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1 INTRODUCAO

A Tomografia Computadorizada (TC) € uma modalidade de imagem
amplamente utilizada no diagnéstico médico. A constru¢cdo do equipamento e o
método de reconstrugdo da imagem em fatias no plano axial permitem reduzir
significativamente a sobreposicao de estruturas do corpo humano, 0 que aumenta a
resolucdo de alto e baixo contraste quando comparados a radiografia convencional
(BUSHBERG, 2012; QUALITY ASSURANCE PROGRAMME FOR COMPUTED
TOMOGRAPHY: DIAGNOSTIC AND THERAPY APPLICATIONS, 2012).

Com o0 avanco da tecnologia, sistemas de imagens mais complexos foram
surgindo e trazendo consigo o desafio de adequar as metodologias de avaliacdo do
desempenho da TC, tais como, a resolucéo espacial, ruido e a razdo entre o contraste
e o ruido. Um exemplo disto € um novo tipo de reconstrucao, que exibe caracteristica
de sinal ndo linear das imagens, chamado de Reconstrucédo Iterativa (IR, do inglés
Iterative Reconstruction), onde é possivel reduzir a dose das TC sem ter perda da
qualidade da imagem (RICHARD et al., 2012; SAMEI; RICHARD, 2014). A utilizagao
de métodos convencionais, apesar de ainda terem a sua relevancia nos indicadores
da qualidade do equipamento, ndo sao adequados para avaliar a qualidade da
imagem com o uso da IR em TC (SAMEI et al., 2019).

Ainda que seja comum e simples sua execucao, a avaliagdo da resolugéo
espacial de alto contraste por visualizacdo de pares de linhas, € subjetiva,
dependente do avaliador e da qualidade do monitor de visualizacao e limitada, pois o
resultado é sempre discreto (FRIEDMAN et al., 2013). O desvio padrdo, mesmo sendo
uma medida util, € uma métrica muito simples para caracterizar a complexidade da
contribuicdo do ruido naimagem em TC. Duas areas com desvio padrao equivalentes
podem parecer muito diferentes para o observador. Diz-se que essas areas possuem
niveis diferentes de textura de ruido ou diferentes distribuicdo da frequéncia espacial
do ruido (BOONE et al., 2012b; BUSHBERG, 2012).

A American Association of Physicists in Medicine (AAPM) € uma das principais
referéncias internacionais na Fisica Médica, tanto na parte diagndstica quanto na
parte terapéutica. Em 2019, a AAPM publicou o Report of Task Group (AAPM TG-
233), que propde metodologias quantitativas para a avaliacdo de desempenho do
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tomoégrafo, baseados em revisées das melhores praticas da literatura cientifica, entre
elas, a de resolucéo espacial e ruido.

A revisao e a atualizacéo dos protocolos de testes de constancia incluidos no
controle da qualidade sdo necessarias para acompanhar de maneira adequada a
evolucado tecnoldgica dos equipamentos e métodos de reconstrugcdo da imagem.
Portanto, € importante buscar o uso de métricas mais especificas para prever e avaliar
o funcionamento da tomografia computadorizada e os protocolos de exames aplicados
no diagndstico médico (SAMEI et al., 2019b).

O Hospital de Clinicas de Porto Alegre (HCPA) adquiriu recentemente TC com
IR, porém, ndo possui um método para avaliar a qualidade da imagem desses
equipamentos quando se ha o uso da IR. Assim, o objetivo deste estudo € validar a
metodologia do AAPM TG-233 para a avaliagdo das imagens com IR em TC,
analisando a influéncia dos parametros da corrente-tempo do tubo e do peso da
ponderacédo dos niveis de IR em relacdo as medidas de Task Transfer Function (TTF)

e Noise Power Spectrum (NPS).

2 REVISAO DE LITERATURA
2.1 TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA

Na tomografia computadorizada, o gantry contém todos os componentes do
sistema que sdo necessarios para registrar o perfil de transmissao do paciente. Como
0 registro é feito por diversos angulos de projecdo, esses componentes, como o tubo
de raio X e o detector, sdo montados dentro do gantry, que é rotacionado ao redor do
paciente (BUSHBERG, 2012).

Os detectores tém a funcao de absorver a radiacao e produzir um sinal elétrico
proporcional a intensidade da radiacdo (SPRAWLS, 1995). O processo de aquisicao
daimagem da TC envolve a transmisséo de raios X através do paciente em um grande
namero de projecdes, e para se adquirir essas projecdes, rotaciona-se o tubo de raios
X e o detector ao redor do paciente. O detector encontra-se em posicao
diametralmente oposta ao tubo de raios X.

