¢do das respectivas imagens com o detector
direito e esquerdo activos. Os valores relativos ao detector esquerdo activo sdo

comparativamente mais baixos em relagdo ao direito.

‘ CAE Utilizada: Esq.
mAs. ms I E. uGy

Meédia | 18,3 48,7 2340 1494
o 0,60 1,58 10,0 | 47,12

Tabela 9-9: Ab. valores relativos a CAE Esq. e corresp. Imagem
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CAE Utilizada: Centro
. mAs ms I E. uGy
Média | 22,3 59,6 2443 1827
o 0,43 1,15 15,27 | 32,58

Tabela 9-10: Ab. valores relativos & CAE Cent. e corresp. Imagem

A tabela 9-10, tal como na anterior regido anatomica estudada, ¢ a que apresenta os
valores mais altos de exposicdo pelas mesmas razdes explicadas relativamente ao torax, excepto

que neste caso o detector do CAE central coincide com a coluna lombar cuja densidade é

superior a toracica, como se podera confirmar pelas Figuras 9-3 ¢ 9-5.

A utilizagdo da CAE central ¢ a responsavel pela maior exposi¢do comparativamente a
todas as outras configuragdes estudadas, IE = 2443. No entanto ndo ¢ visualmente distinguivel

das outras imagens radioldgicas adquiridas com as outras configuracdes dos detectores

exposimétricos em estudo.

Tanto as European Guidelines [4], como as Dimond III [5] sugerem a utilizagdo do CAE

central ou lateral (Tabela 9-13), relativamente ao lateral ndo especificam qual. O Tratado de

Técnica Radioldgica de Bontrager [53] refere a utilizagdo da CAE central.
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' ‘ CAE Utilizada: Dta. + Esq.

mAs ms I E. uGy
Média | 18,8 50 2353 | 1532
o 0,57 1,70 | 11,54 | 48,51

Tabela 9-11: Ab. valores relativos 8 CAE Dta.+Esq. e corresp. Imagem

A Tabela 9-11 e 9-12 mostram os valores médios relativos a selec¢do dos dois e dos trés

detectores em simultdneo. Comparativamente, a primeira configuragdo apresenta um valor mais

baixo porque ndo inclui a soma do sinal exposimétrico do detector central no calculo final a

entrada do comparador. Vide subcapitulo 5.2 e Figura 5.4.

‘ CAE Utilizada: Dta.+ Esq.+ Cent

. mAs

ms L. E. uGy
Meédia | 19,8 52,7 | 2376 | 1617
o 0,57 1,64 5,77 | 47,96

Tabela 9-12: Ab. valores relativos 8 CAE Dta.+Esq.+Cent. e corresp. Imagem
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9.3.2.1 Analise Comparativa dos Resultados do Abdémen

mAs
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Grafico 9-9: Ab. distribuicdo dos valores em carga

Os Graficos 9-9 e 9-10 comparam os valores médios medidos em carga ¢ tempo na
aquisi¢do das respectivas imagens radiologicas do abdomen realizadas com as cinco

configuragdes do CAE em estudo.

Os mesmos Graficos mostram que, os trés, os dois detectores exposimétricos
selecionados em simultdneo ¢ o direito medem valores mais baixos do que o central ¢ € o
esquerdo, que comparativamente as outras configuragdes referidas, regista os menores valores

tanto em carga como em tempo de exposi¢ao.

£a & &

& K

Grafico 9-10: Ab. distribui¢do dos valores em tempo
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Grafico 9-11: Ab. distribui¢do dos valores em dose absorvida

O Grafico 9-11 apresenta uma diferenca de dose absorvida de menos 96 uGy entre a
camara esquerda e¢ a direita, com o valor inferior relativo a esquerda. Este valor seria,
obviamente, mais acentuado se a vesicula biliar e respectivos ductos do fantdma nédo estivessem
preenchidos por ar o que num modelo humano ¢ improvavel e torna a assimetria de densidades
menos acentuada do que seria normal devido a sobrepor-se ao figado. Este orgdo € o segundo
maior 6rgao do corpo e ocupa a maior parte do quadrante superior direito. Vide ultimo paragrafo

do subcapitulo 9.3.1 e Figura 9-6.

indice de exposicio IE
2460
2440
2420
2400
2380
2360

2340
2320 !
Y280

Grafico 9-12: Ab. distribui¢ado dos valores de IE

No Grafico 9-12 ¢ utilizando o CAE esquerda que os valores de exposi¢ao obtidos sdo
inferiores em relagdo a qualquer outra das configuracdes estudadas. Nao regista diferengas que
alterem a qualidade das imagens como foi comprovado e confirma que a exposi¢do mais baixa

para o fantdma sera com a selec¢do do detector esquerdo.
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9.3.2.2 Analise Estatistica dos resultados do Abdémen

Direita | Esquerda Central Dta. + Esq Dta.+Esq.+Central
1590 1494 1827 1532 1617
6,03 47,12 32,58 48,51 47,96

Indice Exposicio (IE) 2373 2340 2443 2353 2376
Desvio Padrio (SD) 6 10 15 12 6

Tabela 9-13: valores médios de DEP e IE nas diferentes confg. CAE no
abdomen.

A Tabela 9-13, resume os dados obtidos na analise das exposi¢oes do abdomen.

A configuragdo que permite realizar o exame em estudo com a menor dose absorvida ¢é a
que utiliza o CAE Esquerdo (DEP = 1494 uGy e IE = 2340). Utilizando a configuragdo do CAE
duas Laterais em simultaneo e Direita a dose aumenta respectivamente em 2,5% e 6% e o IE em
0,6% e 1,4%. Se forem utilizados os trés detectores em simultdneo ou o detector Central o

aumento da DEP ¢ ainda maior (8% e 22% respectivamente) e o IE sobe para 1,6 % e 4,4%.

Analisando as médias obtidas dos valores DEP, verificou-se que a maior diferenca ¢
entre a CAE Esquerda e a Central (DM = 333,0; EP = 32,601 ¢ p = 0,000), estatisticamente
significativa (p < 0,05). Entre a CAE Esquerda e as outras configuracdes as diferencas
relativamente a DEP ndo sdo estatisticamente significativas (p > 0,05), vide Post Hoc Abdomen

— Dose Absorvida Anexos Pag. 134.

Os Indices de Exposicdo apresentam-se todos acima dos valores recomendados pelo
fabricante (1800 — 2200), ¢é o referente a configuragdo do CAE Esquerdo o que mais se aproxima
(IE = 2340). A maior diferenca verifica-se entre o CAE Esquerdo ¢ o CAE Central (DM =
103,33; EP = 8,43; p = 0,000) estatisticamente significativa e a menor diferenca entre o CAE
Direita ¢ as Trés em simultdneo (DM = 3,33; EP = §8,43; p = 0,994) nio significativa, vide Post
Hoc Abdémen — Indice de Exposi¢ido Anexos pag. 135.

Todas as exposi¢Oes realizadas apresentam qualidade diagnostica conforme avaliagdo
por analise visual de acordo com os padrdes definidos nas Guidelines, apesar de ultrapassarem o

intervalo de valores do indice de exposigdo (IE) recomendado pelo fabricante.
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Tanto a Dimond III como as European Guidlines, recomendam utilizar CAE central ou
lateral, Tabela 9-14. Quanto a seleccdo do CAE lateral ndo ¢é especificado se o direito ou o
esquerdo, contudo ¢ utilizando o detector esquerdo que a diferenga mais se acentua em relagdo

ao detector exposimétrico central isto € menos 22,3% de dose absorvida.

European Commission European Guidelines On
Dimond III Quality Criteria For Diagnostic

(2004) Radiographic Images (1996)

.. AEC selected: AEC selected:
Abdomen — PA projections,
. . central or lateral chamber. central or lateral chamber.
grid table or vertical stand
(pg- 42) (pg. 28)

Tabela 9-14: Ab. recomenda¢des Dimond III e European Guidlines

Relativamente as “diretrizes e recomendagdes definidas pelo usuario para a selecdo de
parametros de imagem” em que as Guidelines Dimond III se basearam para as suas
recomendagdes relativamente a utilizagdo do CAE, foram: Vide pag. 51 das Guidelines Dimond

IIT Final Report [5].

* Recommendations of the EU (EU): central ou lateral;

e German Guidelines (RiLiBA): central ou ambas as laterais;

¢ Krankenhaus der Barmherzigen Briider Trier (BKT-Trier): trés em simultineo;
¢ University Hospital, Innsbruck (Innsbruck): trés em simultaneo;

* Athens Hospital (Athens): trés em simultaneo;

¢ San Carlos Hospital, Madrid (San Carlos/Madrid): central ou lateral;

* Limerick Hospital, Ireland (Limerick): trés em simultineo;

* Newcastle: ambas as laterais.
Em percentagem:
*  50% recomendam a utilizagdo das trés em simultaneo;
¢ 25% recomendam a central ou lateral;
* 25% recomendam ambas as laterais em simultaneo.
A dose maxima absorvida corresponde a 1827 uGy (1,827 mGy), a recomendagdo das

European Guidlelines refere um “critério de dose para o doente” de 10 mGy. Tal como no térax

ndo encontramos explicagdo para tal valor como de exposi¢do nas European Guidelines. As
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Guidelines Dimond III Final Report, ndo referem directamente valores de DEP como referéncia

nos critérios de qualidade dos exames radiologicos em estudo.
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9.4 Efeitos da Seleccio do CAE na Dose na Bacia e na Qualidade de Imagem

9.4.1 Método

Os critérios seguidos sdo os sugeridos pelas European Guidelines [4], pelo Dimond IIT
[5] e pelo Tratado de Técnica Radioldgica de Bontrager [53] que, basicamente, s30 0s mesmos
tanto relativamente aos critérios de posicionamento do doente, como de avaliagdo das imagens,

como aos factores técnicos a utilizar que foram os seguintes:

1- O fantéma foi alinhado no plano medossagital no centro do IP, foi assegurada
auséncia de rotagdo da pelve e a distdncia ao tampo da mesa de cada Espinha Iliaca Antero-
Superior (EIAS) era igual. Os eixos longitudinais dos pés e membros inferiores foram rodados
interiormente ~ 15 graus. As imagens foram adquiridas em AP, RC perpendicular ao IP dirigido
para ao centro do mesmo acima do nivel das margens superiores dos grandes trocanteres, foi
utilizada colimacdo automatica a uma DFF de 1,15 metros, com uma filtragem inerente da

ampola de 2,5 mm de AL, a localizagdo do Unfors Mult-O-Meter ¢ visivel na Figura: 9-7.

