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A Revista Brasileira de Física Médica (RBFM) comemora os 50 anos da fundação da Associação Brasileira de Física 
Médica (ABFM) publicando uma série de artigos de revisão e artigos originais. Pesquisadores e profissionais de com-
petência reconhecida na área de física médica foram convidados a compartilhar seus conhecimentos sobre temas de 
interesse de toda a comunidade da área. Os artigos trazem uma abordagem didática sobre diversos temas, possibili-
tando seu uso como material de consulta permanente, visando contribuir para a formação de estudantes e atualização 
de profissionais da física médica.

A edição é introduzida por um artigo que traz uma reflexão acerca da formação em física médica no Brasil e no 
mundo com dados atualizados, evidenciando o crescimento e reforçando a importância da área para a melhoria da qua-
lidade da assistência à saúde no país. Os temas desenvolvidos a seguir procuram retratar o amadurecimento da física 
médica, incluindo revisões e resultados de pesquisas, abrangendo novas áreas em crescimento. A área de radiações 
não ionizantes tem grande destaque, com uma revisão a respeito dos fundamentos físicos da ultrassonografia e da esti-
mulação magnética transcraniana. Novas técnicas de processamento de imagem por ressonância magnética, incluindo 
um artigo no que tange à conectividade funcional cerebral, também são apontadas, além de um artigo concernente a 
aspectos de segurança dessa modalidade. Uma revisão das principais técnicas de processamento e análise de ima-
gens médicas digitais é apresentada, subsidiando um campo de atuação em crescimento para os profissionais da física 
médica. Os temas mostram a abrangência e diversidade do conhecimento gerado no país, incluindo um artigo sobre 
novos materiais dosimétricos e resultados de pesquisas que utilizam simulações computacionais para análise de qua-
lidade e redução de dose em exames radiológicos. Artigos trazem a importante questão da otimização de doses em 
exames pediátricos e aspectos da exposição interna de trabalhadores em medicina nuclear, e ainda há um artigo que 
apresenta um modelo de representação da avaliação e gerenciamento de riscos à saúde, a ser utilizado nos processos 
de regulação, inspeção e tomada de decisão em vigilância sanitária. Na radioterapia, além de uma revisão sobre siste-
mas de planejamento, são abordadas as novas técnicas de radioterapia guiada por imagem, terapia com feixe de pró-
tons e por captura de nêutrons por boro.

A consolidação da área da física médica foi alcançada com o esforço e a dedicação de vários profissionais e pes-
quisadores, que têm trabalhado arduamente na estruturação de cursos de graduação e pós-graduação em universi-
dades e centros de formação, na criação de grupos de pesquisa que atuam em sintonia com outros profissionais da 
área da saúde, na realização de pesquisa básica e aplicada e na representação da área em organizações governamen-
tais e da sociedade. Profissionais e pesquisadores vêm atuando coletivamente para o reconhecimento da física médica 
como área do conhecimento.

Nesse sentido, a ABFM merece destaque pela sua liderança na congregação de profissionais e por seu histórico 
de atuação pelo reconhecimento e pela organização das atividades da área. Esse pioneirismo traduziu-se nos últimos 
anos no reconhecimento da profissão em diversos níveis, na implantação das residências em física médica e na expan-
são da participação de físicos médicos nas políticas públicas de saúde.

A RBFM brinda a comunidade com esses números especiais, em comemoração aos 50 anos da ABFM, uma data 
histórica para a física médica no país.

Ana Maria Marques da Silva

Editora da Revista Brasileira de Física Médica
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1. Introdução

A Física Médica (FM) é um ramo da física aplicada exer-
cida pelos físicos médicos (MPs) que utilizam os prin-
cípios, métodos e técnicas da física na prática clínica 
e em pesquisas para a prevenção, diagnóstico e trata-
mento de doenças humanas, com o objetivo específico 
de melhorar a saúde e o bem-estar dos seres huma-
nos1. A FM abrange uma ampla gama de aplicações 
em muitas áreas e a profissão foi recentemente clas-
sificada internacionalmente como “parte integrante da 
força de trabalho da saúde” pela Organização Mundial 
do Trabalho (OMT/ILO)2. Dependendo da atividade que 
desempenham, pode-se falar de dois tipos de profis-
sionais em FM1:
•	 Físicos médicos clínicos, que atuam em instituições 

hospitalares ou médicas onde realizam trabalhos de 
assistência, ensino e pesquisa, para o que receberam 
treinamento clínico supervisionado em FM;

A Formação em Física Médica no Brasil e no 
Mundo: da Graduação à Pós-Graduação 

Medical Physics Education in Brazil and Over the World: 
from Under- to Post-Graduation

Marcelo B. Freitas1 , Ricardo A. Terini2 
1Departamento de Biofísica, Escola Paulista de Medicina, Universidade Federal de São Paulo, São Paulo, Brasil

2Centro de Ciências Naturais e Humanas, Universidade Federal do ABC, Santo André, Brasil

Resumo
Em levantamento recente, constatou-se que o número de físicos médicos atuantes no mundo, embora em crescimento, está muito aquém das reais 
necessidades, principalmente na América Latina e na África. O incentivo à formação em Física Médica (FM) é, portanto, urgente. O presente artigo 
apresenta de forma geral e compara os modelos utilizados para a formação em FM em diferentes grupos de países. Revê também sinteticamente 
o status da formação em FM no Brasil, desde a graduação até a pós-graduação, apresentando os vários percursos para a formação acadêmica e 
profissional dos físicos médicos. Finalmente, apresenta alguns desafios presentes para a formação desses profissionais em nosso país.

Palavras-chave: física médica; formação em física médica; treinamento em serviço.

Abstract
In a recent survey, it was found that the number of medical physicists operating in the world, although growing, is far below the real needs, especially 
in Latin America and Africa. The incentive to training in medical physics is thus urgent. This article presents a general panorama and compares the 
models used for the education and training in Medical Physics (MP) in different groups of countries. It also reviews the status of MP education in 
Brazil, from undergraduate to postgraduate studies, showing the various pathways for academic and professional formation of medical physicists. 
Finally, it presents some present challenges for this task in our country.

Keywords: medical physics; medical physics education; in-service training.

•	 Físicos médicos acadêmicos (não clínicos), com atua-
ção voltada para o ensino e a pesquisa acadêmica em 
universidades, laboratórios de pesquisa, laboratórios 
de metrologia nuclear etc.

No Brasil, o físico médico, seja ele clínico ou acadêmico, 
precisa percorrer várias etapas no seu processo formativo 
para alcançar a qualificação necessária para sua atuação 
acadêmica e profissional com autonomia e competência. 
O percurso inicia-se na graduação em cursos de bacharelado 
(ou, às vezes, até licenciatura) em física ou FM, e continua 
até a pós-graduação stricto sensu (programas de mestrado 
e doutorado) e/ou lato sensu (programas de residência/apri-
moramento), sempre em áreas de pesquisa ou especializa-
ção relacionadas à FM. Na Figura 1, pode-se observar alguns 
dos percursos para formação do físico médico qualificado 
(QMP) no país, particularmente em ambiente clínico, que, 
após alguns anos de atuação profissional e formação com-
plementar, pode tornar-se um físico médico experto (EMP)3.
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1.1. A Necessidade da Formação  
de Físicos Médicos Clínicos
A formação de físicos médicos tem sido um assunto de 
discussão na literatura recente1-8, assim como seu status 
em vários países ou regiões do mundo9-29.

Levantamento recente feito com 93 países, publicado 
pela International Organization of Medical Physics (IOMP)4, 
mostrou que a força de trabalho global de físicos médicos, 
em 2017, totalizava pelo menos 29 mil profissionais em 
todo o mundo, 42% a mais do que publicado em levanta-
mento semelhante de 20155; destes, 30% são mulheres, 
e cerca de 1/3 do total trabalha na área de imagens e 2/3 
com radiações aplicadas à oncologia. 

Relatório publicado em 2015, no periódico Lancet6, 
estima que, até 2035, somente em radioterapia, serão 
necessários 22.100 MPs, em países de renda baixa e média 
(LMI); dessa forma, aproximadamente 6.000 MPs em trei-
namento serão necessários até 2025. O estudo também 
concluiu que deveriam ser treinados cerca de 1.000 MPs 
recém-formados por ano, pelos próximos vinte anos, nos 
países LMI para oferecer de forma eficiente os serviços em 
radioterapia. É necessário, claro, adicionar a esses núme-
ros os MPs necessários para medicina nuclear, radiologia 
e outros campos científicos. No total, estima-se que cerca 
de 59 mil MPs serão necessários até 2035, devido ao uso 
cada vez maior de tecnologia e dispositivos médicos. 

Nos últimos 20 anos, observou-se um rápido cresci-
mento da profissão (de 12 mil, em 1995, para quase 30 mil 
profissionais em todo o mundo, em 2015), particularmente 
devido ao aumento do número de cursos em FM, à introdu-
ção de e-learning e de um grande número de atividades de 
formação nessa área em todo o mundo4. De acordo com 
os dados dos dois estudos da IOMP4,5, em todo o mundo 
cerca de 900 MPs são produzidos por ano para todas as 
áreas da FM (radioterapia, medicina nuclear, radiologia 
etc.). No entanto, esse ritmo de formação ainda não será 
suficiente para formar um contingente suficiente até 2035. 
Nas regiões da África e da América Latina e do Caribe (6% 
do total de MPs do mundo), um esforço ainda mais focali-
zado precisaria ser feito. 

O Brasil concentra cerca de 58% dos profissionais 
de Física Médica de toda a América Latina e do Caribe4. 
No entanto, o número de MPs ainda está muito aquém 
do desejado para os milhares de equipamentos que usam 
radiação ionizante e não-ionizante em nosso país, diante 
dos padrões de qualidade recomendados pela Organização 
Mundial da Saúde (OMS/WHO) e pelas normas e regula-
mentos nacionais7-9. 

Como exemplo desta demanda, particularmente na radio-
terapia, segundo a norma CNEN NN 6.1010, os serviços de 
radioterapia do país devem garantir 1 especialista em FM 
da radioterapia para cada 600 novos pacientes por ano no 
serviço. Considerando a estimativa para o biênio 2018–2019 
fornecida pelo Instituto Nacional de Câncer (INCA)11, são 
previstos aproximadamente 420 mil novos casos de can-
cer no Brasil (excetuando-se os casos de câncer de pele), 
e que somente 50% destes casos poderão ser tratados 
com radioterapia, estima-se a necessidade de aproxima-
damente 350 profissionais especialistas em FM da radiote-
rapia para suprir anualmente esta demanda. Ainda que os 
atuais especialistas pudessem suprir parte desta demanda 
de tratamento e ainda que haja uma limitação de tratamen-
tos dada pelo número de equipamentos/aceleradores ins-
talados no país, fica evidente a necessidade de ampliar a 
formação do físico médico na radioterapia. 

Embora a legislação no país não faça referência direta 
ao número de profissionais especialistas necessários na 
área de diagnóstico por imagem (radiologia e medicina 
nuclear), o parque de equipamentos instalados no país e a 
perspectiva de revisão da Portaria nº 4537 também refor-
çam a necessidade de ampliar a formação dos especialis-
tas nestas áreas da FM no país. 

Nas últimas décadas, muitos esforços têm sido desen-
volvidos por organismos nacionais e internacionais para 
preparar profissionais de FM, abrangendo minicursos, 
workshops, treinamentos práticos, congressos, e-learning 
etc., em nível regional ou mais amplo. Muitos cursos em 
nível de graduação e pós-graduação surgiram no Brasil e 
em todo o mundo visando à formação na área de FM, pro-
pondo diferentes estruturas e esquemas conceituais. O pre-
sente trabalho objetiva sumarizar as principais iniciativas 
nesse sentido em nível nacional e internacional.

2. Desenvolvimento

2.1. Iniciativas Globais de Formação em Física Médica 
Diversas conferências e workshops internacionais foram 
organizados nos últimos 20 anos, tentando impulsionar e 
sincronizar tais esforços educacionais, como, por exemplo, 
no ICTP12, em Trieste, e nas sessões dedicadas à formação 
em FM nos últimos Congressos Mundiais em Física Médica 
e Engenharia Biomédica (WCMPBE)13.

A Agência Internacional de Energia Atômica (IAEA) é 
um dos organismos internacionais que mais têm se envol-
vido mundialmente, nas últimas décadas, na questão da 

Figura 1. Percursos de formação dos físicos médicos clínicos 
e acadêmicos (não clínicos) no país, objetivando alcançar a 
qualificação profissional e/ou acadêmica.
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formação em FM. Em 2010, a IAEA publicou um documento 
apresentando sugestões relacionadas ao processo de for-
mação e certificação acadêmica dos profissionais de FM 
da América Latina14. Recentemente, a agência apresentou 
outro documento1, que define os deveres e responsabili-
dades relacionados aos programas de treinamento clínico 
na área de FM. 

Como uma referência, a IAEA, em conjunto com vários 
outros organismos internacionais, publicou a nova versão 
do documento International Basic Safety Standards15, que 
fornece os requisitos de segurança necessários para o tra-
balho dos físicos médicos. Além disso4, a IAEA desenvolveu 
diretrizes para profissionais de FM que atuam, mais parti-
cularmente, em imagens médicas (radiologia diagnóstica 
e intervencionista, e medicina nuclear)16, radionuclídeos e 
radioterapia oncológica17. Publicações semelhantes de refe-
rência profissional foram desenvolvidas também na Europa4 
e em vários países18-21.

Em paralelo, visando apoiar e tentar homogeneizar tais 
iniciativas educacionais e de treinamento, vários guias e 
recursos didáticos foram desenvolvidos por organismos 
multilaterais, como a IAEA22,23 (aulas, exercícios, apresen-
tações de slides, livros, todos atualmente disponíveis 
on-line em mais de um idioma), e por organizações profis-
sionais nacionais de FM/engenharia, como o Instituto de 
Física e Engenharia em Medicina do Reino Unido (IPEM)24, 
e a Associação Americana de Física Médica (AAPM)25, que 
já foram usados como base em vários países26. A AAPM 

até mesmo publicou relatórios com sugestões de currículos 
para áreas de pós-graduação em FM27,28, bem como para 
programas de residência nas áreas da FM29. Além disso, 
o site da AAPM tem também vários recursos disponíveis 
para fins educacionais30. Fundações particulares também 
têm disponibilizado gratuitamente na Internet excelentes 
recursos didáticos voltados para a formação em FM, como 
é o caso notável da Sprawls Educational Foundation31, do 
Dr. Perry Sprawls.

Na Comunidade Europeia, por várias décadas, pes-
quisadores trabalharam também na produção de recursos 
didáticos para as diferentes áreas de formação em FM. 
Os programas educacionais EMERALD e EMIT são ótimos 
exemplos32,33. O programa EMERALD, que inclui módulos 
para treinamento em FM nas áreas de radiologia, medicina 
nuclear e radioterapia, está sendo atualizado e uma versão 
inicial em português do módulo de Radiologia foi produzida, 
com a participação de pesquisadores brasileiros, graças a 
um programa de cooperação estabelecido entre o Instituto 
de Física da Universidade de São Paulo (IFUSP) e o King’s 
College of London (KCL)34. 