Na formagé&o de uma imagem digital, cada elemento de imagem (pixel) da
matriz possui um valor numérico associado, representado por uma escala de cinza.
Esse valor numérico estd relacionado com a atenuacdo do feixe raios X

correspondente produzido pelo objeto ou tecido irradiado. O tamanho da matriz
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(numero de linhas e colunas) depende da sua aplicacdo e da capacidade do sistema
de formar a imagem. O formato da matriz em TC € quadrado, logo o niumero de linhas
é igual ao numero de colunas, podendo variar entre 512, 768 e 1024. O tamanho do
pixel também afeta a resolucéo espacial da imagem, na qual o maior nUmero de pixels
resulta em uma imagem com maior resolucéo (DIAGNOSTIC RADIOLOGY PHYSICS,
2014; SPRAWLS, 1995).

Ha alguns fatores que influenciam a qualidade da imagem. Entre eles estao
os fatores técnicos, onde a selecdo da tenséo do tubo de raio X, corrente-tempo e
pitch sdo de fundamental importancia para determinar os niveis de dose e ruido da
imagem. O filtro de reconstrucéo utilizado também tende a ter um efeito na resolucao
espacial e no ruido e assim como o método de reconstrucdo. Muita da diminuicdo da
resolucdo espacial é feita intencionalmente na tentativa de reduzir o ruido na imagem,
porém em casos no qual o equipamento possui IR, é possivel manter uma resolucao

espacial alta e um ruido baixo.

2.2 RECONSTRUCAO DAS IMAGENS

Com a rotacdo do tubo de raios X e detectores em torno do paciente, varias
aquisicoes em diferentes angulos séo realizadas. Parte dos fotons de raios X que
interagem com o paciente sdo armazenados pelos detectores. Esses fotons
representam a quantidade de energia dos raios X que foram transmitidos pelo
paciente. Os que ndo chegam representam a quantidade de energia que foi atenuada

pelo paciente no caminho do feixe. A atenuacéo dos raios X ocorre pela equacao:

I = Ipe~Jn@ax (1)

onde o | representa a intensidade do feixe atenuado, o |, o feixe n&o atenuado
e o0 J(x) representa o coeficiente de atenuagao promovida pelo paciente ao longo do
caminho do feixe (DIAGNOSTIC RADIOLOGY PHYSICS, 2014).

Esses coeficientes de atenuacao sédo utilizados para converter em uma matrix
de Unidades de Hounsfield (HU, inglés Hounsfield Units), onde a escala de HU é a
representacao relativa ao coeficiente de atenuacdo da agua em temperatura ambiente
(DIAGNOSTIC RADIOLOGY PHYSICS, 2014):



_ Hmaterial—Higua
HUmaterial = 1000 x i (2)
Hagua

onde 0 U... € 0 coeficiente de atenuagédo da agua € 0 Y.... € 0 coeficiente de
atenuacao do material.

A partir das projecdes realizadas pela TC, as informacdes sdo processadas
por algoritmos de reconstrucédo. Esses processos de reconstrugdo fazem com que
seja possivel visualizar uma representacéo das estruturas da anatomia do paciente,
usados para o diagnostico. Abordaremos aqui as duas formas de reconstrucao:
Retroprojecdo Filtrada (FBP, do inglés Filtered Backprojection) e Reconstrucao

Iterativa.
2.2.1FBP

O FBP é utilizado em rotina clinica devido a sua capacidade de gerar imagens
de TC com qualidade adequada e de forma rapida (GEYER et al., 2015). E realizado
por um processo inverso, no qual as medidas das projecdes sao revertidas de volta a
matriz da imagem e que cada medida dos angulos das projecdes adiciona algum tipo
de informacdo em cada voxel (BUSHBERG, 2012; GEYER et al., 2015). Utilizando
todas as projecdes, € possivel obter uma matriz que ira representar uma imagem do
objeto original. Entretanto, com a combinag¢do de mdultiplos angulos, um borramento
na imagem acaba ocorrendo. A correcdo da imagem é feita com um filtro matematico
(kernel). No caso do FBP, o objetivo é desfazer algo, entdo ao invés de usar
convolucéo, usa-se o kernel de deconvolugéo (BUSHBERG, 2012). A convolucao é

matematicamente definida como:

p'(0) = [,__ p(Oh(x —x)dx' = p(x) @ h(x) 3)

onde p(x) € a medida de cada projecéo, h(x) € o kernel de deconvolucédo e
p'(x) é o valor da projecao corrigida (BUSHBERG, 2012). A Figura 1 ilustra a aplicagéo
de um kernel de deconvolugdo sobre uma projecdo medida, resultando em uma

imagem reconstruida que demonstra as propriedades do objeto original.