2- Factores técnicos: tamanho do IP, 35 43 em sentido transversal, grelha modvel e

Tensdo radiografica de 90 kVp.

3- Critérios de avaliagdo: a exposi¢do optima permite a visualizagdo das margens das
cabecas dos fémures e acetabulos através das estruturas pélvicas sobrejacentes, auséncia de

rotacdo das partes e apresentacdo das impressdes trabeculares claras e nitidas.

Figura 9-7: Bacia do fantoma com os 3 CAE seleccionados e localiza¢do do
detector
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A Figura 9-7 mostra a imagem radioscopica relativa a centragem da bacia do fantoma
com todos os trés detectores do CAE selecionados em simultaneo e a localizagdoo do detector

externo do aparelho de medida utilizado Unfors Mult-O-Meter 407L conforme Figuras 9.1 ¢ 9.2.

Foram realizadas trés imagens relativas a cada configuragdo AEC apresentada, o que
totaliza 15 radiografias ¢ 60 medidas: mAs, ms, uGy e IE. As imagens foram gravadas em
Dicom e identificadas para posterior analise em Osirix, os respectivos valores de cada exposigao
referem-se a média obtida nas trés exposi¢des. Apresenta-se também o desvio padrdo, vide

Quadro em Anexos pag. 137.

Os desvios padrdo respectivos demonstram uma dispersdao dos valores medidos muito
proxima dado que todas as condi¢des de aquisicdo das imagens radioldgicas da bacia do fantoma
sdo invariavelmente as mesmas. As imagens gravadas correspondem a gravacdo directa da
aquisicdo sem tratamento posterior, apenas foram convertidas de Dicom para JPG por razdes de

compatibilidade com o software de processamento de texto utilizado.

Figura 9-8: Imagens da bacia do fantdma e de um adulto do sexo feminino de 68
anos

A Figura 9-8, apresenta uma imagem da bacia do fantéma e outra de um individuo
também do sexo feminino em que comparativamente sdo visiveis “exuberantes” luxacgdes
bilaterais nas articulagdes coxo-femorais na bacia do fantoma. Os buracos intervertebrais do
sacro s3o mais visiveis no fantoma porque ndo contém fezes na ampola rectal e colon sigmoide,

ao contrario da bacia do individuo real.
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9.4.2 Analise dos Resultados da Bacia e Imagens Correspondentes

CAE Utilizada: Dta.

mAs ms L. E. u Gy
Média | 27,2 72,9 | 2477 [ 1998
o 0 0,1 5,77 2,08

Tabela 9-15: Bacia valores relativos 4 CAE Dta. e corresp. Imagem

A Tabela 9-15 apresenta os valores médios relativos a aquisi¢cdo da respectiva imagem
radioldgica da bacia do fantoma com o CAE direito activo ¢ os valores médios da Tabela 9-16
correspondem & aquisi¢do da respectiva imagem com o CAE esquerdo activo. A razdo da
diferenca explica-se pela relagdo com o grau de luxacdo coincidente nos respectivos campos dos
detectores exposimétricos, dado que em normal estado de conservacdo o fantoma teria ambas as

cabecas femorais simetricamente inseridas no acetabulo. Vide Figura 9-7; 9-8 e subcapitulo

9.1.1.

CAE Utilizada: Esq.

mAs. ms I E. u Gy
Média | 27,9 74,7 ]| 2480 | 2042
o 0,2 0,5 0 8,14

Tabela 9-16: Bacia valores relativos 4 CAE Esq. e corresp. Imagem
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CAE Utilizada: Centro

mAs. ms I E. u Gy
17,83 | 47,4 | 2343 | 1301
0,05 0,17 ] 66,58 | 5,86

Tabela 9-17: Bacia valores relativos 8 CAE Cent. e corresp. Imagem

Ao contrario do torax e do abdomen, em que os valores mais altos sdo atingidos com o
CAE central, neste caso em estudo comprova-se o contrario. A Tabela 9-17 é a que apresenta os

valores, em carga, tempo ¢ em dose absorvida, mais baixos com uma diferenga média de IE de

=~ 100.

Este facto explica-se pela evidente assimetria de densidades entre os macigos articulares
coxo-femorais coincidentes com as cdmaras laterais e o sacro que coincide no campo do detector

central. E provavelmente seria muito mais acentuado caso ndo fosse a existéncia das luxacdes

bilaterais das articula¢des que estdo preenchidas por ar. Vide Figura 9-7 e Figura 9-8.

Como poderemos ver no subcapitulo seguinte: 9.5 Efeitos da Selec¢do do CAE na Bacia
com Protese e qualidade de Imagem, a coincidéncia de protese na articulagdo coxo-femoral no

campo do detector (ou detectores) laterais acentua os valores medidos desta assimetria

exposimétrica relativamente a cdmara central.
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CAE Utilizada: Dta. + Esq.

mAs. ms I E. u Gy

27,57 73,9 2487 | 2023
0,05 0,05 5,77 1,0

Tabela 9-18: Bacia valores relativos a CAE Dta.+Esq.+Cent. e corresp. Imagem

A Tabela 9-18 mostra os valores médios de aquisi¢ao da imagem relativos a selec¢do
dos dois detectores em simultaneo enquanto a Tabela 9-19 representa esses valores com os trés
detectores activos em simultaneo. Comparativamente, a primeira configuracdo apresenta um

valor mais alto porque ndo inclui a soma do sinal exposimétrico do detector central no calculo

final a entrada do comparador. Vide subcapitulo 9.4.1 e Figura 9-7.

CAE Utilizada: Dta.+ Esq.+ Cent

mAs. ms L. E. u Gy

23,23 62,2 2397 1702
0,05 0,11 15,27 1,73

Tabela 9-19: Bacia valores relativos 8 CAE Dta.+Esq.+Cent. e corresp. Imagem
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9.4.2.1 Analise Comparativa dos Resultados da Bacia
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Grafico 9-13: Bacia distribui¢ao dos valores em carga

Os Graficos 9-13 ¢ 9-14 comparam os valores médios medidos em carga e tempo na
aquisi¢@o das respectivas imagens radioldgicas da bacia realizadas com as cinco configuragdes

do CAE em estudo.

Os menores valores, tanto em carga como em tempo, sdo registados com o detector
central activo. Os trés e os dois detectores exposimétricos selecionados em simultdneo mostram,
por essa ordem um acréscimo nos valores. A assimetria exposimétrica que se verifica entre o
lado direito e esquerdo explica-se pela anormal luxacdo dessas articulagdes que esta preenchida

por ar. Vide Figura 9-7; 9-8 e ltimo paragrafo do subcapitulo 9.4.1.
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Grafico 9-14: Bacia distribui¢ao dos valores em tempo
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Grafico 9-15: Bacia distribui¢do dos valores em dose absorvida
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O Grafico 9-15 mostra a maior diferenca de dose absorvida entre a cdmara central e as
restantes configuragdes com o valor inferior relativo a central. Este valor seria mais acentuado se
a linha interarticular das articulagdes coxo-femorais correspondesse ao normal num modelo
humano e néo estivessem preenchidas por ar o que num modelo humano sem traumatismo nessa

area anatomica ¢ improvavel.

indice de exposicdo IE

2450
2400
2350
2300
2250

Grafico 9-16: Bacia distribui¢do dos valores de IE

O Gréfico 9-16 mostra que o IE mais baixo é obtido com a AEC central selecionada,

conforme o sugerido pela European Commission Dimond III, Tabela 9-20.
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9.4.2.2 Analise Estatistica dos Resultados da Bacia

Direita | Esquerda Central Dta. + Esq Dta.+Esq.+Central
(N=3) (N=3) (N=3) (N=3). (N=3)

DEP (pGy) 1998 2042 1301 2023 1702

Desvio Padrio (DP) 2,08 8,14 5,86 1,00 1,73
Indice Exposicio (IE) 2476 2480 2343 2487 2397

Desvio Padrao (DP) 6 0 67 6 15

Tabela 9-20: valores médios de DEP e IE nas diferentes config. CAE na Bacia

A Tabela 9-20 resume, nos exames da Bacia, os valores médios da DEP e do IE.

A DEP mais baixa registou-se nos exames realizados com a CAE Central (DEP = 1301
uGy; DP = 5,86) seguida da configuracdo com os trés CAE em simultaneo (DEP = 1702 uGy;
DP = 1,73) que corresponde a um aumento de 31% na dose em relagdo ao detector Central. As
restantes configuracdes apresentam aumentos ainda maiores de até 57% na configuragdo que usa

apenas o CAE Esquerdo.

Na comparacdo das médias das diferentes configura¢des, verifica-se que a maior
diferenca na dose ¢ entre a CAE Central ¢ Esquerda (DM = 741,0; EP = 3,8 ¢ p = 0,000) ¢ a
menor diferenca entre a CAE Esquerda e Laterais (DM = 19,33; EP = 3,81; p = 0,000). Podemos
constatar que qualquer que seja a configuracdo dos CAE, as diferengas sdo sempre
estatisticamente significativas (p < 0,05), vide Post Hoc Bacia — Dose Absorvida Anexos pag.

140.

Relativamente ao indice de exposi¢do, verifica-se que a maior diferenga ¢ entre o CAE
Central e os Laterais (DM = 143,3; EP = 25,12; p = 0,001) estatisticamente significativa ¢ a
menor diferenga entre a CAE Esquerda ¢ a Direita (DM = 3,33; EP = 25,12; p = 1) ndo sendo
contudo significativa, vide Post Hoc Bacia — Indice de Exposicido Anexos pag. 133. Os valores
do IE encontram-se todos dentro dos valores recomendados pela Marca Kodak, as imagens tém

todas qualidade diagnostica semelhante, ndo sendo distinguiveis em avaliacdo visual.
A aquisi¢cdo de imagem através do CAE direito ou esquerdo, ou direito mais esquerdo

traduz-se numa exposicao sempre superior relativamente ao CAE central. O mesmo se confirma

relativamente a selec¢do simultanea dos trés detectores.
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European Commission European Guidelines On

Dimond III Quality Criteria For Diagnostic
(2004) Radiographic Images (1996)

AEC selected: AEC selected:
Pelvis — PA/AP projection central chamber. central or lateral chamber.
(pg- 35) (pg- 27)

Tabela 9-21: Bacia recomendag¢des Dimond I e European Guidlines

Como se demonstra através da analise apresentada, sera a recomendacgdo das Guidelines
Dimond III a mais consistente com o Principio da Optimizagdo, Tabela 9-20. Vide subcapitulo
4.3.1. Principio da Optimizagdo: as exposigdes devem ser tdo reduzidas quanto razoavelmente

exequiveis (ALARA: As Low As Reasonably Achievable).