Organismos profissionais internacionais de FM têm 
desenvolvido recomendações e intensas ações de apoio à 
formação em FM (congressos, cursos, workshops etc.) por 
meio de seus membros, como é o caso da Organização 
Internacional de Física Médica (IOMP), da Federação 
Europeia de Organizações de Física Médica (EFOMP)35, da 
Federação da Ásia e Oceania de Organizações de Física 
Médica (AFOMP), e da Federação do Oriente Médio de 

Organizações de Física Médica (MEFOMP), entre outras. 
A IOMP tem feito importantes levantamentos periódicos 
sobre a situação da formação em FM no mundo, compa-
rando a situação das diversas regiões36. Recentemente, 
a IOMP deu início ao projeto History of Medical Physics, 
com publicações específicas sobre o assunto em seu jor-
nal “Medical Physics International” (MPI)37, visando fortale-
cer a formação na área.

Os relatórios publicados em 2010 pela Agência Internacional 
de Energia Atômica (IAEA)14 e, mais recentemente, pela 
Associação Americana de Físicos em Medicina (AAPM)38 
corroboram também a necessidade de ampliar a formação 
do profissional de FM, nas suas diversas especialidades.

2.2. A Formação em Física Médica no Brasil
No Brasil, a FM começou como área de conhecimento em 
meados da década de 1950, com o início da interação entre 
profissionais de várias especialidades da medicina e físicos 
para fins diagnósticos e de terapia. 

O aumento rápido no número de centros de radiotera-
pia e o crescente avanço tecnológico, provocou as univer-
sidades a entrarem mais profundamente no processo de 
formação de profissionais para a área médica e de saúde, 
entre eles, os físicos médicos. Desde a década de 1990, 
foram criados mais de 10 programas de graduação e 12 
de residência na área de FM39,40. 

Na última década, a formação em FM no país sofreu sig-
nificativa expansão, e, em 2013, já havia 13 bacharelados 
com habilitação em FM, criados entre 1999 e 2012 para 
atender a uma demanda profissional crescente nesta área 
(Figura 2). Esses cursos produziam, em média, um total de 
85 egressos por ano. 

Levantamento publicado em 2013, mostrava 15 progra-
mas de pós-graduação stricto sensu em áreas afins à FM no 
país (três programas de física, nove de engenharia, um de 
biologia, um de medicina e um multidisciplinar), que apre-
sentavam a mesma concentração geográfica citada antes41.

Os programas de pós-graduação lato sensu (residên-
cia ou aprimoramento) são, em sua maioria, anteriores 
à criação dos cursos de graduação, tendo começado, 
em 1971, somente para radioterapia. Em 2012, conta-
bilizaram-se sete programas que ofereciam um total de 
27 vagas por ano, a maioria das quais concentrada na 
Região Sudeste E na área de radioterapia (3/4 das vagas 
oferecidas). Em 2013, vários desses programas foram reco-
nhecidos pelos Ministérios da Educação (MEC) e da Saúde 
(MS), passando a oferecer vagas com bolsas do Programa 
de Residência em Área Profissional da Saúde, que já era 
empregado como estratégia de formação em serviço para 
outros profissionais da saúde no país. Em 2014, por meio da 
Portaria Interministerial nº 16, de 22 de dezembro42, o físico 
médico passou a integrar oficialmente a força de trabalho 
na área da saúde, tendo sua atuação reconhecida nesta 
área e passando a compor as áreas profissionais partici-
pantes dos programas de residência em saúde existentes 
no país. Atualmente, 14 programas de residência forma-
dos por parcerias entre universidades/núcleos de ensino 
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(instituição formadora) e hospitais (instituição executora) 
oferecem anualmente 42 vagas nas três áreas de formação 
da FM – física da radioterapia, física da medicina nuclear e 
física da radiologia (Tabela 1). As vagas na área de FM da 
radioterapia (26) representam 62% do total. 

Na Figura 3, pode-se observar a distribuição geográ-
fica das vagas de RFM nas regiões geográficas do país, 
por especialidade, demonstrando claramente a concen-
tração de oferta nas regiões Sudeste e Sul e na área de 
FM da radioterapia. 

A formação e a atuação profissional dos MPs devem 
ganhar novo impulso com a promulgação da Lei nº 13.691 
em 10 de julho de 201843, que estabelece as bases para 
a regulamentação da profissão de físico no país. A lei cria 
condições para a criação do Conselho Federal de Física e 
o estabelecimento da estrutura organizacional e regimen-
tal necessária à regulamentação e fiscalização da profis-
são de físico.

2.3. Modelos Curriculares e de Formação em Física Médica

2.3.1. Alguns Modelos de Formação Internacionais 
Algumas organizações têm adotado e recomendado mode-
los curriculares para a formação, registro e desenvolvimento 
profissional de Físicos médicos em diferentes locais. 

A EFOMP, por exemplo, tem recomendado para os 
países da Europa treinamento prático mínimo de dois 
anos (em hospital) após a formação básica universitá-
ria (cinco anos, graduação + mestrado, ou equivalente) 
(Figura 4). Esse percurso de sete anos é necessário para 

o registro do profissional como físico médico (qualificado). 
Cursos e outras participações realizadas pelo profissional 
depois disso contariam como créditos (DPC) que ates-
tariam seu desenvolvimento profissional e, após cinco 
anos, contariam para seu reconhecimento como físico 
médico especialista44. 

Apesar da recomendação, ainda há alguma variedade de 
currículos teóricos e práticos nos países da União Europeia. 
Em alguns casos, há a opção de início da formação espe-
cífica em FM na graduação.

Já nos Estados Unidos, o programa de treinamento 
prático, em geral, é aprovado por um ministério ou univer-
sidade responsável.

A formação em FM tem lugar tanto na universidade 
como em hospitais, e a duração total dos programas varia 
de 4,5 a 9 anos.

Na maioria dos casos, tanto para países europeus 
como da América do Norte, trabalhar como físico médico 
requer Mestrado em FM e de um a três anos de expe-
riência clínica. Na maioria dos países europeus é obri-
gatório ter um diploma ou licença para trabalhar como 
físico médico. Nos Estados Unidos e no Canadá, um 
certificado de organismos das sociedades responsáveis 
(como ABMP) é suficiente.

Na América do Norte, há mecanismos de renovação dos 
Registros profissionais, na maioria dos casos, também com 
base em um sistema de desenvolvimento profissional con-
tínuo (DPC), “que lhe proporcione conhecimento, prática e 
habilidades, para trabalhar com alto nível de qualidade em 
sua vida profissional”36.

PUC-RS: Pontifícia Universidade Católica do Rio Grande do Sul; PUC-SP: Pontifícia Universidade Católica de São Paulo; USP-RP: Universidade de São Paulo de Ribeirão Preto; UNIFRA: Centro 
Universitário Franciscano; UFS: Universidade Federal de Sergipe; UFRJ: Universidade Federal do Rio de Janeiro; UNICAMP: Universidade Estadual de Campinas; UNESP: Universidade Estadual 
Paulista “Júlio de Mesquita Filho”; UNIFEB: Centro Universitário da Fundação Educacional de Barretos; UFU: Universidade Federal de Uberlândia; UFG: Universidade Federal de Goiás.
Fonte: adaptado de Costa et al.39.

Figura 2. Expansão ano a ano das vagas nos cursos de graduação em Física Médica no Brasil.
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2.3.2. A Opção de Formação em Física Médica no Brasil
No Brasil, o modelo trilhado foi um pouco diferente, com 
a formação inicial em FM começando já a partir da gra-
duação em Física, desde meados dos anos 1990. O pri-
meiro Bacharelado em Física com ênfase em FM foi o da 
PUC-RS45. Em alguns cursos de Bacharelado em Física do 
país, a FM foi introduzida como ênfase ou habilitação, atra-
vés de concepções curriculares que incluíam, além das dis-
ciplinas básicas de Física, Matemática e outras, módulos ou 
disciplinas relacionadas às áreas da FM. Em levantamento 
feito em 2012, a partir de informações públicas divulgadas 
pelas universidades que ofereciam/oferecem esses cur-
sos, obtiveram-se os resultados condensados na Tabela 2.

Além disso, tais cursos incluíam/incluem estágios em 
hospitais ou outras instituições na área de FM, com dura-
ção entre 200 e 540 horas, dependendo da instituição39,40. 
Os bacharéis em FM, formados por esses cursos, não 
acumulam conhecimento específico nem experiência prá-
tica suficiente para assumir todas as responsabilidades 
de um físico médico profissional, mas muitos deles foram 
contratados por empresas prestadoras de serviço na área 
de FM ou Proteção Radiológica, e puderam colaborar com 
sucesso em diversos serviços sob a supervisão de um MP. 
Outros ingressaram em programas de aprimoramento ou 
residência em FM, ou rumaram para um mestrado na área.

Em 2010, um evento foi realizado na PUC-SP para dis-
cutir requisitos mínimos para um modelo nacional de currí-
culo para a formação em FM. O Workshop sobre formação 
em Física Médica contou, então, com o apoio da ABFM e 
com a participação ativa de coordenadores de cursos de 
graduação, aperfeiçoamento e pós-graduação do país na 
área de FM, além de autoridades do MEC e MS. Como um 
dos resultados do workshop, foi redigido um documento 
baseado nas conclusões dos grupos de trabalho do evento, 
denominado “Contribuições para a elaboração de Diretrizes 
curriculares para Cursos de Física com ênfase/habilitação em 

Física Médica” (Anexo 1). Esse documento foi entregue em 
Brasília na Secretaria de Educação Superior (SESu), MEC, 
em 2012, como subsídio para a consolidação de diretrizes 
curriculares para FM.

2.3.3. A Formação nas Residências  
em Física Médica no Brasil
Os programas de residência multiprofissional em saúde 
(RMSs) são constituídos por, pelo menos, três áreas pro-
fissionais, enquanto que os programas de residência em 
área profissional da saúde (RAPS), atualmente chamados 
de programas de residência uniprofissionais em saúde 
(RUS), são constituídos por uma única profissão, como é o 
caso dos programas de residência em física médica (RFM). 

Os programas de RFM constituem modalidade de 
ensino de pós-graduação lato sensu, sob forma de curso 
de especialização caracterizado por ensino em serviço, de 
responsabilidade conjunta do MEC e do MS, com carga 
horária de 60 horas semanais e duração mínima de dois 
anos, em regime de dedicação exclusiva, perfazendo uma 
carga horária mínima total de 5.760 horas. A estrutura e 
funções envolvidas na implementação dos projetos peda-
gógicos (PP) dos programas de residência, incluídos os 

Tabela 1. Instituição, localização, ano de criação, vagas (2018) e áreas de formação dos programas de residência em Física 
Médica (RFM) no país — física médica da radioterapia (RT), física médica da medicina nuclear (MN) e física da radiologia (RD), 
com financiamento (bolsas) dos Ministérios da Educação (MEC) e da Saúde (MS).
Instituição RT MN RD
Instituto Nacional de Câncer (RJ) – 2013 04 02
Hospital AC Camargo (SP) – 2013 03 - -
Hospital das Clínicas da Universidade de São Paulo (USP) São Paulo (SP) – 2013 04 02
Hospital das Clínicas da Universidade de São Paulo (USP) Ribeirão Preto (SP) - 2013 02 - -
Hospital São Paulo e Afiliados SPDM – Universidade Federal de São Paulo (UNIFESP) (SP) – 2013 - - 02
Hospital Sírio-Libanês (SP) - 2013 02 - -
Hospital São Lucas Pontifícia Universidade Católica (PUC) (RS) – 2013 01 01 01
Hospital de Clínicas Universidade Estadual de Campinas (UNICAMP) (SP) – 2014 02 02 01
Hospital de Câncer de Barretos – Hosp. Amor (SP) – 2014 03 - -
Hospital Erasto Gaertner (PR) – 2015 01 - -
Hospital das Clínicas de Porto Alegre (RS) - 2016 01 01 01
Univ. Fed. Ciências da Saúde de Porto Alegre (RS) – 2016 01 - -
Hospital das Clínicas de Botucatu – Universidade Estadual Paulista “Júlio de Mesquita Filho” (UNESP) (SP) – 2018 01 01 02
Real Hospital Português de Beneficência – Universidade Federal de Pernambuco (UFPE) (PE) - 2018 01 - -
Total 26 07 09

Figura 3. Distribuição do número/percentual de vagas 
(2018) nos programas de residência em Física Médica, 
por especialidade e região do país.
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programas de RFM, são constituídas pela coordenação 
da Comissão de Residência Multiprofissional (COREMU), 
coordenação de programa, Núcleo Docente-Assistencial 
Estruturante (NDAE), docentes, tutores, preceptores e pro-
fissionais da saúde residentes47. 

No PP dos programas de residência devem estar pre-
vistas atividades práticas, com garantia das ações de inte-
gração, educação, gestão, atenção e participação social, 
que totalizem 80% (oitenta por cento) da carga horária total, 
enquanto o restante — 20%, deve apresentar-se sob a 
forma de estratégias educacionais teóricas e teórico-práti-
cas48. As estratégias educacionais teóricas, teórico-práticas 
e práticas dos programas devem necessariamente, além 
da formação específica voltada às áreas de concentração 
e categorias profissionais, contemplar temas relacionados 
à bioética, à ética profissional, à metodologia científica, à 
epidemiologia, à estatística, à segurança do paciente, às 
políticas públicas de saúde e ao Sistema Único de Saúde 
(eixo de formação comum — transversal). Além do núcleo 
de formação comum em FM (física das radiações, dosime-
tria e proteção radiológica, efeitos biológicos, anatomia e 
fisiologia, aspectos clínicos em FM, pesquisa, desenvolvi-
mento e ensino, trabalho de conclusão da residência etc.) 
pelo qual todos residentes, independente da área da FM, 
devem passar, há também o núcleo de formação específica, 
restrito à atuação profissional em cada área da concentração 
da FM — física da radioterapia, física da medicina nuclear e 
física da radiologia49. Essa estrutura particular dos PP dos 
programas de residência em FM no país está baseada em 
publicações da IAEA50-52 e da AAPM29. 

2.4. Formação Continuada, Credenciamento de Programas 
de Formação e Certificação em Física Médica
Estados Unidos e Canadá têm um sistema bem reconhe-
cido para credenciamento de programas de formação em 

FM, desde a graduação até a pós-graduação, e que inclui 
residências e programas de educação continuada, por meio 
da Comissão de Acreditação de Programas de Educação 
em Física Médica (CAMPEP)29,53. 

Globalmente, o Conselho Internacional de Certificação 
de Física Médica (IMPCB) foi criado recentemente para for-
necer orientação e apoio a organizações de física médica 
para o estabelecimento de conselhos nacionais de certi-
ficação em FM e para conduzir exames desse conselho 
internacional para físicos médicos em países que ainda 
não estabeleceram conselhos próprios de certificação27,54,55.