Figura 1: Imagem do FBP
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(A)Projecdo medida passa pelo processo de deconvolugéo pelo kernel (B) Projecéo filtrada,
usada para Backprojection (C) Resultado final da imagem reconstruida, refletindo as propriedades do
objeto original. Fonte: Adaptado de BUSHBERG; 2012

2.2.2 RECONSTRUCAO ITERATIVA

Com os avancos da tecnologia na area de computacdo, métodos mais
complexos foram implementados na reconstru¢do de imagens em TC, entre elas a
Reconstrucdo lterativa. Este método foi implementado na rotina clinica pois ha uma
reducdo do ruido da imagem e da dose no paciente e 0 aumento da razao contraste-
ruido quando comparado com o FBP (EULER et al., 2018; GEYER et al., 2015).

Na IR, uma imagem inicial com as medidas das proje¢des € gerada. Um feixe

de raios X é simulado por forward projection para se obter projecdes simuladas.

Figura 2: IR
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Fonte: Adaptado de BUSHBERG; 2012



Na Figura 2 € mostrado como esse processo ocorre, as projecdes simuladas
sdo comparadas com as projecdes medidas. Caso exista uma grande discrepancia, a
imagem inicial que foi estimada é corrigida com base no algoritmo do equipamento.
Essa correcdo da imagem e das informacfes das projecdes é repetida até que as
condi¢cbes de convergéncia ou de numero de iteracdes previamente definidas pelo
algoritmo sejam satisfeitas e a imagem final seja gerada (GEYER et al., 2015). Mas a
IR pode exibir caracteristicas de sinal ndo linear, afetando as propriedades de
resolucao do sistema, diferentemente quando comparado com o FBP (RICHARD et
al., 2012).

2.2.2.1 ASIiR E ASIR-V

Adaptive Statistical Iterative Reconstruction (ASiR) € o nome comercial de um
dos sistemas de IR desenvolvido pela GE Healthcare. Este utiliza informacdes obtidas
do algoritmo do FBP inicialmente como base da estatistica aplicada na reconstrucéo
de cada imagem individualmente. O valor de cada pixel medido é avaliado e
comparado com o valor tedrico ideal na modelagem de ruido. O processo é repetido
de modo iterativo até que o valor tedrico de pixel € atingido (GEYER et al., 2015). O
peso da ponderacdo do algoritmo é controlado pelo usuario, podendo variar de 0 a
100%, em passos de 10%. O peso da ponderacdo significa qual nivel de porcentagem
de IR e FBP esta sendo utilizado na reconstrucao da imagem. Se for utilizado ASIR
em 10%, entdo temos uma reconstrucao da imagem com 10% de IR e 90% de FBP e
se usarmos ASIR em 90% temos uma reconstrucdo com 90% de IR e 10% de FBP. O
ASIR é usado para reduzir o ruido a um nivel desejado (GE HEALTHCARE, 2021).
Uma evolucédo deste método (ASiR-V) possui um modelo fisico baseado na interacéo
entre os raios X e 0 objeto atenuador no processo de IR tornando o processo de
reconstru¢cdo mais robusto em relagdo a reducdo do ruido e a apresentacdo da
imagem (GE HEALTHCARE, 2021).



2.3 RESOLUCAO ESPACIAL

A resolucédo espacial de um sistema de imagem determina a capacidade do
sistema em distinguir dois objetos adjacentes separados um do outro (BUSHBERG,
2012).

Um método de mensurar a resolucdo espacial é através da Funcédo de
Propagacédo Pontual (PSF, em inglés Point Spread Function). A PSF € a resposta de
uma fonte pontual ao sistema de imagem. Em TC, é possivel obter o PSF usando um
fio de alta densidade e de pequeno diametro posicionado perpendicular ao plano de
corte. Devido o sistema de imagem ser imperfeito, o PSF vai possuir um grau de
borramento associado a imagem (BUSHBERG, 2012).