As “diretrizes e recomendacdes definidas pelo usuario para a selegao de parametros de
imagem” em que as Guidelines Dimond III se basearam para as suas recomendagdes

relativamente ao CAE, foram, vide Pagina 48 das Guidelines Dimond III Final Report [5]:

* Recommendations of the EU (EU): central;

e German Guidelines (RiLiBA): central ou ambas as laterais;

¢ Krankenhaus der Barmherzigen Briider Trier (BKT-Trier): trés em simultineo;
¢ University Hospital, Innsbruck (Innsbruck): trés em simultaneo;

* Athens Hospital (Athens): trés em simultaneo;

¢ San Carlos Hospital, Madrid (San Carlos/Madrid): central;

* Limerick Hospital, Ireland (Limerick): ambas as laterais em simultaneo;

* Newecastle: trés em simultaneo.

Em percentagem:
* 12,5% recomendam a central ou as duas laterais em simultaneo;
*  25% recomendam a central;

*  37,5% as trés em simultaneco;

e 25% recomendam ambas as laterais em simultaneo.
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O valor de DEP mais elevado foi medido com a cdmara esquerda activa 2042 uGy
(2,042 mGy). O valor do “critério de dose para o doente” recomendado pelas European
Guidelines ¢ de 10 mGy, para o qual ndo encontramos explicacdo. As Guidelines Dimond III
Final Report, ndo referem directamente valores de DEP nos critérios de qualidade dos exames

radiolégicos em estudo.

100



9.5 Efeitos da Seleccio do CAE na Bacia com Prétese e Qualidade de Imagem

9.5.1 Método

Os critérios seguidos sdo os sugeridos pelas European Guidelines [4], pelo Dimond III
[5] e pelo Tratado de Técnica Radioldgica de Bontrager [53] que, basicamente, s30 0s mesmos
tanto relativamente aos critérios de avaliacdo da imagem como aos factores técnicos a utilizar, ja

anteriormente referidos no subcapitulo 9-4.

Foi colocada uma protese Thompson no fantdma simulando uma artroplastia parcial a
esquerda preservando o acetabulo. As imagens foram realizadas em AP, a uma distancia foco —
filme de 1,15 metros e com uma tensdo radiografica de 90 Kv, para uma filtragem da ampola de

2,5 mm de Al.

Faa

Figura 9-9: Bacia do fantéma c/ os 3 CAE seleccionados ¢ localiz. da protese e
do detector

A Figura 9-9 mostra a imagem radioscopica relativa a centragem da bacia do fantoma
com todos os trés detectores do CAE selecionados em simultaneo, com a prétese parcial da anca
(Thompson) colocada a esquerda e a localizagdo do detector externo do aparelho de medida

utilizado Unfors Mult-O-Meter 407L conforme Figuras 9.1 ¢ 9.2.
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Figura 9-10: Imag. da bacia do fantdma e de um adulto sexo fem. 78 anos ¢/
protese a esq.

A Figura 9-10, apresenta uma imagem da bacia do fantoma e outra de um individuo
também do sexo feminino em que foram colocadas préteses parciais da articulacdo coxo-femoral
esquerda. A imagem ¢é mais nitida no fantdma devido a limpeza do intestino como pela diferenca

de “idades”.

Foram realizadas trés imagens relativas a cada configuragdo AEC apresentada, o que
totaliza 15 radiografias ¢ 60 medidas: mAs, ms, uGy e¢ IE. As imagens foram gravadas em
Dicom e identificadas para posterior analise em Osirix, os respectivos valores de cada exposigao

referem-se & média obtida nas trés exposigdes. Vide Quadro em Anexos pag. 143.

Os desvios padrdo respectivos demonstram uma dispersdao dos valores medidos muito
proxima dado que todas as condi¢des de aquisicdo das imagens radioldgicas da bacia do fantoma
sdo invariavelmente as mesmas. As imagens gravadas correspondem a gravacdo directa da
aquisicdo sem tratamento posterior, apenas foram convertidas de Dicom para JPG por razdes de

compatibilidade com o software de processamento de texto utilizado.
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9.5.2 Analise dos Resultados da Bacia com Protese e imagens Correspondentes

CAE Utilizada: Dta.

mAs. ms I E. u Gy

Meédia | 27,37 73,3 2466 1999
o 0,12 0,26 11,55 | 2,08

Tabela 9-22: Bacia c/ protese a esq. val. relativos 8 CAE Dta. e corresp. Imagem

As Tabelas 9-15 e 9-16 apresentam os valores médios relativos a aquisi¢ao da respectiva
imagem radioldégica da bacia do fantdbma com o CAE direito e esquerdo activos,

respectivamente. A razdo da diferenca explica-se pela maior densidade da protese coincidente

com o campo do detector esquerdo. Vide Figura 9.9.

CAE Utilizada: Esq.

mAs. ms I E. u Gy

33.8 90,77 | 2513 | 2481
0,17 0,49 | 35,12 | 11,68

Tabela 9-23: Bacia c/ protese a esq. val. relativos a CAE Esq. e corresp. Imagem
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CAE Utilizada: Centro

mAs. ms I E. u Gy

18,10 | 48,03 | 2283 1353
0 0,06 | 30,55 | 65,55

Tabela 9-24: Bacia ¢/ protese a esq. val. relativos a CAE Cent. e corresp.
Imagem

Os valores médios relativos a aquisi¢do da respectiva imagem da bacia com protese a
esquerda sdo mostrados na Tabela 9-24. A existéncia de protese a esquerda ou a direita, ou em
ambas as articulagdes reforcam o facto de a aquisi¢do de imagem com a AEC central activa
representar uma menor exposicdo para o doente em relacdo a qualquer outra das outras

configuragdes analisadas.
O demonstrado nos subcapitulos seguintes refor¢a essa evidéncia e¢ confirma as

recomenda¢des da Dimond III no subcapitulo 9.4.2.1, Tabela 9-20 que sugere a utilizagcdo do

detector exposimétrico central no exame radiologico a bacia.
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CAE Utilizada: Dta. + Esq.

mAs. ms I E. u Gy

30,33 | 81,23 | 2500 | 2140
0,06 0,12 20,0 | 144,63

Tabela 9-25: Bacia ¢/ protese a esq. val. relativos a CAE Dta.+Esq. e corresp.

Imagem

A Tabela 9-25 mostra os valores médios de aquisicdo da respectiva imagem relativos a
selec¢do dos dois detectores laterais em simultdneo, enquanto a Tabela 9-26 representa esses
valores com os trés detectores activos. Comparativamente, a primeira configuracdo apresenta um
valor mais alto porque ndo inclui a soma do sinal exposimétrico do detector central no calculo

final & entrada do comparador. Relativamente a bacia sem protese todos os valores sobem. Vide

subcapitulo 9.5.1 e Figura 9-9.

CAE Utilizada: Dta.+ Esq.+ Cent

mAs. ms I E. u Gy

24,6 65,83 | 2393 1761
0 0,06 11,55 | 71,32

Tabela 9-26: Bacia ¢/ protese a esq. val. relativos 8 CAE Dta. e corresp. Imagem
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9.5.2.1 Analise Comparativa dos Resultados da Bacia Com Prétese

i5

20

10

Grafico 9-17: Bacia com proétese a esquerda, distribuigdo dos valores em carga

Os Graficos 9-17 e 9-18 mostram que a maior diferenca tanto em carga como em tempo
¢ entre a cAmara central e as restantes configuragcdes com o valor inferior relativo a central. O
valor médio mais alto medido na cdmara esquerda explica-se pela coincidéncia do campo do

detector desse mesmo lado com a proétese.
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Grafico 9-18: Bacia com protese a esquerda, distribuicdo dos valores em tempo
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Grafico 9-19: Bacia com proétese a esquerda, distribuicdo dos valores em dose
absorvida

No Grafico 9-19, relativamente a DEP mostra que a configuragdo que menos expde o
doente ¢ a correspondente ao CAE Central (1353 pGy) seguida da activagdo dos trés CAE em
simultdneo (1761 uGy) e respectivamente da direita e esquerda em que o campo relativo ao

detector exposimétrico esquerdo coincide com a protese colocada. Figura 9-9.
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Grafico 9-20: Bacia com proétese a esquerda, distribuigdo dos valores em IE

O Grafico 9 -20, confirma o que o procedimento relativo a utilizacdo do CAE central € o
que mais se aproxima do IE recomendado pelo fabricante Kodak.
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9.5.2.2 Analise Estatistica dos Resultados da Bacia com Protese

A configurag¢do mais desfavoravel coincide com a utilizagdo da CAE Esquerda, onde foi
experimentalmente colocada uma protese parcial da anca do mesmo lado e que evidencia um

aumento de DEP de 83%.

Direita | Esquerda Central Dta. + Esq Dta.+Esq.+Central
(N=3) (N=3) (N=3) (N=3). (N=3)

DEP (1Gy) 1999 2481 1353 2140 1761

Desvio Padrio (DP) 2,08 11,68 65,55 144,63 71,32
Indice Exposicio (IE) 2466 2513 2283 2500 2393

Desvio Padrao (DP) 12 35 31 20 12

Tabela 9-27: valores médios de DEP e IE nas diferentes config. na bacia c/
protese

A tabela 9-27 resume as médias dos valores obtidos nas exposi¢des da Bacia com

Protese.

A configuragdo que menos expde o fantdma, tanto em relagdo a bacia sem como com
protese, continua a ser a correspondente 8 CAE Central (DEP = 1353 uGy; DP = 65,5) seguida
dos trés CAE em simultaneo (DEP = 1761 pGy; DP = 71,3) em que ha um aumento de 23,2% da
dose absorvida. A configuracdo mais desfavoravel ¢ a CAE Esquerda, onde foi colocada uma

protese parcial da articulagdo coxo — femoral, que provoca um aumento de DEP de 45,4%.

A anélise visual das imagens obtidas ndo revela diferencas e cumprem todos os critérios
de qualidade conforme as normas padrdo. A comparagdo entre si das diferentes médias obtidas,
por meio de teste estatistico, mostra-nos que a maior diferenca existe entre a CAE Central ¢ a

Esquerda (DM = 1124,33; EP = 63,7; p = 0,000), estatisticamente significativa (p < 0,05).