No Brasil, a Associação Brasileira de Física Médica 
(ABFM), fundada em 1969, tem sido responsável pelo pro-
cesso de certificação da qualificação de especialistas em 
FM no país. Inicialmente restrita à área de física médica da 
radioterapia, em 1995 o processo de certificação foi esten-
dido para as demais áreas de atuação dos profissionais de 
FM (física do radiodiagnóstico e física da medicina nuclear). 
Atualmente, o exame de certificação é composto por três 
provas (discursiva, objetiva e oral), com conteúdo especí-
fico das áreas de atuação profissional, além de física geral e 
aspectos clínicos56. Para se inscrever no processo de certi-
ficação, o candidato deverá comprovar experiência mínima 
supervisionada por físico médico especialista, iniciada após 
a graduação, em uma ou mais instituições, nacionais ou 
internacionais. Embora não haja ainda um processo de cre-
denciamento das instituições responsáveis pela formação 
em serviço dos MPs no país, os egressos dos programas 
de residência em FM, reconhecidos pelo MEC e pelo MS, 
vêm sendo considerados aptos a participar do processo 
de certificação realizado pela ABFM. 

3. Desafios e Perspectivas

Apesar das recentes conquistas na formação dos MPs 
na pós-graduação no país, com a consolidação de vários 
grupos de pesquisa responsáveis pela formação de mes-
tres e doutores e o reconhecimento dos programas de 
residência em FM, ainda há vários desafios a serem supe-
rados. São poucos os programas de pós-graduação com 
linhas de pesquisa dedicadas à FM e, em muitos casos, os 

Figura 4. Modelo de formação em FM sugerido pela EFOMP.

Fonte: adaptado de Eudaldo e Olsen44. 

Tabela 2. Estatística de disciplinas específicas nos cursos de 
graduação na área de Física Médica no Brasil. (além de Física 
e Matemática básicas). 

Matérias específicas mais abordadas
Processamento de imagens 8%
Efeitos biológicos 8%
Laboratório de Física Médica 10%
Física das radiações 12%
Física da radioterapia 19%
Física do radiodiagnóstico 14%
Proteção radiológica 21%
Radiobiologia 8%

Fonte: Adaptado de Silva e Terini46.
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programas têm processos seletivos de ingresso que não 
valorizam as competências específicas dos egressos de 
graduações em FM ou mesmo de física com habilitação/
ênfase em FM. Além disso, na tabela de áreas do conheci-
mento da Coordenação de Aperfeiçoamento de Pessoal de 
Nível Superior (CAPES), a FM ainda não figura, dificultando 
o enquadramento dos projetos e a aprovação de financia-
mento de pesquisas nesta área. 

Nos programas de residência ainda há poucas vagas 
disponíveis para a formação dos profissionais de FM em 
ambiente clínico, com maior oferta na área de física médica 
da radioterapia e nas Regiões Sudeste e Sul. Esforços da 
comunidade acadêmica e profissional de FM devem ser 
realizados para ampliar a oferta de vagas de formação em 
serviço no Norte e Nordeste do país. Redes de colaboração 
entre universidades e estabelecimentos de saúde precisam 
ser implementadas para viabilizar esta demanda, garan-
tindo que a formação profissional dos MPs seja qualificada. 

Outro grande desafio que se apresenta na formação 
em FM, tanto por instituições de ensino superior (IESs) 
públicas como pelas privadas, é a redução do número de 
alunos que procuram a carreira de Física e de FM nas últi-
mas décadas, que pode retardar ainda mais a formação 
de novos profissionais de FM. Além das questões econô-
micas e de perspectiva profissional, um forte fator para 
isso é a desinformação dos alunos do ensino básico sobre 
a Física e também sobre a FM e seu campo profissional, 
motivada, em particular, pelo número reduzido de profes-
sores com formação em Física e, ainda menos, em Física 
Médica. Conforme levantamento feito em 2012, “nem o 
número de professores de física extrapolado em 20 anos 
atenderia as necessidades educacionais do país, visto 
que hoje existem alarmantes 350,66 alunos por professor. 
A relação entre esses dados é direta, visto que alunos que 
não tiveram suas aulas de física lecionadas por professo-
res licenciados, em torno de 3.572.820 em 2006, não são 
incentivados de forma adequada a perceber os fenômenos 
físicos do dia a dia, visto a falta de um embasamento teó-
rico e vivencial que somente um formado na área teria”57. 
É urgente que se procure atuar de forma a contribuir para 
atenuar ou mesmo reverter esse quadro.

Assim, paralelamente com a criação e o fortalecimento 
das residências em FM, torna-se urgente que órgãos como 
a ABFM e a SBF participem ativamente dos esforços para 
reverter a tendência de queda na procura pelos cursos de 
graduação em FM. Uma solução para isso seria a criação 
de grupos de trabalho que procurassem, com suporte das 
próprias associações, desenvolver ações como: campanhas 
de esclarecimento e estímulo diretamente nas escolas de 
ensino médio, utilização das mídias sociais mais utilizadas 
pelos jovens para disseminar informações sólidas e moti-
vadoras sobre a carreira de FM41, elaboração de recursos 
impressos e digitais que auxiliem os alunos a se esclarece-
rem e incentivarem pela FM, entre outras coisas. De outro 
modo, corremos o risco de ver os esforços de formação 
frustrados... por falta de estudantes58.
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Anexo 1. Contribuições para a elaboração de Diretrizes curriculares para Cursos de Física com ênfase/habilitação em Física Médica.

Introdução

A Física Médica fornece a base física para várias técnicas 
terapêuticas e a base científica para implementação, com-
preensão e desenvolvimento de tecnologias que estão revo-
lucionando o diagnóstico médico, e estabelece os critérios 
para a adequada utilização de agentes físicos utilizados em 
medicina. Físicos médicos são profissionais com formação 
acadêmica de pós-graduação e treinamento clínico, que 
fazem parte do grupo profissional multidisciplinar respon-
sável pelo diagnóstico e o tratamento de pacientes, asse-
gurando a qualidade dos aspectos técnicos envolvidos nos 
processos, a eficácia e segurança destes, reduzindo assim 
a probabilidade de acidentes14.

A maioria dos países desenvolvidos já reconhece o Físico 
Médico como profissional de atuação reconhecida na área 
da saúde. Alguns países, incluindo alguns emergentes, como 
o Brasil, ainda não o fazem, de modo que o Físico Médico 
acaba contratado como outra categoria profissional, con-
figurando uma contradição entre o cargo que ocupa e as 
funções que exerce. Em 2011, no entanto, a Organização 
Internacional do Trabalho (ILO), divulgou a minuta final 
(final draft) da nova Classificação Padrão Internacional de 
Ocupações (ISCO-08), em que, diferentemente das versões 
anteriores, os Físicos médicos aparecem no grupo 211, 
“Physicists and astronomers”, mas onde uma nota escla-
rece: “…medical physicists are considered to be an integral 
part of the health work force alongside those occupations 
classified in sub-major group 22, Health professionals...”. 
Entre as atribuições do Físico Médico, consta “Assegurar 
a entrega segura e eficaz de radiação (ionizante e não-ioni-
zante) a pacientes para atingir um resultado diagnóstico ou 
terapêutico conforme prescrito por um médico.”

No Brasil, existem dezenas de milhares de equipa-
mentos que utilizam radiação ionizante (equipamentos de 
Tomografia computadorizada, PET, Mamografia, Radiografia 
convencional e digital, Fluoroscopia etc.) e não-ionizante 
(Ressonância Magnética, Ultrassom etc.) que necessitam 
de profissionais com a formação dos Físicos Médicos para, 
entre outras coisas, realizar levantamentos radiométricos, 
testes de dosimetria e controle de qualidade, planejamen-
tos em radioterapia, calibração de instrumentos emissores, 

atividades de proteção radiológica, como pedem as normas 
e regulamentos nacionais (exs.: Portaria MS/453, 19987; 
RDC nº 20 - ANVISA, 20068) e as recomendações interna-
cionais (ex.: BSS, 2014)15.

Levando em conta os padrões mínimos recomendados 
pela Organização Mundial de Saúde [OMS / WHO], o Brasil 
necessitaria, só na área de dosimetria, de, pelo menos, 
1800 profissionais. Por outro lado, até o momento, menos 
de 400 profissionais obtiveram o Título de Especialista da 
Associação Brasileira de Física Médica (ABFM). Vale lem-
brar que a maioria dos físicos médicos qualificados brasilei-
ros participa de associações e sociedades representativas 
como a Associação Brasileira de Física Médica (ABFM) e a 
Sociedade Brasileira de Física (SBF).

E por que há esta falta de profissionais qualificados na 
área? Em particular, porque poucos profissionais são for-
mados por ano em cursos de aperfeiçoamento ou pós-gra-
duação na área.

Conforme dados divulgados pela ABFM, no Brasil, no 
campo da formação em Física Médica, existem, pelo menos:
•	 07 cursos de aprimoramento (SP), 04 cursos de espe-

cialização (SP, RJ, PR, GO); 12 cursos de pós-gradua-
ção (todos em Física (5) ou Engenharia (7)); 

•	 09 Programas de Mestrado e Doutorado (6 SE, 2 NE, 
1 S) e 3 Mestrados (2 RJ e 1 MG) que produzem dis-
sertações e teses voltados para a Física Médica.

•	 13 Cursos de Graduação voltados para Física Médica (02 
Nordeste (SE, PE), 08 Sudeste (MG, SP, RJ), 03 Sul (RS)).

Os cursos de graduação em Física Médica ou com ênfase 
em Física Médica surgiram no país entre 1990 e 2010 para 
acelerar mais o processo de formação dos profissionais da 
área. Em 2010, o número de vagas de graduação ofere-
cidas no país era de, aproximadamente, 380 para cursos 
de Física Médica e 345 para cursos de Física com possibi-
lidade de opção por Física Médica. Mesmo contando com 
a evasão, tais cursos já têm permitido a formação anual, no 
país, de um número bem maior de profissionais para a área 
do que antes, mesmo que para um espectro inicialmente 
limitado de funções. Atualmente, os egressos destes cur-
sos de graduação enfrentam uma grande dificuldade para 
dar continuidade a sua formação clínica ou acadêmica, uma 
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vez que há um número reduzido e concentrado de vagas 
para treinamento em serviço em nível de pós-graduação 
lato sensu (residência-especialização) ou mesmo stricto 
sensu (mestrado e doutorado). 

Um desafio, no momento, é qualificar os cursos de gra-
duação voltados para Física Médica, garantindo formação 
básica e aplicada sólidas, bem como a realização de está-
gios em hospitais e clínicas com profissionais qualifica-
dos. Associado a isso, a garantia da formação plena deste 
profissional, com treinamento específico e dedicado em 
ambiente clínico após sua graduação, precisa ser assegu-
rada. Dessa forma, estes profissionais terão maior chance 
de desenvolver suas competências técnico-científicas, per-
meadas por atitudes reflexivas, críticas, humanitárias e éti-
cas com responsabilidade para assumir o papel que deles 
se espera na área da saúde.

Nesse sentido, em 2010, numa parceria entre PUC-SP 
e ABFM, realizou-se um Workshop para discutir a formação 
em Física Médica, em particular nos cursos de graduação. 
Esse evento contou com a presença de cerca de 60 pes-
soas: 10 coordenadores de cursos de Graduação na área 
de Física Médica, 4 coordenadores de Pós-Graduação 
com trabalhos na área, 5 coordenadores de cursos de 
Aperfeiçoamento na área, vários professores e alunos, bem 
como profissionais de FM.

Considerações sobre diretrizes  
curriculares específicas para física médica
É consenso entre a comunidade da área, que o Físico 
médico deve antes de tudo ser um Físico, isto é, ter for-
mação própria, diferente de um engenheiro e de um tecnó-
logo. Deve ter um preparo sólido em Física Básica (teórica 
e experimental) e um preparo adicional em Física Médica.

O Físico Médico estaria sob o perfil do Físico-Interdisciplinar 
das Diretrizes Curriculares para Cursos de Graduação em 
Física. Dessa forma, as Diretrizes curriculares para tais cursos 
de graduação devem ser as mesmas dos cursos de Física, 
acrescentando-se diretrizes específicas básicas para a Física 
Médica. Compreende-se também que cada curso pode ter 
diretrizes específicas adicionais diferenciadas em seus pro-
jetos pedagógicos e formar físicos médicos com diferentes 
perfis, que atendem especificidades e necessidades regionais.

Assim também o formando de um curso de gradua-
ção voltado para Física Médica deverá prestar o ENADE 
de Física, como todos os demais formandos em Física no 
país. Claro que, em função das competências específicas 
desenvolvidas, seria desejável que o ENADE tivesse uma 
parte específica opcional para Física Médica.

O egresso de um curso de graduação voltado para Física 
Médica é um bacharel em Física Médica. Ainda não está pronto 
para exercer todas as funções de um Físico Médico qualifi-
cado e necessita de formação de pós-graduação. Esta for-
mação se dá em diferentes níveis após a graduação e deve 
continuar em cursos de Aperfeiçoamento e Especialização 
(Residências), Pós-Graduação (Mestrado e Doutorado), em 
Treinamentos supervisionados e na prática profissional. 

Competências e habilidades específicas  
a serem desenvolvidas nos cursos  
de graduação em Física Médica
1.	 Formação sólida em física básica clássica e moderna, 

teórica e experimental, incluindo todas as compe-
tências essenciais, habilidades e vivências gerais 
necessárias à formação dos Físicos, cf. definidas 
nas Diretrizes Nacionais Curriculares para os Cursos 
de Física6.

2.	 Domínio dos princípios e conceitos básicos de Física 
das Radiações, Proteção Radiológica e Física das áreas 
específicas de Física Médica: Diagnóstico por Imagens, 
Terapia (com radiações ionizantes e não-ionizantes), 
Medicina Nuclear e Proteção Radiológica.

3.	 Capacidade de trabalho em equipes multidiscipli-
nares, em ambiente hospitalar, com habilidade para 
relações humanas, tendo como objetivo final o 
bem-estar do paciente.

4.	 Pró-atividade, responsabilidade e postura ética ade-
quada para o desempenho das atividades específicas 
dentro de sua área de atuação, além de manter bom 
relacionamento e saber lidar com o paciente, quer seja 
em empresas, hospitais, órgãos públicos, etc.

5.	 Conhecimento do sistema de saúde brasileiro para atuar 
de forma integrada e contínua com outros profissionais 
na atenção à saúde.

6.	 Treinamento inicial em forma de Estágio supervisio-
nado em ambientes clínicos ou de pesquisa na área 
de Física Médica.

É desejável que o Físico Médico tenha formação tanto 
como pesquisador quanto como profissional de saúde. 
Dessa forma, no quadro docente dos cursos de gradua-
ção voltados à formação em Física Médica deveria haver 
formadores com perfil mais acadêmico e outros com perfil 
mais profissional, de preferência atuantes em hospitais e 
outros setores.