Um segundo método seria utilizar a Funcdo de Propagacédo de Linha (LSF,
em inglés Line Spread Function), no qual o sistema de imagem é estimulado com um
sinal em forma de linha (BUSHBERG, 2012). Para se obter uma resposta em forma
de linha em TC, é possivel usar algo como uma folha fina de um metal de alta
densidade, colocado perpendicular ao feixe de raios X. E possivel relacionar o PSF
com o LSF pela equacéo:

LSF(x) = [ . PSF(x,y)dy (5)

A Funcéo de Propagacao de Borda (ESF, em inglés Edge Spread Function)
utiliza a borda para diferenciar entre dois materiais (BUSHBERG, 2012). E possivel
relacionar o LSF e o ESF pela equagéo:

LSF(x) = —ESF(x) (6)

A metodologia mais utilizada para medir a resolucdo espacial € baseada na
qguantificacdo de pares de linha, onde um simulador gera um sinal como LSF, com
barras feitas com material de alto HU, espacado em diferentes frequéncias. Apesar
da grande utilidade para testes de constancia de rotina, € dependente da capacidade
de avaliacdo do observador (BUSHBERG, 2012; FRIEDMAN et al., 2013).
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Uma das métricas mais utilizadas para medir e quantificar a resolucédo espacial
dos sistemas de imagens é a Funcéo de Transferéncia de Modulacao (MTF, do inglés

Modulation Transfer Function).

23.1MTFETTF

O MTF quantifica a grau de degradacao do contraste do sistema como uma
funcdo da frequéncia espacial. Isso acontece devido as limitagfes de resolucdo do
sistema. (BUSHBERG, 2012; DIAGNOSTIC RADIOLOGY PHYSICS, 2014). Tanto a
LSF, quanto a ESF sdo métricas que estdo no dominio espacial, mas também é
possivel transformar essas funcdées no dominio de frequéncia espacial, para assim se
obter o MTF. O MTF é obtido através do ESF usando a Transformada de Fourier
(BOONE et al., 2012a; RICHARD et al., 2012):

© 0

|12
MTF(f,) =1=eo
() [5G ESF (x)dx

ESF(x)e 2™ xXqx

(7)

onde f, representa a frequéncia espacial na dimenséo x. A integral normaliza
o0 MTF no valor unitario em f,= 0.

Em um sistema perfeito, o sistema teria valor igual a 1 para todas as
frequéncias espaciais, ou seja, teria 100% de transferéncia de contraste. Mas por ser
um sistema imperfeito, 0 MTF do sistema tera um limite de transferéncia de contraste.
A curva do MTF descreve o comportamento da resolucédo e pode ser utilizada para
comparar diferentes sistemas. Para descrever este comportamento, € informada a
frequéncia quando atinge 50% (MTF.«.) e 10% (MTF..) do valor maximo do MTF
(BUSHBERG, 2012).

O MTF deve possuir uma resposta linear ao sinal e invariancia de
deslocamento, algo que o IR n&o possui, 0 que faz 0 MTF n&o ser uma boa métrica
para este tipo de reconstrucdo. (BUSHBERG, 2012; VERDUN et al., 2015; RICHARD et
al., 2012). Entretanto, ainda é possivel medir MTF em imagens com IR sob certas
condicoes, linearidade e invariancia de deslocamento (FRIEDMAN et al., 2013;
RICHARD et al., 2012). Para otimizar esta medida foi introduzido o TTF, que possibilitou
medir o MTF para diferentes niveis de contraste na imagem, para sistemas nao
lineares (RICHARD et al., 2012; VERDUN et al., 2015). Tanto o MTF quanto o TTF tém
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https://www.zotero.org/google-docs/?broken=rttQqO
https://www.zotero.org/google-docs/?broken=rttQqO

11

suas semelhancas em relacéo a metodologia de medida, porém o MTF é aplicado em
materiais que geram alto nivel de contraste na imagem, enquanto o TTF pode ser
utilizado em diferentes materiais. 1sso permite a caracterizacdo da resolucado quando
se trata de algoritmos néo lineares onde o contraste influencia na resolucado (VERDUN
et al., 2015).

2.4 RUIDO

O ruido pode se originar de vérias formas, entre elas estdo o ruido eletrénico,
0 ruido anatémico e o ruido quantico (BUSHBERG, 2012). O ruido eletrénico tem
origem dos componentes eletrénicos que transmitem o sinal ao longo do sistema. Se
elétrons sdo adicionados ao sinal e ndo possuem relacdo a eventos da deteccgdo, eles
acabam adicionando informacfes que ndo sdo originarias do paciente (BUSHBERG,
2012). Se temos baixas doses, o sinal tende a ser baixo, entdo a razdo do sinal que
equivale ao ruido eletrbnico tende a ser alta, prejudicando a imagem final
(BUSHBERG, 2012).