A menor diferenca ¢ entre a CAE Direita e as Laterais (DM = 141,3; EP = 63,7;
p = 0,248), embora ndo seja estatisticamente significativa. As outras combina¢des de CAE’s
apresentam diferengas estatisticamente significativas entre elas, vide Post Hoc Bacia com

Protese — Dose Dose Absorvida Anexos Pag. 146.
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CAPITULO 10
Consideracoes Finais e Conclusao

10.1 Consideracdes Finais

A utilizagdo criteriosa da exposimetria automatica tem como fim optimizar a exposi¢ao
do doente. Utilizar parametros “feitos a medida para o doente tipo”, além do que se torna
evidente pela analise deste estudo, coloca sempre a questdo de onde incluir todos os que situam
entre o doente pequeno, o médio ¢ o grande. Se considerarmos que os limites de dose
recomendados pelo ICRP sdo de 1 mSv/ano (1000 uSv/ano) para o publico em geral, facilmente
nos apercebemos que uma simples radiografia ao abdomen representa uma exposi¢ao

“instantanea” a toda a radiagdo referida durante praticamente dois anos: = 2 000 uGy.

No abdoémen, pese o facto de tanto as Dimond III como as European Guidlines
recomendarem a utilizacdo tanto do CAE central como de qualquer dos laterais, constata-se que
a seleccdo do detector esquerdo em relagdo ao direito e ao central apresenta um valor
exposimétrico inferior respectivamente em 96 uGy e 333 uGy. Também a utilizagdo simultanea
dos dois detectores laterais ou dos trés em simultdneo, corresponde a uma maior exposi¢ao de 38
uGy e 123 uGy ainda em relacdo a utilizagdo do detector esquerdo. Contudo ¢é utilizando a CAE
esquerdo que a diferenga mais se acentua em relagdo ao detector exposimétrico central em

menos 333 uGy, isto €: menos 22,3% de dose absorvida!

Na regido anatomica anteriormente referida, os Indices de Exposi¢do apresentam-se
todos acima dos valores recomendados pelo fabricante (1800 — 2200), sendo o referente a
configuragdo CAE esquerdo o que mais se aproxima (IE = 2340). A maior diferenca verifica-se
entre a CAE esquerdo e¢ o central (DM = 103,33; EP = 8,43; p = 0,000) estatisticamente
significativa e a menor diferenca entre a CAE direita e as trés em simultaneo (DM = 3,33; EP =
8,43; p = 0,994) ndo significativa. Todas as exposigdes realizadas apresentam qualidade
diagnostica conforme avaliacdo por analise visual, encontrando-se de acordo com os critérios

padrdo definidos nas normas.

Demonstra-se também, que no caso de uma radiografia a bacia a diferenga entre utilizar
o CAE central e um ou ambos os detectores laterais, representa em média ser exposto a
aproximadamente mais 57% de radia¢do. A diferenca ainda sera maior, caso o CAE lateral

selecionado coincida com a existéncia de protese parcial da anca em que o valor sobe, em
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relagdo a selec¢do do detector central, de 1353 uGy para 2478 uGy, o que representa uma
diferenca de mais 1125 uGy que corresponde a 83% de radiagdo a mais para o doente. A DEP
mais baixa regista-se com a CAE central (DEP = 1301 uGy; DP = 5,86) seguida da configuragao
com trés CAE’s (DEP = 1702 uGy; DP = 1,73) que corresponde a um aumento de 23,5% na

dose absorvida.

As restantes configuragdes apresentam aumentos ainda maiores, até 36,3%. Na
comparacao das médias das diferentes configuracdes, verifica-se que a maior diferenca na dose é
entre a CAE central e esquerda (DM = 741,0; EP = 3,8 ¢ p = 0,000) ¢ a menor diferenca entre a
CAE Esquerda e Laterais (DM = 19,33; EP = 3,81; p = 0,000). Constatamos que qualquer que

seja a configuracdo das CAE, as diferengas sdo sempre estatisticamente significativas (p < 0,05).

Relativamente ao IE, na bacia com prétese, verifica-se que a maior diferenca é entre o
CAE central e os laterais (DM = 143,3; EP = 25,12; p = 0,001) estatisticamente significativa ¢ a
menor diferenca entre 0 CAE esquerdo e o direito (DM = 3,33; EP = 25,12; p = 1) nédo ¢
significativa. Os valores de IE encontram-se todos dentro dos valores recomendados pelo
fabricante, as imagens tém todas qualidade diagndstica semelhante ndo distinguivel em avaliagdo

visual.

No toérax do fantoma utilizado, a maior diferenca na DEP mede-se entre a utiliza¢do da
camara direita e a central (DM = 4,86; EP = 1,17; p = 0,013), com um valor estatisticamente
significativo p < 0,05. Todas as outras configuracdes nido tém diferengas estatisticamente
significativas (p > 0,05)). A menor diferenca ¢ observada entre a CAE esquerda e ambas as
laterais (DM = 0,91; EP = 1,16; p = 0,931). O valor superior de exposi¢do, da cdmara esquerda,
¢ consistente com a parcial coincidéncia da omoplata do mesmo lado e parte do ventriculo
esquerdo no campo do referido detector o que claramente demonstra que no caso de patologia
cardiaca (hipertrofia ventricular), derrame pleural unilateral ou outra que se traduza numa maior
densidade que se sobreponha a qualquer dos detectores ird traduzir-se numa maior exposi¢ao
relativa ao CAE coincidente, tal como acontece em relag@o ao detector central, que se sobrepde a
coluna dorsal. De notar que no caso de se utilizar apenas a cadmara central a dose absorvida

aumenta aproximadamente mais 15% em relacdo a seleccdo do detector exposimétrico esquerdo.
Os Indices de Exposi¢do, do toérax, apresentam-se todos dentro dos valores

recomendados pelo fabricante ¢ é o referente a configuracdo da CAE direito o que se aproxima

mais desses valores (IE = 2103). As diferencas existentes entre as médias dos sub - grupos das
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diferentes configuragdes sdo todas estatisticamente significativas (p < 0,05), com a maior
diferenca a verificar-se entre a CAE direito e a CAE central (DM = 376,7; EP = 5,16; p = 0,000)
e a menor diferenca entre a CAE esquerda ¢ as trés em simultaneo (DM = 33,3; EP = 5,16;
p = 0,001). Todas as imagens cumprem os critérios de visualizagdo padronizados pelas
Guidelines, pelo que se confirma a recomendacdo tanto das European Guidlines, como do

Dimond III.

10.2 Conclusao

Foi constatado pela analise de todas as imagens obtidas, através do software Osirix, que
ndo existe qualquer alteracdo observavel na qualidade de diagnéstico das imagens o que também

¢ demonstrado através da analise do IE.

Conclui-se que a importancia dada a selec¢do do/s detector/es do CAE tem accdo directa
na reducdo da dose no doente, sem alterar a qualidade da imagem e que as recomendagdes das
Guidelines nem sempre estdo de acordo com o Principio da Optimizagao (Directiva 97/43 da

Euratom).

Os resultados obtidos indicam a necessidade de reapreciacdo das configuragcdes do CAE
sugeridas pela Dimond III em relagdo ao térax ¢ ao abdomen e das European Guidelines em
relagdo ao abdomen e a bacia o que podera ser comprovado com um estudo relacionando os
valores obtidos no fantdma com um cadaver, que certamente confirmara os resultados

apresentados e se sugere como trabalho futuro.
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1. Decretos Lei

Decreto Regulamentar n°® 9/90. D.R. n.° 91, Série I de 1990-04-19. Estabelece a
regulamentacdo das normas e directivas de proteccdo contra as radiagdes ionizantes. Ministério

da Saude.

Decreto-Lei n° 145/2009. D.R. n° 115, Série I de 2009-06-17. Estabelece as regras a
que devem obedecer a investigacdo, o fabrico, a comercializagdo, a entrada em servigo, a
vigilancia e a publicidade dos dispositivos médicos e respectivos acessorios e transpde para a
ordem juridica interna a Directiva n° 2007/47/CE, do Parlamento Europeu e do Conselho, de 5

de Setembro. Ministério da Saude.

Decreto-Lei n.° 165/2002. D.R. n° 163, Série I-A de 2002-07-17. Estabelece as
competéncias dos organismos intervenientes na area da protecgdo contra radiacdes
ionizantes, bem como os principios gerais de protecgdo, e transpde para a ordem juridica
interna as disposigdes correspondentes da Directiva n.° 96/29/EURATOM, do Conselho, de 13
de Maio, que fixa as normas de base de seguranga relativas a protecgao sanitaria da populagao e

dos trabalhadores contra os perigos resultantes das radiagdes ionizantes. Ministério da Saude.

Decreto-Lei n® 167/2002. D.R. n° 164, Série I-A de 2002-07-18. Estabelece o regime
juridico relativo ao licenciamento e ao funcionamento das entidades que desenvolvem
actividades nas areas de protec¢do radiologica e transpde para a ordem juridica interna
disposicdes relativas as matérias de dosimetria e formagdo, da Directiva n°
96/29/EURATOM, do Conselho, de 13 de Maio de 1996, que fixa as normas de base de

seguranca relativas a protec¢do sanitaria da populagdo e dos trabalhadores contra os perigos

resultantes das radiagdes ionizantes. Ministério da Saude.

Decreto-Lei n® 180/2002. D.R. n® 182, Série I-A de 2002-08-08. Estabelece as regras
relativas a proteccdo da saude das pessoas contra os perigos resultantes de radiacdes ionizantes
em exposicoes radioldogicas médicas e transpde para o ordenamento juridico interno a
Directiva n°® 97/43/EURATOM, do Conselho, de 30 de Junho, que aproxima as disposigdes dos

Estados - Membros sobre a matéria. Ministério da Saude.
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Decreto-Lei n® 222/2008. D.R. n°® 223, Série I de 2008-11-17. Transpde parcialmente
para a ordem juridica interna a Directiva n°® 96/29/EURATOM, do Conselho, de 13 de Maio, que
fixa as normas de seguranca de base relativas a proteccdo sanitdria da populagdo e dos

trabalhadores contra os perigos resultantes das radiagdes ionizantes. Ministério da Saude.

Decreto-Lei n°® 227/2008. D.R. n°® 229, Série I de 2008-11-25. Define o regime juridico
aplicavel a qualificag@o profissional em protecgdo radioldgica, transpondo para a ordem juridica
interna as  disposigdes correspondentes em matéria de peritos qualificados da
Directiva n® 96/29/EURATOM, do Conselho, de 13 de Maio, que fixa as normas de
seguranca de base relativas a protecgdo sanitaria da populacdo e dos trabalhadores contra os

perigos resultantes das radiagdes ionizantes. Ministério da Saude.

Decreto-Lei n°233/2001. D.R. n°® 197, Série 1-A de 2001-08-25. Aprova o regime de
licenciamento e de fiscalizagdo das clinicas e dos consultorios dentarios, como unidades

privadas de saude. Ministério da Saude.