A distribuição de cargas horárias mínimas ao longo do 
curso de graduação deverá ser: 
•	 Conteúdo básico: 50-60% do curso, abrangendo as 

áreas fundamentais da Física; 
•	 Conteúdo específico: Física das Radiações, Proteção 

Radiológica; Dosimetria; Aspectos Clínicos em 
Física Médica; Física do diagnóstico por Imagem, da 
Radioterapia e da Medicina Nuclear; Processamento 
de Imagens; Efeitos Biológicos das Radiações; Estágio 
clínico supervisionado...

Em nível de graduação, o Estágio curricular deveria se 
concretizar em vivência em ambiente clínico e/ou profissio-
nal relacionada com o conteúdo de física médica, que inclua 
hospital ou outro estabelecimento de saúde. Seria desejá-
vel que os alunos tivessem oportunidade de fazer estágio 
em todas as áreas da Física Médica, em ambientes sele-
cionados, sempre sob a responsabilidade de um supervi-
sor qualificado responsável.”
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1. Introdução

Na ultrassonografia (US), imagens do corpo humano 
são obtidas a partir da reflexão ou do espalhamento de 
um feixe sonoro pulsado de alta frequência (tipicamente 
de 1 a 15 MHz), que é enviado de um transdutor móvel 
para interrogar o corpo1-3. Cada vez que o feixe sonoro 
encontra no seu caminho interfaces acústicas, isto é, alte-
rações na densidade ou elasticidade do meio, uma fra-
ção (em geral pequena) da energia sonora é refletida ou 
espalhada. Isso pode acontecer nas paredes de um órgão 
ou mesmo ao longo de um tecido com estrutura hetero-
gênea. A onda retroespalhada (ou “eco”) é detectada e 
processada pela eletrônica do sistema, que atribuirá uma 
escala de tons de cinza de acordo com a amplitude do 
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Resumo
Neste artigo fazemos uma breve revisão da ultrassonografia na perspectiva da física médica. Iniciamos apresentando uma visão resumida dos 
princípios físicos mais fundamentais em imagens por ultrassom e alguns parâmetros importantes na aferição da qualidade de imagem e do 
desempenho geral dos ecógrafos que derivam desses princípios. Na segunda parte, apresentamos uma contextualização histórica do controle da 
qualidade (CQ) em ultrassonografia na prática profissional da física médica e as dificuldades associadas à falta de legislação governamental e à 
contínua evolução da tecnológica. Esforços para sistematizar e implementar protocolos de CQ para ultrassonografia no Brasil são feitos há mais de 
20 anos. Porém, que nível de inserção nesse mercado tão amplo foi atingido pelos serviços e empresas de física médica desde então? Fazemos uma 
breve reflexão sobre essa questão a partir da experiência no estado do Rio Grande do Sul, buscando, ao final, extrapolar para o cenário nacional e 
avaliar as perspectivas futuras do CQ no mercado da física médica.
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Abstract
In this article, we briefly review ultrasonography from a medical physics perspective. We begin by presenting an overview of the most fundamental 
physical principles in ultrasound imaging and some important parameters in the evaluation of the image quality and the overall performance of the 
sonographs that derive from these principles. In the second part, we present a historical contextualization of ultrasonography quality control (QC) in 
the professional practice of medical physics, and the difficulties associated with the lack of governmental legislation and the continuous technological 
evolution of this technique. Efforts to systematize and implement QC protocols for ultrasonography in Brazil have been done for more than 20 years. 
However, what level of insertion in such a broad market has been reached by medical physics services and companies ever since? We will make a 
brief reflection on this issue based on the experience in the state of Rio Grande do Sul, seeking to extrapolate to the national scenario and evaluate 
the future perspectives of the QC in the Brazilian medical physics market.

Keywords: medical physics; ultrasonography; radiology; quality control.

sinal demodulado e amplificado (Figura 1). Por isso, uma 
imagem de ultrassom corresponde grosseiramente a um 
mapa 2D da refletividade acústica dos tecidos. O corpo 
também pode ser investigado no modo Doppler para obter 
informações de fluxo, amplamente aplicado na análise 
do sistema circulatório (Figuras 1C e 1D). Nesse caso, 
a frequência das ondas retroespalhadas é o sinal primá-
rio. Mais recentemente, o modo de elastografia foi inse-
rido em equipamentos clínicos (Figura 1E), permitindo a 
identificação de doenças através da medida do módulo 
de elasticidade local4.

A informação espacial necessária para a geração de 
imagens F(x,z) de cortes tomográficos do corpo, em que 
z é a coordenada da profundidade, é obtida varrendo 
um feixe acústico relativamente fino ao longo da direção 
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Figura 1. Visão geral da ultrassonografia e principais modos de imagem. (A) Esquema de um aparelho de imagem por ultrassom. 
No diagnóstico por ultrassom, uma onda sonora pulsada é enviada ao corpo e “ecos” retornam dos diferentes tecidos encontrados no 
seu caminho, obtendo-se daí a informação necessária para a formação das imagens e medidas de fluxo ou elasticidade. Um pulso 
de tensão alternada p(t) excita o transdutor, resultando na transmissão de um pulso de ultrassom com extensão lateral s(x,y), direcio-
nado ao paciente. Imediatamente após a transmissão do pulso, o transdutor entra em modo de recepção. Quando a frente de onda 
encontra uma descontinuidade acústica (variação nos valores de elasticidade ou densidade), uma onda espalhada é produzida (linhas 
tracejadas na figura) e é recebida pelo transdutor. Em alguns casos podemos ter reflexão especular ou difusa. O sinal é processado 
(filtrado, amplificado, demodulado e comprimido) e mostrado num sistema de visualização. (B) Exemplo de imagem no Modo-B, apli-
cado na visualização de um phantom multipropósito tecido-equivalente. Diferentes estruturas usadas para os testes podem ser vistas: 
filamentos para medidas de exatidão de distâncias e resolução espacial e massas com diferentes ecogenicidades. (C) Imagens de 
um phanthom multipropósito com inserção de fluxo, mostrando aquisição no modo B e aquisição com sobreposição do sinal Doppler, 
transformado em escala de cor, a qual indica o sentido do fluxo. Na imagem, o simulador de vaso é uma estrutura oblíqua, percorrida 
por líquido equivalente ao sangue. Note a característica anecoica do líquido no modo B. (D) Sonograma Doppler: um espectro de ve-
locidades em função do tempo de uma região de interesse do fluido pode ser obtido (em tempo real), permitindo avaliação qualitativa 
e quantitativa do fluxo. (E) Imagens elastográficas. Nos equipamentos mais modernos, mapas da elasticidade também podem ser 
obtidos na região de interesse e superpostos nas imagens do modo B. A sondagem das propriedades mecânicas dos tecidos pode 
fornecer informações de valor diagnóstico em diferentes doenças. A imagem mostra lesão na mama de etiologia maligna, indicada 
pelo aumento da rigidez mecânica (cor vermelha)4.

Fonte: adaptado de Sigrist et al.4, Rolim5 e Capaverde et al.6.
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x (Figura 1A). A identificação da coordenada z do centro 
espalhador no tecido é obtida do tempo de voo t do pulso 
sonoro desde a saída até o retorno ao transdutor. Isso pode 
ser feito porque a velocidade de propagação c do ultras-
som no corpo pode ser tomada como aproximadamente 
constante para os diferentes tecidos moles. De fato, nos 
equipamentos clínicos, assume-se velocidade média de 
propagação c = 1.540 m/s e a profundidade é obtida da 
relação simples: 2z = ct. As posições dos cortes adquiri-
dos do corpo são escolhidas livremente pelo radiologista 
e correspondem ao ponto de posicionamento da fonte do 
ultrassom no corpo. 

Modelando o corpo como um arranjo de centros espa-
lhadores isotrópicos de refletividade R(x,y,z), o sinal proces-
sado resultante, considerando coeficiente de atenuação e 
velocidade de propagação constantes, pode ser aproxi-
mado pela Equação 1.

( )  ( ) ( )
2 z2z e

e t p t s x,y R x,y,z dxdydz
c z

− µ ∝ − 
 ∫∫∫ � (1)

Em que:
p = é o pulso recebido atrasado pelo percurso 2z e modifi-
cado pelos vários processos que atuam no corpo. O termo 
em 1/z representa a perda de amplitude da onda esférica 
retroespalhada de uma estrutura pontual. O termo expo-
nencial e-2mz é a perda por atenuação. 

A US foi difundida como método de imagens médicas 
principalmente a partir dos anos 1950 e desde então vem 
evoluindo continuamente, principalmente na tecnologia 
dos transdutores, responsáveis pela geração e detecção 
do feixe sonoro. A US é particularmente útil para o estudo 
de tecidos moles, os quais são radiologicamente similares. 
Ela é utilizada em larga escala em obstetrícia/ginecologia, 
em imagens cardíacas e vasculares, urologia, imagens 
do abdômen, em lesões musculares, entre outras aplica-
ções clínicas. As principais atrações dessa modalidade 
de imagem são a ausência dos efeitos danosos da radia-
ção ionizante, a capacidade de obter imagens e análise 
de fluxo em tempo real (Figura 1D), o seu relativo baixo 
custo e a facilidade de operação. Uma das dificuldades 
na US médica é a grande complexidade das interações 
do som com o corpo humano. Tecidos são meios dissi-
pativos, não homogêneos, com estruturas cobrindo um 
grande espectro de frequências espaciais e propriedades 
dependentes da frequência do som, da temperatura e em 
alguns casos da direção (não isotrópicas). Isso limita a 
modelagem teórica (certamente muito mais complicada 
do que a visão simplificada implícita na Equação 1) e as 
possibilidades de análise verdadeiramente quantitativa 
das imagens2.

2. O Som e sua Interação com Tecidos

O som e o ultrassom são fenômenos ondulatórios, sendo 
um tipo de onda mecânica. A forma mais comum de 

caracterizar uma onda sonora é em termos das variações 
de pressão no meio, produzidas pela perturbação que gera 
o som (Equação 2):

p(x,t) = po + Δp(x,t)� (2)

Em que:
po = a pressão de equilíbrio do meio não perturbado;
Dp = o aumento ou diminuição da pressão induzida pela 
passagem da perturbação. 

Em tecidos, as ondas sonoras são em geral longitu-
dinais, exceto para corpos sólidos como um osso, nos 
quais o som se propaga também a partir de ondas trans-
versais devido ao cisalhamento lateral. A Tabela 1 mos-
tra algumas características de um feixe de ultrassom de 
um transdutor operando em 3,5 MHz, típico para ima-
gens abdominais.

A velocidade de propagação c da onda sonora no corpo 
humano está relacionada com a densidade ρ e o módulo 
volumétrico de elasticidade B (o bulk modulus) do meio, 
através da relação (Equação 3):

B
c =

ρ
� (3) 

sendo, em boa aproximação, independente da frequência.

Logo, quanto maior o módulo elástico do meio, maior 
a velocidade do ultrassom. Felizmente, apesar de a veloci-
dade do som exibir variações consideráveis entre diversos 
materiais, nos tecidos moles as variações ficam em torno 
de ± 5%, como pode ser visto na Tabela 2.

Um dos aspectos físicos fundamentais no contexto 
de imagens por ultrassom é o comportamento do feixe 
sonoro ao encontrar interfaces (Figura 2). A utilidade do 
ultrassom na produção de imagens reside no fato dele 
ser parcialmente refletido e/ou espalhado nos contor-
nos dos órgãos e em tecidos não homogêneos. A inten-
sidade IR do sinal de uma dada estrutura na US é tanto 
maior quanto maior for o coeficiente de reflexão R do som 
naquela região, o qual por sua vez depende essencial-
mente da diferença de impedância acústica Z entre os 

Fonte: Bamber e Tristam1.

Parâmetro Valor
Período 0,3 µs
λ (na água) 440 µm (0,44 mm)
Duração do pulso 3 T ≈ 1 µs
Tamanho do pulso (axial) 3 λ ≈ 1,5 mm
Largura do feixe na zona focal ~10 λ ≈ 5 mm
Largura de banda de frequências 60 a 100%
Divergência 1 a 2º

Tabela 1. Características típicas de um feixe de ultrassom 
oriundo de um transdutor de 3,5 MHz.
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Fonte: Bamber e Tristam1, Cho et al.2, Bushberg et al.3 e dados extraídos do site <https://itis.swiss/virtual-population/tissue-properties/database/acoustic-properties/>. Acesso em: 20 jan. 2019.

Material c (m/s) B (Pa) r (kg/m3) Z (kg/m2s) m (dB/cm)
Ar 330 1,42 × 105 1,29 430 12
Água 1.482 (20ºC) 2,15 × 109 1.000 1,48 × 106 0,0022
Tecido mole médio 1.540 1.000 1,63 × 106 1
Sangue 1.580 2,2 × 109 1.040 1,61 × 106 0,15
Gordura 1.450 910 1,38 × 106 0,63
Fígado 1.550 2,5 × 109 1.080 1,65 × 106 1,2
Rim 1.560 1.066 1,62 × 106 1
Músculo 1.585 1.060 1
Pulmão 950 40
Osso (típico) 3.200 9 × 109 1.650 5,3 × 106 10,2
Coração (músculo) 1.560 1.040 1,8
Cristais dos transdutores piezoelétricos 4.000 7.500 30 × 106 -

Tabela 2. Valores típicos de parâmetros acústicos de alguns materiais e tecidos. São mostrados a velocidade do som c, a impedância 
acústica Z, a densidade r, o módulo volumétrico de elasticidade (B) e o coeficiente de atenuação m (na frequência de 1 MHz).

meios envolvidos. Para interfaces e ondas planas, como 
na Figura 2A (Equação 4): 

2

R 2 1 1 2

i 2 1 1 2

I Z cos Z cos
R

I Z cos Z cos

 θ − θ
= =  θ + θ 

� (4)

e a impedância acústica Z é definida como o produto da 
velocidade do som pela densidade do material (Equação 5):

Z= ρc� (5)

Valores de impedância para alguns tecidos são dados na 
Tabela 2. 

Dessa forma, para um dado ângulo de incidência, 
quanto maior a diferença de impedância acústica entre 
dois tecidos, mais intenso será o som refletido e maior o 
contraste entre as duas estruturas na imagem. Por exem-
plo, numa interface gás/tecido mole, R ~ 99%, o que faz 
do ar uma grande barreira à propagação do som no corpo. 
Em osso/músculo, R ~ 30%, mas entre a maioria dos teci-
dos moles, R < 1%. Naturalmente, reflexões especulares 
não são as mais comuns no corpo humano, já que as pare-
des dos tecidos são rugosas e o tecido não é uniforme. 
Nesse caso, a reflexão difusa (o som é refletido num certo 
intervalo angular, Figura 2B) e o espalhamento (remissão do 
som em todas as direções, Figura 2C) são os fenômenos 
preponderantes. De qualquer modo, é bom notarmos que 
a maioria das estruturas relevantes no corpo é fracamente 
refletora ou espalhadora. Essa característica é importante, 
pois reflexões de alta intensidade tornam os efeitos de refle-
xões múltiplas (ou reverberação) maiores, os quais, quando 
presentes, podem gerar artefatos importantes nas imagens.