O ruido anatbmico é devido a parte da anatomia do paciente que esta
presente na imagem, mas nao € importante para o diagnéstico (BUSHBERG, 2012).

O ruido quéantico € uma propriedade estatistica que esta associado com o
namero limitado de fétons detectados que serdo usados para formar a imagem
(BOONE et al., 2012b).

2.4.1 NPS

A dependéncia espacial do ruido comec¢a com a correlagdo entre elementos
adjacentes do detector. A principal fonte de borramento em TC é o PSF, que propaga
ruido nas trés dimensdes em funcdo das imagens em TC serem produzidas por
reconstru¢cdes matematicas. O PSF depende tanto dos paréametros de aquisigdo
quanto dos parametros de reconstrucdo. Esse borramento pode causar
compartilhamento de ruido entre voxels adjacentes e por isso ha uma dependéncia
espacial do ruido (BOONE et al., 2012b; BUSHBERG, 2012).

O NPS é uma medida que melhor quantifica a descricdo do ruido quando
comparado ao desvio padrdo, descrevendo a variagdo do ruido como funcéo de
frequéncia espacial e assim caracterizando a textura do ruido (BOONE et al., 2012b).
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No caso de uma regido de interesse (ROI) em 3D, sendo [;(x,y,z) o sinal da i-
ésima ROI, o I; sendo o valor médio do I;(x, v, z), matematicamente pode-se descrever
(BOONE et al., 2012b):

DxDyhy
NxNyN;

NPS(fi fy f) = = ZIL4DFT3p [l (%, v, 2) = T2 (8)

onde o somatorio de i se refere a média dos valores de NPS em um ndmero N de
ROIls. O valor de A se refere ao espagamento entre dos pixels em tanto no plano x

quanto noy e z. Ny, N, e N, correspondem ao nimero de voxels em cada dimenséo

do ROI. DFT;;, é a transformada de Fourier discreta (BOONE et al., 2012b).
3 OBJETIVOS

Avaliar se a metodologia do AAPM TG-233 para a avaliacdo das imagens com
IR em TC, analisando a influéncia dos parametros da corrente-tempo do tubo e do

peso da ponderacgdo do algoritmo de IR em relacdo as medidas de TTF e NPS.

4 METODOS
4.5 PARAMETROS DE AQUISICAO, POSICIONAMENTO DO SIMULADOR E
RECONSTRUCAO

As imagens foram adquiridas em trés equipamentos diferentes no Hospital
Clinicas de Porto Alegre (HCPA) do fabricante GE: Revolution Evo e Brightspeed,
localizados no Servico de Radiologia, e PET/CT Discovery 710, que esta no Servigo
de Medicina Nuclear. O Revolution Evo possui o ASIiR-V, o Discovery 710 tem o ASIR
e o0 Brightspeed néo possui sistema de IR. O simulador utilizado para a aquisi¢cao das
imagens foi 0 Gammex, Modelo 464 (Figura 3), desenvolvido pela American College

of Radiology (ACR), utilizado especialmente para TC, disponivel no HCPA.
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Figura 3: Gammex, Modelo 464

© ()

(A)Simulador Gammex, Modelo 464 (B) Visao lateral do simulador, com os a localizacdo de
cada modulo (C) Estruturas internas do Médulo 1, com os cilindros que mimetizam 0sso, ar,
polietileno, acrilico e agua (D) Médulo 3, regido uniforme dentro do simulador. Fonte: Autor

O simulador é centralizado no gantry do equipamento, de forma que os cilindros
localizados no modulo 1 figuem & entrada do gantry.

Os parametros definidos para aquisicédo foram selecionados de forma a observar
as variacdes do ruido e da resolucdo espacial na imagem, em relacéo as variacées
do mAs e o peso da ponderagcdo do ASIR. As imagens adquiridas foram feitas com
120 kV no modo helicoidal. Foi utilizado o modo FBP, o ASIR e ASIR-V em 10%, 20%,
30%, 40% e 50%. Os parametros de aquisicdo das imagens estdo descritos nas

tabelas a sequir:
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Tabela 1: Parametros Técnicos Utilizados para Aquisicdo de Imagem do Simulador para

cada modelo de equipamento

Revolution . )
EVO Discovery 710 Brightspeed
Protocolo | TCTORAX | TORAXRAD | TORAXROTINA/
HELIX
Mg‘ignde HELICOIDAL | HELICOIDAL HELICOIDAL
Pitch 0,984 0,984 1
KV 120 120 120
Tempo de
Rotacao (s) 1 1 1
Corrente- 50, 100, 150 e | 50, 100, 150 e
tempo (MAS) 200 200 50,100 e 150
Kernel STD STD STD
Espessura
de Corte 0,625 0,625 0,625
(mm)

Para o equipamento modelo Brightspeed foi restrita o produto corrente-tempo até
150 mAs por limitacéo técnica do equipamento.