Decreto-Lei n° 279/2009. D.R. n° 193, Série 1 de 2009-10-06. Estabelece o regime
juridico a que ficam sujeitos aabertura,a modificacioe o funcionamento das

unidades privadas de servigos de saude. Ministério da Satde.
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2. Folhas de Registo de Dados

2.1 Testes de Calibracao CAE

Absorvente:_

KeV:

TESTE DE CALIBRAGAO CAE

B O
[

CAE Utilizada: Dta.

mAs.

ms.

I.E.

L. E.

1° Teste

2° Teste

3° Teste

Média

0 B
[

CAE Utilizada:

Esq.

mAs.

I.E.

L. E.

1° Teste

2° Teste

3° Teste

Média

0 O
N

CAE

Utilizada: Centro

mAs.

ms.

I. E.

L. E.

1° Teste

2° Teste

3° Teste

Média

B B
[

CAE Ut

ilizada: Dta

. + Esq.

mAs.

ms.

I.E.

L. E.

1° Teste

2° Teste

3° Teste

Média

o

AE Utilizada: Dta. + Esq. + Cent

ro

mAs.

ms.

I.E.

L. E.

1° Teste

2° Teste

3° Teste

Média
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2.2 Registo de Testes do CAE

Regi&o anatémica:

Observagdes:

kVp:

B O

CAE Utilizada: Dta.

Ref.
D mAs. ms. I. E. L. E. Imagem
1° Teste
2° Teste
3° Teste
Média
|:| . CAE Utilizada: Esq.
Ref.
D mAs. ms. 1. E. L. E. Imagem
1° Teste
2° Teste
3° Teste
Média
|:| |:| CAE Utilizada: Cent.
Ref.
. mAs. ms. I. E. L. E. Imagem
1° Teste
2° Teste
3° Teste
Média
. . CAE Utilizada: Dta. + Esq.
Ref.
D mAs. ms. I. E. L. E. Imagem
1° Teste
2° Teste
3° Teste
Média
. . CAE Utilizada: Dta. + Esq. + Cent.
Ref.
. mAs. ms. I. E. L. E. Imagem

1° Teste

2° Teste

3° Teste

Média

ESE: Entrance Skin Exposure

I. E.: Indice de Exposi¢cdo

L.E.: Latitude de Exposi¢ao

124




3 Estatistica Descritiva da Exposicao do Torax

Estatistica Descritiva do Térax

mAs ms Dose IE
Camara  Centro 1 10,90 39,50 18,07 2480,00
2 10,90 39,60 17,38 2480,00
3 10,90 39,50 15,79 2480,00
Total Mean 10,9000 39,5333 17,0800 | 2480,0000
Std. Error of Mean ,00000 ,03333 ,67506 ,00000
Std. Deviation ,00000 ,05774 1,16923 ,00000
Variance ,000 ,003 1,367 ,000
Direita 1 4,86 17,00 15,59 2110,00
2 4,86 17,00 10,13 2100,00
3 4,80 16,80 10,95 2100,00
Total Mean 4,8400 16,9333 12,2233 | 2103,3333
Std. Error of Mean ,02000 ,06667 1,69990 3,33333
Std. Deviation ,03464 ,11547 2,94431 5,77350
Variance ,001 ,013 8,669 33,333
Dta_Esq 1 5,33 18,80 13,40 2160,00
2 5,33 18,70 13,15 2160,00
3 5,33 18,70 13,28 2150,00
Total Mean 5,3300 18,7333 13,2767 | 2156,6667
Std. Error of Mean ,00000 ,03333 ,07219 3,33333
Std. Deviation ,00000 ,05774 ,12503 5,77350
Variance ,000 ,003 ,016 33,333
Dta_Esq_Cent 1 6,41 22,70 15,88 2240,00
2 6,41 22,70 15,24 2230,00
3 6,41 22,70 15,37 2230,00
Total  Mean 6,4100 22,7000 15,4967 | 2233,3333
Std. Error of Mean ,00000 ,00000 ,19531 3,33333
Std. Deviation ,00000 ,00000 ,33828 5,77350
Variance ,000 ,000 114 33,333
Esquerda 1 5,87 20,70 13,90 2190,00
2 5,93 20,90 14,28 2200,00
3 5,99 21,10 14,38 2210,00
Total Mean 5,9300 20,9000 14,1867 | 2200,0000
Std. Error of Mean ,03464 ,11547 ,14621 5,77350
Std. Deviation ,06000 ,20000 ,25325 10,00000
Variance ,004 ,040 ,064 100,000
Total Mean 6,6820 23,7600 14,4527 | 2234,6667
Std. Error of Mean ,58132 2,17128 ,55080 34,81744
Std. Deviation 2,25143 8,40933 2,13324 | 134,84736
Variance 5,069 70,717 4,551 18183,810
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3.1 Post Hoc Torax (mAs)

Post Hoc Tests Torax - mAs

Camara
Multiple Comparisons
mAs
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
‘ (J)) Camara J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita 6,0600" .02530 .000 5,9767 6,1433
Dta_Esq 5,5700" .02530 .000 5,4867 5,6533
Dta_Esq_Cent 4,4900" .02530 .000 4,4067 4,5733
Esquerda 4,9700° .02530 .000 4,8867 5,0533
Direita Centro -6,0600" .02530 .000 -6,1433 -5,9767
Dta_Esq -.4900° .02530 .000 -5733 -.4067
Dta_Esq_Cent -1,5700" .02530 .000 -1,6533 -1,4867
Esquerda -1,0900" .02530 .000 -1,1733 -1,0067
Dta_Esq Centro -5,5700" .02530 .000 -5,6533 -5,4867
Direita .4900" .02530 .000 4067 5733
Dta_Esq_Cent -1,0800" .02530 .000 -1,1633 -.9967
Esquerda -.6000" .02530 .000 -.6833 -5167
Dta_Esq_Cent Centro -4,4900" .02530 .000 -4,5733 -4,4067
Direita 1,5700" .02530 .000 1.4867 1,6533
Dta_Esq 1,0800" .02530 .000 9967 1.1633
Esquerda .4800° .02530 .000 3967 5633
Esquerda Centro -4,9700" .02530 .000 -5,0533 -4,8867
Direita 1,0900" .02530 .000 1.0067 1,1733
Dta_Esq .6000" .02530 .000 5167 6833
Dta_Esq_Cent -.4800" .02530 .000 -.5633 -.3967

Based on observed means.
The error term is Mean Square(Error) = ,001.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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3.2 Post Hoc Torax (ms)

Post Hoc Tests Torax - ms

Camara
Multiple Comparisons
ms
Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Ditference (-
.Camara Ll.Camam o Stio.Error | Sig. | Lower Bound | Upper Bound |

Centro Dirella 22.6000° 08944 L0000 223056 228944
Dta_Esq 20,8000° 08944 L0000 20,5056 21,0944
Dta_Esqg Cent 16,8333" 08944 000 16,5390 171277
Esquerda 18,6333° 038944 L0000 18,3390 189277

Direlta Centro -22.6000° 08944 000 -22.8944 -22.3056
Dta_Esq -1,8000° 08944 L0000 -2,0944 -1,5056
Dta_Esq_Cent -5,7667" 08944 000 £,0610 -54723
Esquerda -3,9667" 08944 000 -4.2610 -3,6723

Dia_Esq Centro -20,8000° 08944 L0000 -21,0944 -20,5056
Direita 1,8000" 08944 000 1,5056 2,0944
Dta_Esqg Cent -3,9667" 08944 L0000 -4.2610 -3,6723
Esquerda -2,1667" 08944 000 -2.4510 -1,8723

Dia_Esq _Cent Centro -16,8333"° 08944 L0000 171277 -16,5390
Direlta 5.7667" 08944 L0000 54723 6,0610
Dta_Esq 3,9667" 08944 000 36723 42610
Esquerda 1.8000° 08944 000 1,5056 2,0944

Esquerda Centro -18,6333° 08944 000 -189277 -18,3390
Dirella 3,9667" 038944 L0000 36723 42610
Dta_Esq 2,1667° .08944 L0000 18723 24610
Dta_Esq Cent -1,8000° 038944 L0000 -2.0944 -1,5056

Basad on observed means.
The ermor term ks Mean Square(Emor) = ,012.

*. The mean difference Is significant at the 0,05 level.
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3.3 Post Hoc Torax Dose Absorvida

Post Hoc Tests Torax - Dose

Camara
Multiple Comparisons
Dose
Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (-
L J.Camam Lll.Camarm o) = — _Upper Bound

Centro Dirella 48567 1.16792 013 1,0130 8,7004
Dta_Esq 3,8033 1,16792 053 - 0404 7.6470
Dta_Esq _Cent 1,5833 1.16792 666 -2.2604 54270
Esquerda 2,8933 1.16792 A72 -9504 6,7370

Direlta Centro -4 8567 1,16792 013 -8,7004 -1,0130
Dta_Esq -1,0533 1,16792 8% -4.8970 2,7904
Dta_Esq _Cent -3,2733 1.16792 106 71170 5704
Esquerda -1,9633 | 1,16792 A85 -5,8070 1,8804

Dia_Esq Centro -3,8033 1,16792 053 -7.6470 L0404
Direlta 1,0533 1.16792 8% -2,7904 48970
Dta_Esq Cent -2,2200 1,16792 376 65,0637 1.6237
Esquerda -9100 1,16792 931 -4 7537 29337

Dia_Esq_Cent Centro -1,5833 1,16792 666 -5,4270 2,2604
Direlta 3,2733 1.16792 106 -5704 7,1170
Dta_Esq 22200 1,16792 376 -1,6237 6,0637
Esquerda 1,3100 1,16792 792 -2,5337 5,1537

Esquerda Centro -2,8933 1.16792 A72 65,7370 9504
Direlta 1,9633 1,16792 A85 -1,8504 5.8070
Dta_Esq 8100 1,16792 931 -2.9337 47537
Dta_Esq _Cent -1,3100 1,16792 792 -5,1537 25337

Basad on observed means.