Normalmente, a intensidade de ondas espalhadas é muito 
menor do que ondas refletidas especularmente. Contudo a 
detecção de ondas refletidas depende do posicionamento 
do transdutor, sendo, portanto, fortemente dependente do 

Figura 2. Comportamento do som em interfaces. (A) Reflexão 
especular e refração de uma onda harmônica plana viajando 
entre dois meios homogêneos com interfaces planas. (B) Quan-
do a superfície/interface é rugosa, com asperidades compará-
veis ao λ do som, como no caso da maioria dos órgãos do 
corpo, ocorre a reflexão difusa, na qual o som é disperso num 
certo intervalo angular. (C) No interior de meios não homogê-
neos, compostos de estruturas com tamanhos comparáveis ou 
menores que λ, ocorre o espalhamento do som em todas as 
direções. Por exemplo, no caso do sangue, o sinal do ultrassom 
é gerado por espalhamento nas hemácias.

A

B C



18 Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):14-23.

Papaléo RM, Souza DS

ângulo de incidência. O espalhamento permite, por outro 
lado, a detecção de interfaces que não estejam neces-
sariamente perpendiculares à direção do som incidente. 
Além disso, o espalhamento é relativamente independente 
do ângulo de incidência, e, portanto, é mais característico 
dos centros espalhadores. Eventos de espalhamento e refle-
xão difusa são os mais significativos para a produção das 
imagens de tecidos biológicos (e sua proporção aumenta 
em frequências altas). Mesmo assim, ecos oriundos de 
reflexão podem ocorrer no corpo, de modo que um amplo 
alcance dinâmico (tipicamente maior do que 100 dB) se faz 
necessário para a detecção de todos esses tipos de eco. 

Também é importante considerar a parte transmitida 
(refratada) do som, a qual gerará o sinal dos tecidos mais 
profundos. O ângulo de transmissão do som θ2

 está relacio-
nado com o ângulo de incidência por meio da Equação 6.

sen θ2 = (c2 / c1) sen θ1� (6)

Logo, quanto maior a velocidade do som no meio 2, maior 
será o ângulo de refração (ou transmissão). Quando há varia-
ção grande de velocidade entre os meios envolvidos ou em 
ângulos de incidência rasantes, pode ocorrer reflexão interna 
total, impedindo a transmissão do som para além daquela 
região. Isso pode ser um problema, por exemplo, em medi-
das Doppler. Se o ângulo de insonificação com a normal da 
parede for maior do que o ângulo crítico, não há transmissão 
de som para dentro do vaso, resultando na ausência de sinal 
doppler. A refração também pode introduzir pequenas dis-
torções geométricas e de posicionamento nos objetos, mas 
elas são em geral de pouca importância, pois a mudança de 
ângulo na refração é tipicamente pequena entre os tecidos 
moles, os quais têm velocidades do som muito similares. 

A intensidade de uma onda sonora também é continua-
mente atenuada à medida que o som se propaga no meio. 
A atenuação é causada tanto pela absorção (conversão do 
som em calor por forças friccionais e outros processos de 
relaxação presentes em meios viscoelásticos, a exemplo 
dos tecidos biológicos2) como pelos processos que desviam 
o feixe da sua trajetória original (reflexão, refração, difração 
e espalhamento). Em tecidos moles, a absorção é normal-
mente o fator preponderante na atenuação. Para o fígado, 
por exemplo, a contribuição por espalhamento é da ordem 
de ≈ 15%. O decréscimo da intensidade com a distância z 
percorrida no meio segue a lei usual, observada para outros 
tipos de radiação (Equação 7): 

I(z) = Io e
-µz� (7)

Em que: 
Io = a intensidade inicial;
µ = o coeficiente de atenuação. 

Em tecidos moles, a camada semirredutora para um 
feixe de f = 1 MHz é da ordem de 3 cm.

A atenuação cresce com a frequência do ultrassom. 
Em primeira aproximação, assume-se que o coeficiente 

de atenuação (μ)  dos tecidos cresce linearmente com o 
aumento de f, mas em tecidos com grande influência do 
espalhamento na atenuação (por exemplo, no sangue), a 
dependência é mais forte e se aproxima da dependência 
clássica esperada em fluidos,2 de μ ∝f2. Valores do coe-
ficiente de atenuação em 1 MHz para alguns tecidos são 
dados na Tabela 2.

3. Parâmetros de Imagem  
e Controle da Qualidade

A US possui cinco modos básicos de operação: os modos 
A, B, M, Doppler e elastográfico. Desses modos, o B, que 
é o que gera as imagens anatômicas gerais, e o modo 
Doppler, para análise de fluxo, são os que recebem a maior 
atenção do ponto de vista do controle da qualidade (CQ) 
na prática clínica. Há uma série de parâmetros de imagem 
para serem aferidos e controlados, os quais foram sugeri-
dos pelas principais associações internacionais, tais como 
a American Association of Physicists in Medicine (AAPM)7, 
a American Institute of Ultrasound in Medicine (AIUM)8 e o 
National Council on Radiation Protection and Measurement 
(NCRP)9. Naturalmente, como em todo procedimento metro-
lógico, nessas referências há protocolos cuidadosos para 
a realização das medidas e delimitação dos níveis de acei-
tação e ação, os quais (em particular as recomendações 
da AAPM7) serviram de base ou foram adaptados também 
nos protocolos desenvolvidos no Brasil10-20. A seguir faze-
mos apenas um breve apanhado dos principais tipos de 
testes empregados, incluindo, no final, uma justificativa para 
a implementação de um programa de CQ.

3.1. Controle de Exatidão de Medidas Espaciais
Esse talvez seja um dos parâmetros mais relevantes no 
contexto do diagnóstico médico, pois medidas de tamanho 
são rotineiramente aplicadas na US, indicando, por exem-
plo, extensão de lesões como cistos e tumores ou tempo 
de gestação na obstetrícia. Essas medidas são facilmente 
realizadas a partir de filamentos de nylon dispostos no 
phantom, tanto na direção horizontal como na vertical, com 
espaçamento conhecido e calibrado (Figura 1B). 

3.2. Controle do Volume Efetivo de Visualização 
Por causa da contínua atenuação do feixe sonoro, o 
volume efetivo de tecido que pode ser interrogado num 
exame de US é limitado e, como vimos anteriormente, 
diminui fortemente com a frequência. Há também uma 
profundidade mínima, chamada zona morta, abaixo da 
qual nenhum sinal útil pode ser captado pelo sistema, 
devido ao tempo finito necessário para a mudança do 
transdutor entre o modo de emissão e o de recepção. 
Esses dois parâmetros são sondados e são indicadores 
de possíveis degradações no funcionamento dos trans-
dutores. A profundidade de visualização máxima tam-
bém dependerá da frequência de repetição de pulsos e 
do intervalo dinâmico de detecção. 
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3.3. Controle da Uniformidade 
Ainda que do ponto de vista estritamente físico não seria 
esperado que uma imagem sonográfica de um volume uni-
forme de tecido fosse de fato uniforme, por conta da ate-
nuação do feixe, na prática os equipamentos dispõem de 
sistemas de amplificação (TGC, do inglês time gain compen-
sation) que, em primeira aproximação, compensam essas 
perdas com a profundidade. As máquinas modernas são 
equipadas com sistemas de compensação múltiplos, que 
podem ser ajustados de forma independente para cada 
intervalo de profundidade. Então testes de uniformidade 
efetivamente avaliam o bom funcionamento do sistema 
TGC e possíveis defeitos no funcionamento dos cristais 
piezoelétricos dos transdutores (os quais aparecem como 
bandas escuras verticais ao longo da imagem). 

3.4. Controle da Resolução Espacial
A resolução espacial é um parâmetro importante em qual-
quer sistema de imagens e qualifica a habilidade do instru-
mento em resolver detalhes da estrutura fina dos tecidos. 
Na US, a resolução na direção de propagação do feixe (axial) 
e perpendicular ao feixe (lateral) são diferentes e ambas são 
aferidas. Na direção axial, ela é controlada pelo tamanho 
do pulso do ultrassom (tipicamente 3 períodos) e na lateral, 
pela divergência ou abertura do feixe. A resolução sempre 
melhora com o aumento da frequência e piora com a pro-
fundidade, por isso deve ser medida em diversas posições 
no phantom para uma caracterização mais completa do 
desempenho do sistema de imagem. A resolução espacial 
é um parâmetro útil na intercomparação do desempenho 
de equipamentos e impacta na capacidade do ecógrafo 
identificar pequenas estruturas anecoicas isoladas (como os 
cistos), as quais podem não ser observadas se a resolução 
for insuficiente. Isso ocorre devido ao “preenchimento” da 
estrutura na imagem com sinal oriundo de regiões vizinhas 
mais ecogênicas, devido à largura finita do feixe sonoro.

3.5. Controle do Contraste Acústico
A habilidade do sistema processar e mostrar distintas estru-
turas que geram brilhos levemente diferentes nas imagens 
(isto é, de distinguir pulsos com amplitudes muito pró-
ximas) também é um parâmetro importante de aferição. 
Tipicamente, massas de seção circular com ecogenicidades 
variando num intervalo entre +15 e -15 dB em relação ao 
sinal médio do phantom são dispostas numa dada profundi-
dade (Figura 1C) e ajudam a verificar a consistência do sis-
tema de processamento de tons de cinza do equipamento. 

3.6. Controle de Sensibilidade e Exatidão nas 
Medidas de Fluxo 
Procedimentos de CQ para o modo Doppler foram menos 
explorados21,22 e não são detalhados, por exemplo, no 
documento da AAPM7. Os phantoms necessitam de um 
sistema controlado e calibrado de fluxo de líquido equiva-
lente ao sangue e operam em modo contínuo ou pulsado. 
Os principais parâmetros a serem aferidos são a acurácia 
das medidas de velocidade e fluxo e a sensibilidade de 

detecção do sinal Doppler em diferentes profundidades e 
valores de fluxo. 

3.7. Outros Itens Relevantes
Usualmente, os programas de CQ também incluem outros 
itens, como a inspeção física dos transdutores e demais 
partes do ecógrafo. Outros parâmetros menos comuns de 
serem aferidos em testes de CQ, mas que também são 
relevantes no contexto clínico, são a intensidade do feixe 
e a aferição da exatidão das medidas de elasticidade23. 

3.8. Benefícios de um Programa de Controle da 
Qualidade em Ultrassonografia
São vários os motivos para a implementação de um pro-
grama de rotina de CQ em US:
•	 auxilia os serviços na definição de compra de equipa-

mentos, através da intercomparação de desempenho 
com base em testes objetivos; 

•	 auxilia os serviços na aceitação dos equipamentos 
comprados; 

•	 cria um histórico de registros de desempenho, o qual 
permite identificar degradações nas imagens, em prin-
cípio antes de afetar os exames de pacientes, e inter-
comparar a durabilidade de diferentes equipamentos;  

•	 auxilia a identificar o tipo de defeito envolvido, acele-
rando o processo de manutenção; 

•	 permite o controle da adequação dos reparos realiza-
dos após uma manutenção; 

•	 dá apoio aos projetos de pesquisa clínica em serviços 
acadêmicos, para os quais a garantia da acurácia de 
medidas pode ser fundamental. 

Diferentemente de outras técnicas de diagnóstico por 
imagem (como tomografia computadorizada, ressonân-
cia magnética ou mamografia), nas quais profissionais não 
médicos (biomédicos, técnicos e tecnólogos em radiolo-
gia) adquirem e registram as imagens conforme protocolos 
predefinidos, a ecografia é mais “operador-dependente”. 
As imagens são obtidas diretamente pelo médico radio-
logista e o laudo usualmente não se baseia em imagens 
impressas, mas nas observações feitas diretamente na tela 
do equipamento durante o exame. Decorrem disso algumas 
dificuldades em se avaliar a reprodutibilidade e a qualidade 
técnica de exames de US24. Por isso, garantir que os parâ-
metros básicos dos ecógrafos estejam em conformidade 
com limites aceitáveis faz com que o diagnóstico clínico se 
torne mais preciso e seguro.

4. O Controle da Qualidade em Ultrassonografia 
no Brasil 

Falar sobre CQ em US no Brasil nos reporta diretamente 
à pergunta do porquê fazê-lo. Como vimos anteriormente, 
os benefícios do CQ são múltiplos. Entretanto, o senso 
comum na área da US, já reconhecido pelo grupo de tra-
balho da AAPM que montou a proposta para os testes de 
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CQ7 no fim dos anos 1990, é de que testes de CQ seriam, 
em última instância, desnecessários, uma vez que os ecó-
grafos modernos são equipamentos estáveis que não 
demandam manutenção frequente e que eventuais falhas 
no sistema poderiam ser verificadas durante a prática clí-
nica sem implicar riscos aos pacientes, devido à baixa peri-
culosidade inerente à técnica. 

Outro grande problema tem sido a ausência de legisla-
ção regulatória e obrigatoriedade de um programa de CQ 
em US. Ainda que normas e resoluções sobre aspectos téc-
nicos da US no âmbito nacional se encontrem distribuídas 
em diferentes documentos (Quadro 1), elas não são explí-
citas em relação a processos de QC, deixando um vácuo 
no sistema que apenas recentemente tem a perspectiva 
de ser preenchido. 

Todos esses aspectos sedimentaram a percepção de 
que o CQ seria de certa forma uma “preciosidade” que só 
agrega custos ao serviço. Essa visão, que ainda persiste 
nos praticantes da US, certamente contribuiu para frear a 
difusão para o mercado da física médica brasileira das diver-
sas iniciativas do setor acadêmico nacional10-20 em estudar, 
desenvolver e, naturalmente, implantar na rotina clínica tes-
tes de CQ sugeridos internacionalmente7,8.

Desde os anos 2000, esforços oriundos de instituições de 
ensino/pesquisa e prestadores de serviços em física médica 
vêm realçando a importância de implementar processos de 
CQ em ecografia. Instituições como a Universidade Federal do 
Rio de Janeiro (UFRJ)10,13, a Pontifícia Universidade Católica 
do Rio Grande do Sul (PUC-RS)5,6,11,15,16 e a Universidade 
de São Paulo (USP)12 foram pioneiras no Brasil. Mais tarde 
outras universidades também avaliaram protocolos de 
CQ, tais como a Universidade Estadual de Campinas 
(UNICAMP)14, a Universidade Federal de Pernambuco 
(UFPE)17 e a Universidade Federal Tecnológica do Paraná 
(UFTPR)18 (Figura 3).