Em todos os equipamentos cada imagem do simulador foi reconstruida usando
FBP, ASIR ou ASIiR-V. As imagens foram enviadas para o sistema de gestdo de
imagens médicas do HCPA (Agfa HealthCare Enterprise Imaging versdo 8.1.2), sendo
depois avaliadas em computadores. O conjunto de imagens do simulador foi
carregada no software de uso livre ImQuest, escrito em MATLAB (Solomon; 2019).
Para obter o TTF foram utilizados os cilindros do simulador que mimetizam osso e ar,
localizados no médulo 1. E necessario para se ter uma medida de TTF com boa
acuracia e precisdo uma minima razao contraste-ruido (CNR, em inglés Contrast-to-
Noise Ratio) de 15, assegurando um baixo erro estatistico. O CNR é medido fazendo
a diferenca das médias do sinal da regido dos cilindros e do fundo, dividido pela média
do sinal de fundo (BUSHBERG, 2012). O CNR utilizado para se calcular o TTF € a
meédia do CNR de todas as imagens avaliadas (CHEN et al., 2014; SAMEI et al., 2019).

A obtencdo do CNR minimo pode ser adquirida com:
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CNR = CNR; - VN (9)

onde o CNR, é a medida do CNR individual da imagem e N € o niumero de
imagens no qual o cilindro esté visivel. Um ROI foi feito no cilindro que mimetiza 0sso
e No que mimetiza ar, com 20 sec¢des consecutivas, onde ainda é possivel visualizar
a estrutura cilindrica.

O NPS foi obtido utilizando o terceiro médulo, fazendo cinco ROIs ao longo
da regido mais central, por 20 sec¢des consecutivas.

Os resultados da caracterizacdo dos equipamentos de TC avaliados, bem
como as quantificacdes de resolucdo espacial e ruido a partir do TTF e NPS, estéo

descritas no corpo do artigo parte desta monografia.

5 ARTIGO
Abaixo se apresenta o artigo no formato da Revista Brasileira de Fisica

Médica.
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6 CONCLUSAO

A metodologia apresentada pelo AAPM TG-233 foi aplicada e avaliada para o
comportamento do TTF e do NPS em fungéo do mAs e dos algoritmos de reconstrucao
FBP, ASIR e ASIR-V para os equipamentos em TC da Instituicdo utilizando
instrumentacdo acessivel. Os testes mostraram que tanto o TTF quanto o NPS séo
metodologias adequadas para quantificacdo da resolucdo espacial e do ruido de
imagens com IR. Sua aplicagao mostrou a influéncia tanto do mAs quanto do algoritmo
no processo de reconstrucdo da imagem diagnostica em TC. Métricas como o TTF e
o NPS serdo cada vez mais utilizadas para caracterizar o equipamento no futuro,
levando em consideracéo que a IR em TC sera gradativamente mais utilizada na rotina
clinica, pois tem uma menor exposicao do paciente a radiacao e diminui o ruido na
imagem.

A adocédo desta metodologia torna a avaliacdo independente do operador e
pode ser aplicada em teste de aceitacdo e capaz de avaliar e otimizar os protocolos
clinicos utilizados e estabelecer uma linha de base para futuras avaliacoes.

A Residéncia em Area Profissional da SalGde tem como principios
fundamentais a formacéo com base nos valores do SUS, que preza por trazer a melhor
assisténcia e servico a populacdo em geral. Ao desenvolver esse estudo como
Trabalho de Conclusdo de Residéncia, o intuito foi aplicar uma metodologia para
avaliar o desempenho dos equipamentos em TC no HCPA, garantindo seguranca e
gualidade a assisténcia a salude. A metodologia validada no estudo pode ser aplicada
em outros hospitais do SUS que tenham TC e um simulador com propriedades

semelhantes as apresentadas nesse trabalho.
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