The emor term ks Mean Square(Emor) = 2,046.
*. The mean difference Is significant at the 0,05 level.
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3.4 Post Hoc Térax Indice Exposiciio

Post Hoc Tests Torax - IE

Camara
Multiple Comparisons
IE
Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Ditference (-
L{).Camar Ll.Camars J Sid. Error Sig. | Lower Bound | UpperBound
Centro Direlta 376,6667 " 5,16398 000 3596716 393,6617
Dta_Esq 3233333° 5,16398 000 306,3383 3403284
Dta_Esq _Cent 2466667 " 5,16398 000 2296716 263,6617
Esquerda 230,0000° 5,16398 000 263,0049 296,9951
Direlta Centro -376,6667 " 5,16398 000 -393,6617 -359,6716
Dta_Esq -533333" | 5.16398 000 -70,3284 -36,3383
Dta_Esq Cent -130,0000° 5,163938 ,000 -1465,9951 -113,0049
Esquerda -965,6667 " 5,16398 000 -113,6617 -79,6716
Dia_Esq Centro -323,3333" 5,16398 000 -340,3284 -306,3383
Direlta 53,3333" 5,16398 ,000 36,3383 70,3284
Dta_Esq _Cent -76,6667 " 5,16398 000 -93,6617 -59.6716
Esquerda -43.3333° 5,16398 L000 60,3284 -26,3383
Dia_Esq _Cent Centro -246.6667 " 5,16398 000 -263,6617 -229 6716
Direlta 130,0000" 5,16398 000 113,0049 146,9951
Dta_Esq 76,6667 " 5,16398 000 59,6716 83,6617
Esquerda 33,3333° 5,16398 Lo 16,3383 50,3284
Esquerda Centro -280,0000° 5,16398 000 -296,9951 -263,0049
Direltla 95 6667 " 5,163%8 L000 79,6716 113,6617
Dta_Esq 4333337 5,16398 000 26,3383 60,3284
Dta_Esq _Cent -33.3333° 5,16398 00 -50,3284 -16,3383
Basead on observed means.

The emor term ks Mean Square(ErTor) = 40,000.
*. The mean difference Is significant at the 0,05 level.
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4. Estatistica Descritiva da Exposicao do Abdémen

Estatistica Abdomen

mAs ms Dose 1E

Camaras Centro 1 21,80 58,30 1790 2460
2 22,50 60,20 1842 2430

3 22,60 60,40 1850 2440

Mean 22,3000 59,6333 1827,33 2443,33

Std. Error of Mean ,25166 ,66916 18,809 8,819

Std. Deviation ,43589 1,15902 32,578 15,275

Variance ,190 1,343 1061,333 233,333

N 3 3 3 3

Direita 1 19,60 52,10 1596 2380
2 19,40 51,70 1584 2370

3 19,50 52,00 1591 2370

Mean 19,5000 51,9333 1590,33 2373,33

Std. Error of Mean ,05774 ,12019 3,480 3,333

Std. Deviation ,10000 ,20817 6,028 5,774

Variance 010 043 36,333 33,333

N 3 3 3 3

Dta_Esq 1 18,10 48,00 1476 2340
2 19,10 51,00 1561 2360

3 19,10 50,90 1559 2360

Mean 18,7667 49,9667 1532,00 2353,33

Std. Error of Mean ,33333 98376 28,006 6,667

Std. Deviation ,57735 1,70392 48,508 11,547

Variance ,333 2,903 2353,000 133,333

N 3 3 3 3

Dta_Esq Cent 1 19,10 50,80 1562 2370
2 20,10 53,70 1647 2380

3 20,10 53,60 1643 2380

Mean 19,7667 52,7000 1617,33 2376,67

Std. Error of Mean ,33333 ,95044 27,691 3,333

Std. Deviation ,57735 1,64621 47,962 5,774

Variance ,333 2,710 2300,333 33,333

N 3 3 3 3

Esquerda 1 17,60 46,90 1440 2350
2 18,70 49,70 1524 2330

3 18,60 49,60 1519 2340

Mean 18,3000 48,7333 1494 33 2340,00

Std. Error of Mean ,35118 91712 27,205 5,774

Std. Deviation ,60828 1,58850 47,120 10,000

Variance .370 2,523 2220,333 100,000

N 3 3 3 3

Mean 19,7267 52,5933 1612,27 2377,33

Std. Error of Mean ,38649 1,05666 32,166 9,782

Std. Deviation 1,49689 4,09241 124,578 37,885

Variance 2,241 16,748 15519,781 1435,238

N 15 15 15 15
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4.1 Post Hoc Abdomen (mAs)

Post Hoc Tests Abdomen - mAs

Camaras
Multiple Comparisons
mAs
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
| (0 Camaras _(J) Camaras J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound |
Centro Direita 2,8000° ,40607 ,000 1,4636 41364
Dta Esq 3,5333" ,40607 ,000 2,1969 4 8697
Dta Esq Cent 2,5333" ,40607 ,001 1,1969 3,8697
Esquerda 4,0000° ,40607 ,000 2,6636 5,3364
Direita Centro -2,8000° ,40607 ,000 -4,1364 -1,4636
Dta Esq ,7333 ,40607 421 -,6031 2,0697
Dta Esq Cent -,2667 ,40607 961 -1,6031 1,0697
Esquerda 1,2000 ,40607 ,084 -, 1364 2,5364
Dta Esq Centro -3,5333" ,40607 ,000 -4 8697 -2,1969
Direita -,7333 ,40607 421 -2,0697 ,6031
Dta Esq Cent -1,0000 ,40607 176 -2,3364 ,3364
Esquerda ,4667 ,40607 778 -,8697 1,8031
Dta Esq Cent Centro -2,5333° ,40607 ,001 -3,8697 -1,1969
Direita ,2667 ,40607 ,961 -1,0697 1,6031
Dta Esq 1,0000 ,40607 176 -,3364 2,3364
Esquerda 1,4667" ,40607 ,030 ,1303 2,8031
Esquerda Centro -4,0000° ,40607 ,000 -5,3364 -2,6636
Direita -1,2000 ,40607 ,084 -2,5364 ,1364
Dta Esq -,4667 ,40607 778 -1,8031 8697
Dta Esq Cent -1,4667" ,40607 ,030 -2,8031 -,1303

Based on observed means.
The error term is Mean Square(Error) = ,247.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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4.2 Post Hoc Abdémen (ms)

Post Hoc Tests Abdomen - ms

Camaras

ms
Tukey HSD

Multiple Comparisons

95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-

L Camaras  (J) Camaras Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita 7,7000° 1,12684 ,000 3,9915 11,4085
Dta Esq 9,6667" 1,12684 ,000 5,9581 13,3752

Dta Esq Cent 6,9333" 1,12684 ,001 3,2248 10,6419

Esquerda 10,9000 1,12684 ,000 7.1915 14,6085

Direita Centro -7,7000° 1,12684 ,000 -11,4085 -3,9915
Dta Esq 1,9667 1,12684 ,451 -1,7419 5,6752

Dta_Esq Cent -, 7667 1,12684 ,956 -4,4752 2,9419

Esquerda 3,2000 1,12684 ,L100 -,5085 6,9085

Dta Esq Centro -9.6667" 1,12684 ,000 -13,3752 -5,9581
Direita -1,9667 1,12684 ,451 -5,6752 1,7419

Dta Esq Cent -2,7333 1,12684 ,185 -6,4419 9752

Esquerda 1,2333 1,12684 ,806 -2,4752 49419

Dta _Esq Cent Centro -6,9333" 1,12684 ,001 -10,6419 -3,2248
Direita ,7667 1,12684 ,956 -2,9419 4 4752

Dta Esq 2,7333 1,12684 ,185 -,9752 6,4419

Esquerda 3,9667"° 1,12684 ,035 ,2581 7,6752

Esquerda Centro -10,9000° 1,12684 ,000 -14,6085 -7,1915
Direita -3,2000 1,12684 ,L100 -6,9085 ,5085

Dta Esq -1,2333 1,12684 ,806 -4,9419 2,4752

Dta Esq Cent -3,9667" 1,12684 ,035 -7,6752 -,2581

Based on observed means.
The error term is Mean Square(Error) = 1,905.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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4.3 Post Hoc Abdémen Dose Absorvida

Post Hoc Tests Abdomen - Dose

Camaras
Multiple Comparisons
Dose
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
L) Camaras ___(J) Camaras J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita 237,00° 32,601 ,000 129,71 34429
Dta Esq 29533" 32,601 ,000 188,04 402,63
Dta _Esqg Cent 210,00° 32,601 ,001 102,71 317,29
Esquerda 333,00° 32,601 ,000 225,71 440,29
Direita Centro -237,00° 32,601 ,000 -344 29 -129,71
Dta _Esq 58,33 32,601 ,429 -48 96 165,63
Dta Esqg Cent -27,00 32,601 916 -134,29 80,29
Esquerda 96,00 32,601 ,085 -11,29 203,29
Dta Esq Centro -295,33" 32,601 ,000 -402,63 -188,04
Direita -58.33 32,601 429 -165,63 48,96
Dta_Esq Cent -85,33 32,601 ,140 -192,63 21,96
Esquerda 37,67 32,601 JI75 -69,63 144,96
Dta Esq Cent Centro -210,00° 32,601 ,001 -317,29 -102,71
Direita 27,00 32,601 916 -80,29 134,29
Dta Esq 85,33 32,601 ,140 -21,96 192,63
Esquerda 123,00° 32,601 ,024 15,71 230,29
Esquerda Centro -333,00° 32,601 ,000 -440,29 -225,71
Direita -96,00 32,601 ,085 -203,29 11,29
Dta Esq -37,67 32,601 I75 -144 96 69,63
Dta Esq Cent -123,00° 32,601 ,024 -230,29 -15,71

Based on observed means.

The error term is Mean Square(Error) = 1594,267.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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4.4 Post Hoc Abdémen Indice de Exposi¢io

Post Hoc Tests Abdomen - |IE

Camaras
Multiple Comparisons
IE
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
| (N Camaras  (J) Camaras J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita 70,00° 8,433 ,000 4225 97,75
Dta Esq 90,00° 8,433 ,000 62,25 117,75
Dta Esq Cent 66,67 8,433 ,000 38,91 94 42
Esquerda 103,33" 8,433 ,000 75,58 131,09
Direita Centro -70,00° 8,433 ,000 -97,75 -42.25
Dta Esq 20,00 8,433 ,200 -7,75 47,75
Dta Esq Cent -3,33 8,433 ,994 -31,09 24 42
Esquerda 33,33° 8,433 ,018 5,58 61,09
Dta Esq Centro -90,00° 8,433 ,000 -117,75 -62,25
Direita -20,00 8,433 ,200 -47.75 7,75
Dta Esq Cent -23,33 8,433 142 -51,09 442
Esquerda 13,33 8,433 ,539 -14,42 41,09
Dta _Esq Cent Centro -66,67" 8,433 ,000 -94 42 -38,91
Direita 3,33 8,433 ,994 -24,42 31,09
Dta Esq 23,33 8,433 182 -4,42 51,09
Esquerda 36,67" 8,433 ,010 8,91 64,42
Esquerda Centro -103,33" 8,433 ,000 -131,09 -75,58
Direita -33,33° 8,433 ,018 -61,09 -5,58
Dta Esq -13,33 8,433 ,539 -41,09 14,42
Dta Esq Cent -36,67" 8,433 ,010 -64 42 -8,91

Based on observed means.