A partir do movimento das instituições de ensino e 
pesquisa, os prestadores de serviços em física médica 

perceberam a necessidade de acrescentar à rotina do setor 
de imagem os CQ aplicados aos equipamentos de ecografia. 
É bastante claro que o mercado da US na prática profissio-
nal dos físicos médicos é, potencialmente, extremamente 
amplo29 e há muito para ser explorado. No censo de 2013 
do Cadastro Nacional de Estabelecimentos em Saúde30 
havia, no Brasil, um número estimado de 110.564 equi-
pamentos de imagem (mamografia, radiologia digital ou 
convencional, tomografia computadorizada, ressonân-
cia magnética, ultrassonografia) em estabelecimentos de 
saúde público-privados Se for levado em consideração 
apenas o número de ecógrafos (modelos Modo B/M e 
Modo B/M/Doppler) devidamente registrados no CNES de 
2013, chega-se a uma distribuição nacional de 29.283 equi-
pamentos, que só é inferior ao número de equipamentos 
de raios X odontológicos intraorais em funcionamento. 
Essa proporção nos dias de hoje deve grosseiramente se 
manter, fazendo da US uma das técnicas de imagem de 
maior difusão no Brasil.

Ao longo dos últimos 15 anos, algumas empresas espe-
cializadas em radioproteção e imagenologia têm oferecido 
serviços de CQ de US como um diferencial para seus clien-
tes, argumentando que boas práticas aplicadas à ecogra-
fia geram não só melhores resultados aos pacientes, como 
aumentam a vida útil dos equipamentos. Tomando como 
exemplo o estado do Rio Grande do Sul, em 2008 (e, por-
tanto, oito anos após o primeiro estudo de aplicação de 
testes de CQ no estado9), apenas uma empresa de física 
médica oferecia na sua listagem de serviços o CQ para US. 
Em 2018, mais outras três empresas foram identificadas 
oferecendo esses serviços, mas com atendimentos espo-
rádicos. Considerando um universo de 15 prestadores de 
serviços oficialmente cadastrados no Centro Estadual de 
Vigilância Sanitária (CEVS/RS), em 2018 o percentual das 
empresas de física médica que ofereciam CQ em US era 
de 27%, uma fração ainda relativamente baixa (Figura 3D).

No Rio Grande do Sul, esse quadro de pouca aplicação 
de CQ em US não muda mesmo entre instituições-escola 
(como hospitais universitários) que detêm grande número 
de equipamentos de ultrassom e setores de física médica/
engenharia biomédica ativos. Por exemplo, no Rio Grande 
do Sul, apenas o Hospital São Lucas (HSL) da PUC-RS 
mantém um programa ativo de rotina, englobando tanto a 
avaliação de equipamentos no modo B como Doppler, com 
periodicidade mínima anual. No HSL, relatórios periódicos 
também são enviados aos centros de pesquisa que utilizam 
o ultrassom, devido a exigências dos órgãos financiadores.

Com base em informações fornecidas por algumas ins-
tituições de ensino/pesquisa e prestadores de serviço em 
física médica e com dados levantados junto a Pesquisa 
de Assistência Médico-Sanitária do Instituto Brasileiro 
de Geografia e Estatística (AMS/IBGE), Agência Nacional 
de Vigilância Sanitária (ANVISA), Cadastro Nacional de 
Estabelecimentos de Saúde (CNES) e site do Centro Estadual 
de Vigilância em Saúde do Rio Grande do Sul (CEVS/RS), 
traçamos um panorama sobre o CQ em US no Brasil, 
resumido de forma gráfica na Figura 3. As informações RDC: Resolução da Diretoria Colegiada.

Documentação técnica Objetivo

Resolução RDC 50 – 
Ministério da Saúde25

Planejamento, programação, elaboração 
e avaliação de projetos físicos de 
estabelecimentos assistenciais de saúde.

Resolução RDC 189 – 
Ministério da Saúde26

Planejamento, programação, elaboração 
e avaliação de projetos físicos de 
estabelecimentos assistenciais de saúde.

Resolução RDC 40 – 
Agencia Nacional de 
Vigilância Sanitária27 

Requisitos de Cadastro  
de Produtos Médicos.

Resolução 444 – 
Agencia Nacional de 
Vigilância Sanitária28

Requisitos para garantir a segurança 
e a qualidade dos equipamentos 
eletromédicos de médio e alto risco 
à saúde de seus usuários.

Quadro 1. Normas e resoluções nacionais referentes a 
equipamentos eletromédicos, incluindo a ecografia.
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certamente estão longe de serem completas, dada a difi-
culdade de levantar os dados durante o período da escrita 
deste artigo (janeiro de 2019). Grosso modo, o número de 
prestadores de serviços em CQ em US nos outros estados 
para os quais conseguimos dados segue mais ou menos 
o quadro do Rio Grande do Sul, ou apresentam difusão 
ainda menor. Por exemplo, São Paulo tem um número de 
prestadores de serviços ativos em US um pouco maior que 
o Rio Grande do Sul, mas possui um número bem maior 
de equipamentos instalados, demonstrando também uma 
baixa difusão do CQ em US.

5. Reflexão Final

A US é uma técnica de imagem que envolve radiação 
acústica (não ionizante), amplamente difundida e aplicada 
clinicamente. O controle de parâmetros físicos associados 

ao bom desempenho dos ecógrafos se faz necessário, 
como nas demais modalidades de imagens médicas, 
entretanto tanto a procura por CQ em US quanto a oferta 
pelos prestadores de serviços em física médica no Brasil 
são escassas. Programas de rotina em CQ em US são 
também raramente implementados em instituições escola. 
Isso ocorre, como argumentamos no texto, tanto por 
causa das características técnicas e relativamente segu-
ras dos equipamentos de imagem por ultrassom, como 
da inércia causada pela falta de normativas regulamen-
tárias. Nos últimos 20 anos, o crescimento do mercado 
de prestação de serviços em US ocorreu de forma lenta, 
mas gradativa.

Há uma série de novos impulsionadores no mer-
cado para a física médica em serviços de imagem de 
US. Um deles tem sido as exigências de programas de 
acreditação como o Programa Nacional de Acreditação 
em Diagnóstico por Imagem (PADI) ou as solicitações 

Figura 3. Panorama das ações e serviços de controle da qualidade em ultrassonografia no Brasil. (A) Representação dos estados 
com pesquisas técnicas e desenvolvimento em controle de qualidade de ultrassom e assuntos relacionados. (B) Número de ecógrafos 
no Brasil segundo levantamento do Instituto Brasileiro de Geografia e Estatística – Pesquisa de Assistência Médica Sanitária, 2009. 
(C) Estimativa do número de prestadores de serviços que atuam em controle da qualidade de ultrassonografia em alguns estados 
do Brasil (incluindo hospitais de grande porte com seu próprio setor de física médica) em 2018. (D) Comparação entre número total 
de empresas de física médica cadastradas no Centro Estadual de Vigilância Sanitária do Rio Grande do Sul (CVES/RS) e aquelas que 
prestam serviço de rotina de controle da qualidade em ultrassom.
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C

D



22 Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):14-23.

Papaléo RM, Souza DS

do Conselho Brasileiro de Radiologia para aquisição 
do Selo de Qualidade em Ultrassonografia (Quadro 2). 
Da mesma forma, em 2018 a ANVISA decidiu alterar a 
Portaria nº 453/98 da Secretaria de Vigilância em Saúde 
do Ministério da Saúde (SVS/MS) (que é a legislação sani-
tária vigente para o funcionamento dos serviços de radio-
diagnóstico), convertendo-a em uma resolução, incluindo 
anexos competentes à US e à ressonância magnética. 
O documento ainda não está em vigor e essa ação foi 
complementada com a abertura de consultas públicas 
de apoio. Uma delas é a Consulta Pública nº 581 da 
ANVISA, de 10 de dezembro de 2018, sobre garantia da 
qualidade e da segurança em sistemas de ultrassom diag-
nóstico34, a qual estava aberta quando os autores fina-
lizaram a escrita deste artigo. Nessa consulta já há um 
indicativo para a regulamentação de CQ periódicos, e os 
testes sugeridos têm por base o documento da AAPM de 
1998 e não há a inclusão do modo Doppler ou de elas-
ticidade. Esperamos que a comunidade de profissionais 
da área tenha tido força e energia para se engajar nesse 
processo, de modo a ampliar e melhorar a proposta vis-
lumbrada na consulta pública. Qualquer que seja o des-
fecho desse processo, a regulamentação será um forte 
aliado na ampliação dos serviços de CQ diagnóstica de 
técnicas que fazem uso de radiações não ionizantes.

Esse cenário, contudo, não elimina a necessidade de 
resolver outros questionamentos que dizem respeito ao 
CQ em US como praticado atualmente, principalmente no 
que diz respeito à sua eficácia e utilidade também para o 
corpo clínico. Na nossa visão, há ainda deficiências quanto 
à forma de registro dos testes e à quantidade de informa-
ções que podem (ou devem) ser levantadas. Por exemplo, 
já foi demonstrado que a análise computadorizada dos 
testes de desempenho,15,19 em contraposição às obser-
vações diretas feitas em tela, é mais rica em informação 

e mais objetiva, mas sua inserção definitiva nos protoco-
los de rotina parece não ocorrer. Outra questão é o uso 
de diversos presets pelos radiologistas nos equipamen-
tos modernos, dependendo do tipo de exame realizado 
(os quais impactam contraste, resolução e outros aspectos 
das imagens). Os testes deveriam ser aplicados para cada 
preset? Ou bastaria um teste geral num preset definido 
para o CQ? Por fim, qual é o fluxo de comunicação entre 
o setor de física médica responsável pelo CQ e o médico 
radiologista? Por exemplo, informações poderiam ser tro-
cadas sobre equipamentos de melhor desempenho para 
visualização de lesões pequenas, sobre quais parâmetros 
seriam os mais relevantes clinicamente para serem ava-
liados, ou uma intercomparação de desempenho de dife-
rentes presets. Esses são alguns exemplos de ações que 
poderiam dar mais organicidade aos serviços de imagens, 
interconectando os dados técnicos com as necessidades 
clínicas e evitando que o CQ seja uma caixa fechada em si 
mesma. Essa comunicação técnico-clínica, ao nosso ver, 
seria muito importante e profícua, mas na prática é hoje 
extremamente limitada.

Há, dessa forma, espaço para melhorias nos proce-
dimentos de aquisição, registro, análise e difusão dos 
dados dos testes de CQ. Essas melhorias só poderão ser 
adequadamente vislumbradas com a ampliação e o ama-
durecimento dos serviços prestados de CQ em US, bem 
como com ampla discussão e troca de experiências entre 
os profissionais envolvidos. Há também uma vasta gama 
de atividades vinculadas ao uso terapêutico e intervencio-
nista de feixes de ultrassom, não abordadas neste artigo, 
nas quais os físicos médicos teriam também um espaço 
importante para ocupar. Nesse caso, outros temas sur-
gem, tais como dosimetria, planejamento de tratamento, 
efeitos biológicos, modelagem de hipertemia e ablação 
etc. Portanto, ainda que historicamente nas últimas déca-
das a penetração dos físicos médicos no amplo mercado 
da US tenha sido relativamente tímida e limitada, as pers-
pectivas futuras são extremamente promissoras. O melhor 
está ainda por vir!

Nesta edição comemorativa aos 50 anos da ABFM, 
dedicamos este artigo aos alunos e praticantes da física 
médica no Brasil, particularmente aos colegas pionei-
ros que têm desbravado a área em benefício das gera-
ções futuras.
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Nome Objetivo

Programa Nacional 
de Acreditação em 
Diagnóstico por 
Imagem (PADI)31

Qualificar nacionalmente os serviços, 
públicos ou privados, que aderirem 
voluntariamente ao programa, por meio 
de avaliações, criteriosas e imparciais, do 
cumprimento de requisitos mínimos de 
qualidade, segurança e sustentabilidade.

Selo de Qualidade 
em Diagnóstico 
por Imagem do 
Colégio Brasileiro de 
Radiologia (CBR)32

Avaliar desde o equipamento até as 
imagens e o relatório final para verificar se 
todos os pontos estão adequados. 

Organização Nacional 
de Acreditação (ONA)33. 

Promover um processo constante de 
avaliação e aprimoramento nos serviços 
de saúde e, dessa forma, melhorar a 
qualidade da assistência no país.

Quadro 2. Programas de acreditação que incluem processos 
de qualidade em ecografia (protocolos de controle de qualidade, 
higienização de ecógrafos, precisão da qualidade da imagem).
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1. Introdução

Dosimetria é a determinação da exposição ou da dose de 
radiação em um ponto de um meio específico, que pode 
ser o ambiente ou o corpo de um indivíduo. Embora a dosi-
metria de radiação ionizante seja uma atividade presente 
em áreas diversas, incluindo saúde, indústria, aviação, por 
exemplo, é na área da saúde que os procedimentos dosi-
métricos são mais disseminados, porque o princípio ALARA 
deve ser sempre praticado.

Pesquisas sobre novos materiais e metodologias 
para emprego em procedimentos dosimétricos estão 
em franco desenvolvimento. No Brasil, vários grupos de 
pesquisa têm contribuído para o desenvolvimento de 
materiais dosimétricos e metodologias para uso desses 
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Resumo
Este artigo apresenta o estado da arte dos materiais dosimétricos para aplicações em dosimetria pessoal e clínica. O objetivo é fornecer uma 
visão geral das vantagens e limitações dos dosímetros comerciais disponíveis mais usados, bem como novos materiais estudados na atualidade. 
Resumimos trabalhos recentes publicados sobre materiais cristalinos e vítreos mais discutidos e com melhores perspectivas para uso prático 
em dosimetria por Termoluminescência (TL), Luminescência Opticamente Estimulada (OSL), Radiofotoluminescência (RPL) e Ressonância de Spin 
Eletrônico (ESR), e ainda géis, dosímetros plásticos e emulsões superaquecidas. São tratadas novas formas de uso desses materiais, como fibras 
para dosimetria ativa, filmes dosimétricos para dosimetria 2D, e materiais que possam ser usados em dosimetria tridimensional. Os trabalhos atuais 
demonstram uma clara tendência da opção do uso cada vez maior de optoeletrônica para obtenção dos sinais e sua leitura.  

Palavras-chave: materiais dosimétricos; dosímetros; dosimetria pessoal; dosimetria clínica.

Abstract
This paper presents the state-of-the-art of dosimetric materials for personal and clinical dosimetry applications. The objective is to provide an 
overview of the advantages and limitations of the most commonly used commercial dosimeters, as well as new materials currently studied. 
We summarize recent work published on crystalline and vitreous materials more discussed and with better perspectives for practical use in dosimetry 
by Thermoluminescence (TL), Optically Stimulated Luminescence (OSL), Radiophotoluminescence (RPL), and Electron Spin Resonance (ESR), as 
well as gels, plastic dosimeters, and superheated emulsions. New forms of use of these materials are treated, such as fibers for active dosimetry, 
dosimetric films for 2D dosimetry, and materials that can be used in three-dimensional dosimetry. Current works demonstrate a clear tendency of the 
option of the increasing use of optoelectronics to obtain the signals and read them.