The error term is Mean Square(Error) = 106,667.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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5. Estatistica Descritiva da Bacia

Estatistica Descritiva Bacia

mAs ms Dose IE
Camaras Centro 1 17,80 47,30 1297 2420
2 17,90 47,60 1308 2310
3 17,80 47,30 1299 2300
Total Mean 17,8333 47,4000 1301,33 2343,33
Std. Error of Mean ,03333 ,10000 3,383 38,442
Std. Deviation ,05774 17321 5,859 66,583
Variance ,003 ,030 34,333 | 4433,333
N 3 3 3 3
Direita 1 27,20 73,00 1997 2480
2 27,20 72,90 1996 2480
3 27,20 72,80 2000 2470
Total Mean 27,2000 72,9000 199767 2476,67
Std. Error of Mean ,00000 ,05774 1,202 3,333
Std. Deviation ,00000 ,10000 2,082 5,774
Variance ,000 ,010 4,333 33,333
N 3 3 3 3
Dta_Esq 1 27,60 73,90 2024 2490
2 27,60 73,90 2023 2480
3 27,50 73,80 2022 2490
Total Mean 27,5667 73,8667 2023,00 2486,67
Std. Error of Mean ,03333 ,03333 577 3,333
Std. Deviation ,05774 ,05774 1,000 5,774
Variance ,003 ,003 1,000 33,333
N 3 3 3 3
Dta_Esq_Cent 1 23,30 62,30 1703 2410
2 23,20 62,10 1700 2400
3 23,20 62,10 1703 2380
Total Mean 23,2333 62,1667 1702,00 2396,67
Std. Error of Mean ,03333 ,06667 1,000 8,819
Std. Deviation ,05774 11547 1,732 15,275
Variance ,003 ,013 3,000 233,333
N 3 3 3 3
Esquerda 1 28,10 75,20 2048 2480
2 27,90 74,70 2046 2480
3 27,70 74,20 2033 2480
Total Mean 27,9000 74,7000 2042,33 2480,00
Std. Error of Mean 11547 ,28868 4,702 ,000
Std. Deviation ,20000 ,50000 8,145 ,000
Variance ,040 ,250 66,333 ,000
N 3 3 3 3
Total Mean 24,7467 66,2067 1813,27 2436,67
Std. Error of Mean 1,02840 2,79241 76,063 16,667
Std. Deviation 3,98298 10,81497 294,591 64,550
Variance 15,864 116,964 86783,924 4166,667
N 15 15 15 15
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5.1 Post Hoc Bacia (mAs)

Post Hoc Tests - Bacia (mAs)

Configuracdo Camaras

Multiple Comparisons
mAs
Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-

o Cj do C3 J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita -9,3667" ,08165 ,000 -9,6354 -9,0980
Dta_Esq -9,7333° ,08165 ,000 -10,0020 -9,4646

Dta_Esq_Cent -5,4000° ,08165 ,000 -5,6687 -5,1313

Esquerda -10,0667° ,08165 ,000 -10,3354 -9,7980

Direita Centro 9,3667" ,08165 ,000 9,0980 9,6354
Dta_Esq -,3667" ,08165 ,008 -,6354 -,0980

Dta_Esq_Cent 3,9667" ,08165 ,000 3,6980 42354

Esquerda -,7000° ,08165 ,000 -,9687 -4313

Dta_Esq Centro 9,7333° ,08165 ,000 9,4646 10,0020
Direita 3667 ,08165 ,008 ,0980 ,6354

Dta_Esq Cent 43333 ,08165 ,000 4,0646 4,6020

Esquerda -,3333° ,08165 ,015 -,6020 -,0646

Dta_Esq_Cent Centro 5,4000° ,08165 ,000 5,1313 5,6687
Direita -3,9667" ,08165 ,000 -4,2354 -3,6980

Dta_Esq -4,3333" ,08165 ,000 -4,6020 -4,0646

Esquerda -4,6667" ,08165 ,000 -4,9354 -4,3980

Esquerda Centro 10,0667° ,08165 ,000 9,7980 10,3354
Direita ,7000° ,08165 ,000 4313 9687

Dta_Esq 3333° ,08165 ,015 ,0646 ,6020

Dta_Esq_Cent 4,6667" ,08165 ,000 4,3980 49354

Based on observed means.

The error term is Mean Square(Error) =,010.

*. The mean difference is significant at the ,05 level.
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5.2 Post Hoc Bacia (ms)

Post Hoc Tests - Bacia (ms)

Configuracdo Camaras

Multiple Comparisons
ms
Tukey HSD
95% Confidence Interval |
Mean
Difference (I-
o Ci o C3 Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound |
Centro Direita -25,5000° ,20221 ,000 -26,1655 -24,8345
Dta_Esq 26,4667 ,20221 ,000 -27,1322 -25,8012
Dta_Esq_Cent -14,7667" ,20221 ,000 -15,4322 -14,1012
Esquerda -27,3000° ,20221 ,000 -27,9655 -26,6345
Direita Centro 25,5000° ,20221 ,000 24,8345 26,1655
Dta_Esq -,9667" ,20221 ,005 -1,6322 -,3012
Dta_Esq_Cent 10,7333° ,20221 ,000 10,0678 11,3988
Esquerda -1,8000° ,20221 ,000 -2,4655 -1,1345
Dta_Esq Centro 26,4667" ,20221 ,000 25,8012 27,1322
Direita 9667 ,20221 ,005 3012 1,6322
Dta_Esq_Cent 11,7000 ,20221 ,000 11,0345 12,3655
Esquerda -8333° ,20221 ,014 -1,4988 -,1678
Dta_Esq_Cent Centro 14,7667" ,20221 ,000 14,1012 15,4322
Direita -10,7333° ,20221 ,000 -11,3988 -10,0678
Dta_Esq -11,7000° ,20221 ,000 -12,3655 -11,0345
Esquerda -12,5333° ,20221 ,000 -13,1988 -11,8678
Esquerda Centro 27,3000° ,20221 ,000 26,6345 27,9655
Direita 1,8000° ,20221 ,000 1,1345 2,4655
Dta_Esq 8333 ,20221 014 ,1678 1,4988
Dta_Esq_Cent 12,5333° ,20221 ,000 11,8678 13,1988

Based on observed means.

The error term is Mean Square(Error) = ,061.

*. The mean difference is significant at the ,05 level.
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5.3 Post Hoc Bacia Dose Absorvida

Post Hoc Tests - Bacia (Dose)

Configuracdo Céamaras

Multiple Comparisons
Dose
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-

o C3 g0 C3 J) Std. Emor | Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita -696,3333" | 3,81226 ,000 -708,8798 -683,7869
Dta_Esq 7216667 | 3,81226 ,000 -734,2131 -709,1202

Dta_Esq_Cent -400,6667° | 3,81226 ,000 -413,2131 -388,1202

Esquerda -741,0000° | 381226 ,000 -753,5465 -728,4535

Direita Centro 696,3333° | 3,81226 ,000 683,7869 708,8798
Dta_Esq 25,3333" | 381226 ,000 -37,8798 -12,7869

Dta_Esq_Cent 295,6667° | 3,81226 ,000 283,1202 308,2131

Esquerda -446667° | 381226 ,000 -57,2131 -32,1202

Dta_Esq Centro 7216667 | 3,81226 ,000 709,1202 7342131
Direita 253333" | 3,81226 ,000 12,7869 37,8798

Dta_Esq_Cent 321,0000° | 3,81226 ,000 308,4535 333,5465

Esquerda -19,3333° | 381226 ,003 -31,8798 -6,7869

Dta_Esq Cent Centro 400,6667° | 3,81226 ,000 388,1202 4132131
Direita 2956667 | 3,81226 ,000 -308,2131 -283,1202

Dta_Esq -321,0000° | 3,81226 ,000 -333,5465 -308,4535

Esquerda -340,3333° | 3,81226 ,000 -352,8798 -327,7869

Esquerda Centro 741,0000° | 3,81226 ,000 728,4535 753,5465
Direita 446667° | 381226 ,000 32,1202 57,2131

Dta_Esq 19,3333° | 381226 ,003 6,7869 31,8798

Dta_Esq_Cent 340,3333° | 3,81226 ,000 327,7869 352,8798

Based on observed means.
The error term is Mean Square(Error) = 21,800.

*. The mean difference is significant at the ,05 level.
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5.4 Post Hoc Bacia indice Exposi¢io

Post Hoc Tests Bacia (IE)

Camaras
Multiple Comparisons
IE
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
() Camaras (J) Camaras J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita -133,33° 25,122 ,002 -216,01 -50,66
Dta_Esq -143,33° 25,122 ,001 -226,01 -60,66
Dta_Esq Cent -53,33 25,122 ,282 -136,01 29,34
Esquerda -136,67" 25,122 ,002 -219,34 -53,99
Direita Centro 133,33° 25,122 ,002 50,66 216,01
Dta_Esq -10,00 25,122 994 -92,68 72,68
Dta_Esq Cent 80,00 25,122 ,059 -2,68 162,68
Esquerda -3,33 25,122 1,000 -86,01 79,34
Dta_Esq Centro 143,33° 25,122 ,001 60,66 226,01
Direita 10,00 25,122 994 -72,68 92,68
Dta_Esq Cent 90,00° 25,122 ,032 7,32 172,68
Esquerda 6,67 25,122 ,999 -76,01 89,34
Dta_Esq_Cent Centro 53,33 25,122 ,282 -29,34 136,01
Direita -80,00 25,122 ,059 -162,68 2,68
Dta_Esq -90,00° 25,122 ,032 -172,68 -7,32
Esquerda -83,33° 25,122 ,048 -166,01 -,66
Esquerda Centro 136,67 25,122 ,002 53,99 219,34
Direita 3,33 25,122 1,000 -79,34 86,01
Dta_Esq -6,67 25,122 ,999 -89,34 76,01
Dta_Esq_Cent 83,33" 25,122 ,048 ,66 166,01

Based on observed means.
The error term is Mean Square(Error) = 946,667.

*. The mean difference is significant at the ,05 level.
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6. Estatistica Descritiva da Exposicao da Bacia com Protese

Estatistica Descritiva Bacia com Préotese

mAs ms Dose IE
Camaras Centro 1 18,10 48,10 1429 2250
2 18,10 48,00 1317 2310
3 18,00 48,00 1314 2290
Total Mean 18,0667 48,0333 1353,33 2283,33
Std. Error of Mean ,03333 03333 37,843 17,638
Std. Deviation ,05774 ,05774 65,546 30,551
Variance ,003 ,003 4296,333 933,333
N 3 3 3 3
Direita 1 27,30 73,20 1998 2460
2 27,50 73,60 2001 2480
3 27,30 73,10 1997 2460
Total Mean 27,3667 73,3000 1998,67 2466,67
Std. Error of Mean ,06667 15275 1,202 6,667
Std. Deviation ,11547 ,26458 2,082 11,547
Variance 013 070 4,333 133,333
N 3 3 3 3
Dta_Esq 1 30,40 81,30 1973 2520
2 30,30 81,30 2225 2480
3 30,30 81,10 2222 2500
Total Mean 30,3333 81,2333 2140,00 2500,00
Std. Error of Mean ,03333 ,06667 83,504 11,547
Std. Deviation 05774 11547 144,634 20,000
Variance ,003 ,013 20919,000 400,000
N 3 3 3 3
Dta_Esq_Cent 1 24,60 65,90 1679 2400
2 24,60 65,80 1804 2400
3 24,60 65,80 1801 2380
Total Mean 24,6000 65,8333 1761,33 2393,33
Std. Error of Mean ,00000 ,03333 41,176 6,667
Std. Deviation ,00000 ,05774 71,319 11,547
Variance ,000 ,003 5086,333 133,333
N 3 3 3 3
Esquerda 1 33,90 91,10 2480 2510
2 33,60 90,20 2465 2480
3 33,90 91,00 2488 2550
Total Mean 33,8000 90,7667 2477,67 2513,33
Std. Error of Mean ,L10000 ,28480 6,741 20,276
Std. Deviation 17321 ,49329 11,676 35,119
Variance 030 243 136,333 | 1233333
N 3 3 3 3
Total Mean 26,8333 71,8333 1946,20 2431,33
Std. Error of Mean 1,42901 3,87601 102,031 23,276
Std. Deviation 553452 | 1501174 395,166 90,148
Variance 30,631 225,352 156156,314 8126,667
N 15 15 15 15
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6.1 Post Hoc Bacia com Protese (mAs)

Post Hoc Tests Bacia com Protese - mAs

Camaras
Multiple Comparisons
mAs
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
L0 Camaras ___(J) Camaras J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita -9,3000° ,08165 ,000 -9,5687 -9,0313
Dta_Esq -12,2667" ,08165 ,000 -12,5354 -11,9980
Dta_Esq_Cent -6,5333" ,08165 ,000 -6,8020 -6,2646
Esquerda -15,7333" ,08165 ,000 -16,0020 -15,4646
Direita Centro 9,3000° ,08165 ,000 9,0313 9,5687
Dta_Esq -2,9667"° ,08165 ,000 -3,2354 -2,6980
Dta_Esq_Cent 2,7667" ,08165 ,000 2,4980 3,0354
Esquerda -6,4333" ,08165 ,000 -6,7020 -6,1646
Dta_Esq Centro 12,2667 " ,08165 ,000 11,9980 12,5354
Direita 2,9667" ,08165 ,000 2,6980 3,2354
Dta_Esq Cent 5,7333" ,08165 ,000 5,4646 6,0020
Esquerda -3,4667" ,08165 ,000 -3,7354 -3,1980
Dta Esq Cent Centro 6,5333° ,08165 ,000 6,2646 6,8020
Direita -2,7667" ,08165 ,000 -3,0354 -2,4980
Dta_Esq -5,7333° ,08165 ,000 -6,0020 -5,4646
Esquerda -9,2000° ,08165 ,000 -9,4687 -8,9313
Esquerda Centro 15,7333" ,08165 ,000 15,4646 16,0020
Direita 6,4333" ,08165 ,000 6,1646 6,7020
Dta_Esq 3,4667" ,08165 ,000 3,1980 3,7354
Dta_Esq Cent 9,2000° ,08165 ,000 8,9313 9,4687

Based on observed means.
The error term is Mean Square(Error) = ,010.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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6.2 Post Hoc Bacia com Protese (ms)

Post Hoc Tests Bacia com Protese - ms

Camaras
Multiple Comparisons
ms
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
| (N Camaras _(J) Camaras J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita -25,2667° ,21082 ,000 -25,9605 -24,5728
Dta_Esq -33,2000° ,21082 ,000 -33,8938 -32,5062
Dta_Esq_Cent -17,8000° ,21082 ,000 -18,4938 -17,1062
Esquerda -42,7333" ,21082 ,000 -43,4272 -42,0395
Direita Centro 25,2667" ,21082 ,000 245728 25,9605
Dta_Esq -7,9333° ,21082 ,000 -8,6272 -7,2395
Dta_Esq _Cent 7,4667"° ,21082 ,000 6,7728 8,1605
Esquerda -17,4667" ,21082 ,000 -18,1605 -16,7728
Dta_Esq Centro 33,2000° ,21082 ,000 32,5062 33,8938
Direita 7,9333° ,21082 ,000 7,2395 8,6272
Dta_Esq_Cent 15,4000° ,21082 ,000 14,7062 16,0938
Esquerda -9,5333° ,21082 ,000 -10,2272 -8,8395
Dta_Esq Cent Centro 17,8000° ,21082 ,000 17,1062 18,4938
Direita -7,4667" ,21082 ,000 -8,1605 -6,7728
Dta_Esq -15,4000° ,21082 ,000 -16,0938 -14,7062
Esquerda -24,9333° ,21082 ,000 -25,6272 -24,2395
Esquerda Centro 42,7333" ,21082 ,000 42,0395 43,4272
Direita 17,4667° ,21082 ,000 16,7728 18,1605
Dta_Esq 9,5333" ,21082 ,000 8,8395 10,2272
Dta_Esq _Cent 24,9333" ,21082 ,000 24,2395 25,6272

Based on observed means.
The error term is Mean Square(Error) = ,067.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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6.3 Post Hoc Bacia com Protese Dose Absorvida

Post Hoc Tests Bacia com Protese - Dose

Camaras
Multiple Comparisons
Dose
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
() Camaras (J) Camaras J) Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita -645,33" 63,710 ,000 -855,01 -435,66
Dta_Esq -786,67" 63,710 ,000 -996,34 -576,99
Dta_Esq Cent -408,00° 63,710 ,001 -617,68 -198,32
Esquerda -1124,33" 63,710 ,000 -1334,01 -914,66
Direita Centro 645,33" 63,710 ,000 435,66 855,01
Dta_Esq -141,33 63,710 ,248 -351,01 68,34
Dta_Esq Cent 237,33° 63,710 ,025 27,66 447,01
Esquerda -479,00° 63,710 ,000 -688,68 -269,32
Dta _Esq Centro 786,67" 63,710 ,000 576,99 996,34
Direita 141,33 63,710 ,248 -68,34 351,01
Dta_Esq Cent 378,67 63,710 ,001 168,99 588,34
Esquerda -337,67" 63,710 ,002 -547.34 -127,99
Dta Esq Cent Centro 408,00° 63,710 ,001 198,32 617,68
Direita -237,33° 63,710 ,025 -447 .01 -27,66
Dta_Esq -378,67" 63,710 ,001 -588,34 -168,99
Esquerda -716,33" 63,710 ,000 -926,01 -506,66
Esquerda Centro 1124,33" 63,710 ,000 914,66 1334,01
Direita 479,00° 63,710 ,000 269,32 688,68
Dta_Esq 337,67" 63,710 ,002 127,99 547,34
Dta_Esq Cent 716,33" 63,710 ,000 506,66 926,01

Based on observed means.

The error term is Mean Square(Error) = 6088,467.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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6.4 Post Hoc Bacia com Protese Indice de Exposicio

Post Hoc Tests Bacia com Protese - IE

Camaras
Multiple Comparisons
IE
_Tukey HSD
95% Confidence Interval
Mean
Difference (I-
L) Camaras (J) Camaras Std. Error Sig. Lower Bound | Upper Bound
Centro Direita -183,33" 19,437 ,000 -247,30 -119,37
Dta_Esq 216,67 19,437 ,000 -280,63 -152,70
Dta_Esq Cent -110,00° 19,437 ,002 -173,97 -46,03
Esquerda -230,00° 19,437 ,000 -293,97 -166,03
Direita Centro 183,33" 19,437 ,000 119,37 24730
Dta_Esq -33,33 19,437 467 -97,30 30,63
Dta_Esq Cent 73,33° 19,437 ,024 9,37 137,30
Esquerda -46,67 19,437 ,192 -110,63 17,30
Dta_Esq Centro 216,67" 19,437 ,000 152,70 280,63
Direita 33,33 19,437 467 -30,63 97,30
Dta_Esq Cent 106,67" 19,437 ,002 42770 170,63
Esquerda -13,33 19,437 955 -77,30 50,63
Dta_Esq_Cent Centro 110,00° 19,437 ,002 46,03 173,97
Direita -73,33° 19,437 ,024 -137,30 -9,37
Dta_Esq -106,67" 19,437 ,002 -170,63 -42,70
Esquerda -120,00° 19,437 ,001 -183,97 -56,03
Esquerda Centro 230,00° 19,437 ,000 166,03 293,97
Direita 46,67 19,437 ,192 -17,30 110,63
Dta_Esq 13,33 19,437 ,955 -50,63 77,30
Dta_Esq Cent 120,00° 19,437 ,001 56,03 183,97

Based on observed means.

The error term is Mean Square(Error) = 566,667.

*. The mean difference is significant at the 0,05 level.
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7. Resumo dos Valores Médios dos Testes

mAs 484 5.93 10,90 5.33 6.41
ms 16,93 20,90 3953 18.73 2270
IE 2103 2200 2480 2157 2233

uGy 12,22 14,19 17.08 13.28 15.50

mAs 19.5 183 223 18.77 19.77
ms 519 487 59.6 50 52.7
1IE 2373 2340 2443 2353 2377

uGy 1590 1494 1827 1532 1617

Bacia ' ‘ I ' ' '.'

mAs 272 279 17.83 27.57 2323
ms 729 74,7 474 73.9 62.2
1IE 2477 2480 2343 2487 2397

uGy 1998 2042 1301 2023 1702

Bacia com Protese ' ' O ' ' I O I

mAs 27.37 338 18.1 30.33 246
ms 733 90,77 4803 8123 65.83
1IE 2466 2513 2283 2500 2393

uGy 1999 2481 1353 2140 1761

149



150



8. Fotos Diversas

8.1 Transporte do fantoma Pixy

8.2 Fantoma Pixy na Caixa
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8.3 Testes de Calibracio do equipamento IMI
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8.4 Fantoma pixy na Mesa da Sala de Radiologia do IMI
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