Keywords: dosimetric materials; dosimeters; personal dosimetry; clinical dosimetry.

materiais. Também têm sido exploradas novas possibili-
dades de desenvolvimento de objetos simuladores para 
uso em controle de qualidade em especialidades médicas 
que empregam radiação ionizante para fins diagnósticos 
e terapêuticos. O que motiva as pesquisas é a busca de 
materiais que respondam a uma ampla faixa de doses, 
com pouca ou nenhuma dependência energética, ou que 
possuam características que auxiliem no mapeamento de 
doses em aplicações específicas.

A estratégia correta para encontrar um novo material 
dosimétrico sensível à radiação está vinculada à área de 
aplicação do mesmo, bem como do campo de radiação 
no qual será inserido o detector. As pesquisas nem sempre 
são realizadas com interesse específico para aplicações em 
Física Médica. Muitas vezes, os estudos falam justamente 
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sobre os tipos de feixes de radiação, intervalos de dose e 
condições às quais os materiais estudados respondem.

A coleta de informações dosimétricas se dá a partir dos 
processos pelos quais as diferentes radiações podem inte-
ragir com o meio material. Entre os processos, os de maior 
interesse são aqueles que envolvem efeitos como geração de 
cargas elétricas, traços, luz, calor e alterações da dinâmica 
de certos processos químicos que provocam mudanças nas 
propriedades ópticas ou estruturais do material dosimétrico. 
Os detectores de radiação podem ser formados por um ou 
mais materiais sensíveis à radiação e um sistema que trans-
forma o efeito da interação da radiação com o material em 
uma quantidade específica para a medida.

Procedimentos ortodoxos usados no desenvolvimento 
de dosímetros termoluminescentes (TLD), que são os mais 
amplamente difundidos, e estudos de fosforescência asso-
ciados a procedimentos modernos usados em ciências de 
materiais, como o cálculo computacional de orbitais mole-
culares (MO), têm sido empregados para estimar os dife-
rentes tipos de sinais emitidos nos materiais prospectivos1. 

Em muitos casos, como na dosimetria pessoal e clínica, 
o tecido biológico deve ser imitado ao ser substituído pelos 
materiais que vão gerar o sinal dosimétrico. Não necessa-
riamente a composição precisa ser a mesma dos tecidos 
humanos, mas é importante que apresente certa similari-
dade na interação da radiação, determinada pelo coeficiente 
de atenuação (μ), densidade (ρ) e número atômico efetivo 
(zeff)

2. Caso apresente alto zeff, isso proporcionará ao mate-
rial uma alta dependência da sua resposta com a energia 
da radiação incidente e a sua resposta deverá ser corrigida. 
Os materiais mais utilizados na monitoração individual, além 
dessas características, devem ser muito sensíveis para medir 
doses bastante baixas. Na dosimetria clínica, em que é feito 
o monitoramento das doses em práticas médicas, os dosí-
metros usados para esse propósito precisam ser capazes 
de gerar um sinal adequado numa ampla faixa de doses, 
que vai desde muito baixas até àquelas mais altas aplica-
das na radioterapia no foco tumoral. 

No âmbito clínico, a escolha de um dosímetro obedece 
a vários parâmetros, nomeadamente a adequação às ener-
gias de radiação utilizadas, segurança, bem como a facili-
dade de acomodação do dispositivo durante a medição3. 
Muitas vezes, é necessário que os dosímetros possuam 
tamanho reduzido para serem inseridos em objetos simu-
ladores ou medir com precisão gradientes de dose nas 
diversas regiões afetadas por feixes clínicos. Ou, ainda, 
devem ser muito grandes, simulando um órgão, tecido ou 
uma parte do paciente. Algumas vezes são empregados 
para medir a dose depositada em um órgão interno e, em 
outros casos, para mensurar a dose depositada na pele 
de um paciente, requisitando-se formatos muito diversos.

Fora da área médica e pessoal, a dosimetria ambiental 
é responsável pelas medições de dose precisas que são 
necessárias para garantir o funcionamento adequado dos 
equipamentos eletrônicos a bordo de aviões e satélites, 
por exemplo. Já no entorno de instalações radioativas e 
nucleares, a dosimetria ambiental é feita para monitorar a 

liberação de efluentes radioativos e, por isso, os dosímetros 
usados devem ter uma grande resistência às intempéries, 
sendo capazes de medir uma vasta faixa de doses a que 
podem ser submetidos. 

No caso da dosimetria retrospectiva, busca-se avaliar a 
dose depositada em uma área devido a um evento nuclear ou 
radiológico. Muitas vezes usada como uma ferramenta arque-
ométrica, também fornece dados para compreender eventos 
ocorridos no passado. A dosimetria retrospectiva é uma técnica 
reconhecida para auxiliar na triagem de indivíduos suspeitos 
de exposição após uma irradiação acidental ou deliberada. 
Nesses casos, em geral, busca-se avaliar materiais usados 
no dia-a-dia ou facilmente presentes no meio ambiente4,5. 

Falar de materiais é, portanto, falar de uma vasta gama 
de materiais. Isso requer cuidado ao setor em que se deseja 
usá-los, conferindo se suas características se inserem bem 
para o propósito buscado. O objetivo deste artigo é forne-
cer uma visão geral dos materiais dosimétricos mais usa-
dos e estudados na atualidade enfocando a dosimetria 
pessoal e clínica.

2. Materiais Dosimétricos

Materiais luminescentes são os mais vastamente usados 
na proteção radiológica pessoal, ambiental, médica e na 
dosimetria espacial6. Os compostos cristalinos utilizados são 
isolantes de gap largo, cuja dopagem com impurezas ou 
imperfeições cristalinas geram níveis de defeitos apropria-
dos dentro desse gap. Elétrons livres e buracos são gera-
dos com a exposição à radiação ionizante. Essas cargas 
livres podem ser capturadas nos níveis de defeitos dentro 
do gap e retidos ali, à temperatura ambiente, desde pou-
cos segundos até vários de anos, dependendo da profundi-
dade do nível em que foram capturadas. A concentração de 
cargas aprisionadas pode permanecer registrada no cristal 
até que seja estimulada e o sinal gerado será relacionado 
com a exposição à radiação sofrida. Se a estimulação for 
térmica teremos a Termoluminescência (TL), se for por luz 
teremos a Luminescência Opticamente Estimulada (OSL)7,8. 
O princípio da Radiofotoluminescência (RPL), entretanto, 
apesar de usar o estímulo de luz para produzir o sinal, é 
bastante diferente da OSL, pois os centros de luminescên-
cia não desaparecem depois de serem lidos. No vidro de 
fosfato ativado por prata, os íons de prata (Ag+) são unifor-
memente distribuídos. A irradiação cria elétrons livres (e−) 
e buracos (h+), que migram com diferentes constantes de 
difusão, causando a formação de centros de luminescência 
estáveis. A formação desses centros de luminescência é 
diretamente proporcional à dose depositada no dosímetro 
para uma ampla faixa9. Os efeitos da dose produzidos nos 
materiais também podem ser medidos por Ressonância de 
Spin Eletrônico (ESR), que à semelhança da RPL não des-
trói a informação durante o processo de leitura, mas em 
geral é uma técnica menos sensível que TL ou OSL. A aná-
lise quantitativa de sinais ESR de radicais livres produzidos 
pelo efeito da radiação é bastante usada para a dosimetria.
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Tanto materiais dosimétricos naturais quanto sintéticos 
são utilizados em dosimetria luminescente. Dosímetros sin-
téticos têm a vantagem de possuírem composição química 
precisa e de serem produzidos por síntese controlada, o que 
possibilita reprodutibilidade adequada. Por outro lado, os 
dosímetros de materiais naturais encontram aplicação, por 
exemplo, em dosimetria retrospectiva e podem ser uma alter-
nativa de menor custo aos sintéticos. Além disso, eles podem 
estar mais prontamente disponíveis em grandes quantidades. 

Para os dosímetros luminescentes, o mecanismo de 
deposição da energia de radiação está diretamente rela-
cionado com a composição estrutural dos materiais que os 
compõem. A estrutura cristalina de um composto pode ser 
controlada através da escolha adequada da rota de pro-
dução, por isso é importante conhecer as relações entre 
os métodos de preparação e as propriedades luminescen-
tes do material.

2.1. Dosimetria Luminescente Pessoal
No campo da dosimetria pessoal, cujo objetivo é a moni-
toração da dose de radiação recebida pelos trabalhadores 
durante a exposição ocupacional de rotina, os detectores de 
estado sólido passivos ainda são dominantes. Isso se deve ao 
seu baixo custo, alta confiabilidade e rendimento elevado10. 

A utilização da estimulação térmica é o método de lei-
tura predominante desde a década de 1940, com seus 
dosímetros termoluminescentes (TLD). É simples e bastante 
reprodutível a medição da dose absorvida depositada por 
radiação ionizante de baixo LET (linear energy transfer)2.

A dosimetria OSL é relativamente recente em compara-
ção com a TL. Só foi viabilizada para aplicação rotineira em 
dosimetria há pouco mais de uma década. A OSL é con-
ceitualmente simples, assim como a TL, e é um método 
de dosimetria preciso e versátil, que prevê alto desempe-
nho e excelentes vantagens operacionais em comparação 
com a termoluminescência. Porém, é inovadora por com-
binar qualidades que não poderiam ser obtidas com a TL11. 
Recentemente, os dosímetros de luminescência optica-
mente estimulada (OSLD) têm entrado no mercado mundial 
devido ao argumento de que as armadilhas de elétrons são 
esvaziadas durante o aquecimento dos TLD e a informa-
ção sobre a dose é apagada permanentemente, enquanto 
a leitura por estimulação óptica pode ser repetida várias 
vezes, visto que muitos elétrons ainda permanecerão nas 
armadilhas após uma estimulação óptica curta. Outra van-
tagem da OSL frente à TL é a eliminação dos efeitos tér-
micos de alterações na estrutura de defeitos do material 
por causa da difusão térmica e o thermal quenching, que 
consiste na diminuição da eficiência luminescente com o 
aumento da temperatura12. Entretanto, os OSLD precisam 
ser permanentemente protegidos da estimulação luminosa, 
o que dificulta a produção de materiais para usos diver-
sos e limita bastante suas aplicações. É nesse nicho que 
alguns pesquisadores se voltaram para o desenvolvimento 
de novos materiais RPL, que poderiam ser aplicados em 
sistemas dosimétricos diversos, mesmo que estes sejam 
expostos à luz.

No estado da arte da dosimetria TL, tem se dado ênfase 
às vantagens que são obtidas com essa técnica pelo uso 
de análise de curva de emissão computadorizada em con-
trole de qualidade, dosimetria ambiental de baixas doses, 
aplicações médicas principalmente quanto à precisão, apli-
cações microdosimétricas e dosimetria de campo misto1. 

Enquanto diversos materiais podem ser empregados em 
dosimetria TL, encontrar aqueles que reúnam características 
ideais para dosimetria OSL é, ainda hoje, um grande desa-
fio científico. As pesquisas com materiais que apresentam 
OSL estão em franco desenvolvimento, visto que apenas 
dois deles estão disponíveis comercialmente13. O Al2O3:C 
(Landauer Inc.) é o mais comum12, embora a adoção do 
BeO (Brush Ceramics Products, Materion Co.) esteja aumen-
tando, motivada pela sua alta sensibilidade (dose mínima 
detectável de ~ 20 μGy), zeff de 7,2 e dose-resposta linear 
ao longo de seis ordens de grandeza14,15. 

Além do sinal OSL, o Al2O3:C também emite sinal de 
radioluminescência (RL), que pode ser medido através de 
um sistema de fibras óticas acoplado ao dosímetro16. O sinal 
RL é utilizado para monitoração, em tempo real, da taxa 
de dose, e o sinal OSL possibilita a avaliação de doses em 
procedimentos dosimétricos17. Atualmente, a técnica OSL 
vem sendo utilizada em dosimetria clínica e para monito-
ração pessoal18,19. Porém, o Al2O3:C, que é o material OSL 
padrão para uma série de aplicações, tem algumas limi-
tações, como sua elevada densidade (3,85 g/cm3) e seu 
zeff de 11,3, o que representa uma resposta 4 vezes maior 
para feixes de raios X de baixas energias (da ordem de 20 
a 30 keV). Isso demanda calibrações apropriadas e cor-
reções para energias usadas em radiologia diagnóstica. 
A baixa seção de choque para nêutrons é também outra 
limitação20. Essa escassez de materiais adequados para 
aplicações médicas ou dosimetria de nêutrons tornou-se 
o principal desafio da técnica OSL. 

Atualmente, o princípio da RPL tem sido objeto de estudo 
para alguns materiais, mas é aplicado comercialmente a 
apenas um vidro de fosfato, o dosímetro RPL GD-352M 
(Chiyoda Technol)21. Portanto, o maior desafio da expansão 
da RPL está também na escassez de materiais adequados 
às diversas aplicações.  

Entre os requisitos para a monitoração individual estão 
a ρ e zeff próximos ao do tecido humano, além da neces-
sidade dos dosímetros serem sensíveis para medir doses 
bastante baixas com sinal estável por período suficiente 
para que não haja perdas entre a exposição e a leitura do 
dosímetro.  Por esses motivos, os TLD mais populares são 
baseados no LiF, cujo zeff (~8,14) é muito próximo ao do 
tecido mole (7,4)2. Adequadamente dopado, o LiF apre-
senta praticamente todas as características necessárias 
para um bom material dosimétrico. O LiF está disponível 
comercialmente como monocristais, pós ou pós contidos 
num ligante de PTFE. O LiF:Mg,Ti, produzido pela Harshaw 
Company (U.S.), com o nome comercial de TLD-100, é 
ainda o TLD mais comumente utilizado em diversas aplica-
ções. Apesar disso, apresenta intervalo de linearidade curto 
em função da dose absorvida (10-6 a 10 Gy), o que limita 
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a sua aplicabilidade, principalmente em áreas que deman-
dam doses altas. Sua curva complexa e a necessidade de 
tratamentos complicados para sua reutilização levaram à 
pesquisa de novas formulações para os TLD. Um deles, 
o LiF:Mg,Cu,P (MCP-N: TLD Poland, GR-200: SDDML 
China) tem sensibilidade muito alta, permitindo medidas 
de doses extremamente baixas de radiação gama e X, e 
ainda apresenta curva de emissão e procedimentos para 
sua reutilização mais simples que o TLD-10022. Entretanto, 
o LiF:Mg,Cu,P tem rápida diminuição da sua sensibilidade 
com o aumento da densidade de ionização, que é um efeito 
microdosimétrico resultante da saturação do sinal TL pela 
alta deposição de energia23.

Atualmente, os principais TLDs utilizados em dosimetria 
pessoal são os TLD-100, TLD-600 e TLD-700 (Electron Corp). 
Outros dosímetros TL muito utilizados são o Li2B4O7:Cu e o 
CaSO4:Tm (Panasonic system). Os TLD-600/TLD-700 são 
comumente utilizados para dosimetria de nêutrons albedo. 
Os TLD-600 são sensíveis a nêutrons térmicos e à radiação 
gama, enquanto que os TLD-700 servem para discriminar a 
contribuição da radiação gama na resposta dos TLD-60024. 

O único TLD comercial que foi produzido no Brasil, a 
partir dos anos de 1980, foi o CaSO4:Dy, desenvolvido pelo 
Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares da Comissão 
Nacional de Energia Nuclear (IPEN/CNEN)25. Apesar de ser 
um dosímetro extremamente sensível, cerca de 20 vezes 
mais sensível que o TLD-100, seu Zeff é alto (~12,5), o que 
faz com que a resposta TL do dosímetro apresente depen-
dência elevada com energia da radiação incidente.

Muitos grupos de pesquisa têm se concentrado no desen-
volvimento de materiais com eficiência luminescente seme-
lhante aos dosímetros de referência TL, OSL, RPL e ESR, e 
que tragam novas soluções para diferentes práticas dosimé-
tricas relacionadas com Física Médica. Investigações recen-
tes abordam novas rotas de produção desses materiais e a 
influência de dopantes e co-dopantes no sinal resposta TL, 
OSL, RPL e ESR. Entre os materiais mais estudados estão 
os baseados em Li2B4O7

26, em MgB4O7
20,27-29 e em CaSO4

30-32.
Os boratos são de grande interesse em dosimetria pela 

facilidade de produção e por responderem sem grandes 
problemas às tentativas de dopagem com átomos sensi-
bilizadores de luminescência, como os terras-raras, cobre 
ou manganês. Os boratos, por contarem com a presença 
de boro em suas composições químicas, são ainda poten-
cialmente adequados para dosimetria de nêutrons térmicos. 
Os boratos de magnésio e de lítio são dois dos materiais 
mais importantes para a dosimetria TL por causa da sua 
equivalência tecidual humana (MgB4O7, Zeff = 8,4, e Li2B4O7, 
Zeff = 7,3). Mesmo a mistura de boratos, tetraboratos de 
magnésio e lítio, dopado com térbio e aglutinado com PTFE, 
já foi usada como TLD para dosimetria da região ocular33.

O tetraborato de magnésio (MgB4O7) tem sido estudado 
desde 1974 e utilizado como um dosímetro TL desde os 
anos 198034. Estudos realizados com os dopantes Dy e Tm, 
resultaram num MgB4O7 excelente para a dosimetria pes-
soal, pois tornou esse material TL 15 vezes mais sensível do 
que o LiF:Mg,Ti, com um comportamento linear para uma 

ampla faixa de dose absorvida20,27,29,35,36. Especial atenção 
deve ser voltada ao MgB4O7:Ce,Li que é o mais promis-
sor dos materiais dosimétricos estudados para dosimetria 
OSL20,29. Esse material pode levar à produção de um novo 
dosímetro OSL comercial, tecido equivalente e com possi-
bilidade para dosimetria de nêutrons albedo.

O Li2B4O7 também é de interesse para dosimetria lumi-
nescente desde 196037. Diversas formas de dopagem do 
Li2B4O7 têm sido testadas11,26,38-43. Cristais dopados com 
Cu e Ag apresentaram alta intensidade TL e baixo limite de 
detecção para doses de radiação44. Resultados recentes 
do tetraborato de lítio dopado com Cu, Ag e P, em forma 
de pastilha usando politetrafluoretileno (PTFE) como agente 
aglutinante, mostram que a sensibilidade desse novo mate-
rial é de cerca de 30% maior que do TLD-100 comercial45. 

Dosímetros à base de CaSO4 são também amplamente 
utilizados em aplicações dosimétricas, apesar de não ser 
um bom material tecido equivalente. O CaSO4:Dy (TLD‑900) 
é um dos dosímetros TL mais comumente empregados 
devido à sua alta sensibilidade, baixa dose mínima detec-
tável, ampla faixa de linearidade e alto nível de saturação46. 
Pesquisas têm apontado para aperfeiçoamentos nas carac-
terísticas dosimétricas do CaSO4 quando codopado com 
combinações específicas de elementos terras-raras e pro-
duzidos em escala nanométrica. Como resultado do tama-
nho finito dos nanomateriais, novas propriedades eletrôni-
cas, ópticas, e magnéticas são esperadas. Salah et al.47 e 
Zahedifar et al.48 defendem que as nanopartículas aumentam 
a banda proibida, melhoram a intensidade TL e diminuem o 
desvanecimento do material microcristalino. Isso aumenta 
a sensibilidade do sinal TL e melhora a sua aplicabilidade 
na dosimetria das radiações.

Novos monitores pessoais de dose, compostos pela 
combinação de detectores OSL e TL em embalagens 
apropriadas, foram propostos recentemente49. As seguin-
tes combinações, embaladas em um suporte, foram testa-
das para avaliação de doses de fótons em situações reais 
e simuladas de exposição: Al2O3:C/BeO, BeO/CaSO4:Dy e 
Al2O3:C/LiF:Mg,Ti. Os resultados dos testes realizados con-
forme normas internacionais de desempenho de dosímetros 
passivos confirmaram vantagens da combinação das téc-
nicas OSL e TL ao se usar as três configurações diferentes 
de combinação de detectores. Segundo os autores, as res-
postas dos novos monitores à dose permitiram correções 
para energia de radiação sem a necessidade de filtros de 
atenuação, a avaliação de doses únicas e acumuladas e 
a verificação tripla dos valores das doses. Além disso, os 
resultados dos testes de desempenho foram consistentes 
com os requisitos nacionais e internacionais, mostrando a 
viabilidade da aplicação do novo dosímetro para a avaliação 
de doses equivalentes. A combinação Al2O3:C/BeO apre-
sentou-se como a melhor de dosímetro OSL/TL.

Facilidade de preparação, produção menos custosa, 
possibilidade de fundir peças grandes e uniformes e alta 
transparência tornam matrizes de vidro atraentes como dosí-
metros em comparação com materiais cristalinos. Em geral, 
as pesquisas com vidros dosimétricos concentraram-se em 
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medir altas doses de radiação (ordem de Gy até alguns kGy) 
usando TL ou OSL50-54. A OSL observada em alguns vidros 
de borato55 abriu novas possibilidades para dosimetria de 
radiação com ênfase particular na monitoração da dose 
em tempo real em procedimentos médicos56-62. Sensores 
de fibra óptica podem ser localizados em áreas perigosas 
de radiação para monitoramento remoto e para alcançar 
locais de difícil acesso. Fibras de vidro dosimétrico poderão 
servir como guias de luz para o sinal ou como sensores de 
radiação/guia de luz, permitindo medições das doses mais 
eficientes em longas distâncias. Entretanto, vidros comuns, 
como os baseados em SiO2, não são tecido-equivalentes. 
Um vidro de material tecido equivalente, sensível à radia-
ção, poderá ser um material excepcionalmente bom para 
fibras ópticas dosimétricas. Vidros de boratos têm seu zeff 
semelhante ao do tecido mole biológico, entretanto, apre-
sentam alta higroscopicidade, o que pode limitar significa-
tivamente sua aplicabilidade prática63. 

Nos últimos anos, diferentes composições de vidro 
foram avaliadas para uso em dosimetria TL e OSL, porém 
a baixa sensibilidade impede que os mesmos sejam usa-
dos em dosimetria pessoal. Já em RPL, o vidro GD-352M, 
juntamente com leitor FGD-1000 (sistema dose ACE), é 
excelente para a dosimetria pessoal. Entretanto, como é o 
único dosímetro RPL (RPLD) disponível comercialmente, com 
um preço relativamente alto, é pouco utilizado no mundo. 
Restrito às pesquisas experimentais na maioria dos países, 
o vidro GD-352M comercializado pela Chiyoda Technol é 
dominante no Japão para dosimetria pessoal. O vidro de 
fosfato ativado por prata, quando irradiado com radiações 
ionizantes, emite luminescência ao ser exposto à luz UV, 
mas sem nenhum desvanecimento, podendo a medida ser 
repetida quantas vezes for necessário9. Fora do Japão, esse 
sistema de dosimetria foi aplicado em diagnósticos pedi-
átricos e de indivíduos ocupacionalmente expostos, mos-
trando uma boa correlação da dose medida e resultados 
similares a outros sistemas dosimétricos baseados em TL 
com LiF:Cu,Mg,P (TLDs: GR-200A — China e TLD-100H — 
Harshaw)64. A aplicabilidade da dosimetria de RPL também 
foi determinada pela avaliação de várias propriedades do 
RPLD para medir doses de radiação médica de fontes de 
espectro contínuo. O RPLD mostrou-se preciso para medir 
doses em diagnósticos (50–125 keV) e radioterapia (fótons 
de 6, 10 e 18 MV e elétrons de 6 e 15 MeV)65.

Esses materiais TL, OSL e RPL geraram um excelente 
conjunto de dosímetros passivos que funcionam muito bem 
na dosimetria pessoal para muitos casos. Entretanto, a 
exposição de profissionais à radiação devido ao uso cres-
cente de procedimentos médicos menos invasivos e guiados 
por imagens tem crescido, gerando aumento da necessi-
dade de monitoramento de dose pessoal em tempo real. 
Assim, surgiram no mercado vários dosímetros eletrônicos 
pessoais, o que criou um desafio para laboratórios primários 
ou acreditados para o uso exclusivo dos sistemas dosimé-
tricos passivos. Há, assim, uma motivação para atividades 
de pesquisa e desenvolvimento sobre dosímetros passivos 
para sistemas que ofereçam maior precisão de resposta 

e limites de detecção mais baixos, bem como o seu uso 
combinado, como dosímetros ativos/passivos.

2.2. Dosímetros Plásticos 
Mais recentemente, foi observado um crescente interesse 
no uso de dosímetros cintiladores de plástico (plastic scin-
tillation detector, PSD) por causa das características favo-
ráveis em comparação com outros sistemas. Dosímetros 
baseados em cintiladores plásticos exibem uma relação li-
near entre a dose absorvida e o sinal produzido, têm boa 
sensibilidade e independência na taxa de dose, possibilidade 
de leitura direta, de reuso por serem resistentes e podem 
ser bastante pequenos.

Dois cintiladores plásticos (BC-404 e BCF-60, fabrica-
dos por Saint-Gobain), combinados com um fotodetector 
(R647P, fabricado por Hamamatsu), foram estudados para 
serem aplicados na dosimetria de feixes de equipamento de 
tomossíntese digital mamária3. Os autores atestaram que 
o conjunto pode ser colocado junto ao corpo do paciente, 
sem interferir no exame, permitindo controlar a dose admi-
nistrada. Um PSD (Exradin W1) foi estudado para dosimetria 
da pele in vivo em protonterapia com feixes de 225 MeV66. 
Depois que as correções de temperatura e supressão de 
ionização foram aplicadas, a resposta à dose do PSD ficou 
dentro de ± 1% da dose esperada.

2.3. Dosímetros de Bolhas 
As medições de nêutrons continuam sendo uma das par-
tes mais desafiadoras da dosimetria para proteção radio-
lógica. Entre as técnicas mais recentes e confiáveis estão 
as emulsões superaquecidas, que constituem gotículas 
superaquecidas de halocarbonos ou clorofluorcarbonos 
dispersos em meio inerte67,68. As gotículas são mantidas em 
estado metaestável constante, ou seja, mantidas na fase 
líquida em temperaturas mais altas do que o seu ponto de 
ebulição. Quando partículas carregadas formadas pelas 
interações da radiação produzem uma transferência de 
energia adequada dentro do detector, ocorre uma rápida 
transição de fase de líquido para vapor. Dependendo do 
estado superaquecido do líquido, a evaporação de bolhas 
pode ser desencadeada por nêutrons e outros tipos de 
radiação, incluindo raios gama, partículas alfa, íons pesa-
dos e matéria escura fria69.

As aplicações mais comuns de emulsões superaquecidas 
são monitoramento pessoal de nêutrons com dosímetros 
passivos e monitoramento de área com dispositivos ativos. 
Os dosímetros passivos dependem da contagem óptica (vi-
sual ou automatizada) das bolhas presas nos detectores, 
enquanto os monitores ativos contam com a contagem 
acústica dos pulsos emitidos quando as bolhas se eva-
poram. De fato, a expansão rápida da bolha associada à 
ebulição das gotas é acompanhada por impulsos de pres-
são oscilantes que podem ser detectados, por exemplo, 
por meio de transdutores piezoelétricos70.

Dispositivos mais recentes baseados nessa abordagem 
podem registrar com segurança a formação de bolhas, 
mesmo na presença de níveis de ruído ambiente acima de 
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100 dB71. No entanto, as dimensões desses dispositivos os 
tornam mais adequados para monitoramento de área do 
que para dosimetria pessoal. Como os pulsos acústicos são 
relativamente longos (± 10 ms), a contagem acústica tam-
bém apresenta algumas limitações em termos de taxas máxi-
mas de dose e operação em campos de radiação pulsada.

Recentemente, algumas novas aplicações da tecnolo-
gia de emulsão superaquecida foram desenvolvidas, esti-
muladas por estudos de dosimetria tridimensional (3D). 
Estudos extensos em que emulsões superaquecidas foram 
mantidas em recipientes à prova de luz e iluminadas por dio-
dos emissores de luz (LEDs) demonstraram a viabilidade de 
dispositivos compactos usando luz difusa para contagem 
de bolhas em tempo real. As bolhas que aparecem em um 
líquido superaquecido atingem 0,5 mm em poucos μs e são 
capazes de desviar um feixe de luz. Portanto, quando fei-
xes de luz adequadamente escolhidos atravessam a emul-
são, eles sofrem atenuação mensurável e espalhamento. 
As bolhas evaporadas são capazes de defletir a luz visí-
vel porque seu índice de refração (~ 1,2) é menor do que 
o índice de refração da matriz de gel (~ 1,4). Sempre que 
uma gota evapora, uma variação de sinal é sentida pelos 
sensores de luz em contato com os detectores. Depois da 
primeira tentativa, há quase 20 anos72, o uso de luz difusa 
foi retomado recentemente com o desenvolvimento de 
um esquema de leitura optoeletrônico para aplicação em 
dosimetria pessoal e aplicação de segurança nacional73. 
Os fotodiodos planares de silício são normalmente afixados 
ao longo de todo o comprimento do detector, em matrizes 
de vários ângulos em relação ao eixo cilíndrico do detector. 
Em uma configuração privilegiada, são utilizados modelos 
de 2,5 cm de comprimento e 0,5 cm de largura, com baixo 
custo, alta confiabilidade e corrente de curto-circuito linear 
em uma ampla faixa de iluminação. A estratégia de aquisi-
ção de sinal é baseada em um front-end de amplificação 
transresistiva. Como foi mencionado, o espalhamento de luz 
provoca um aumento no sinal detectado pelos fotodiodos 
nos lados da fonte de luz LED. Por outro lado, à medida 
que o número de gotas evaporadas aumenta, a atenua-
ção produz um sinal decrescente no fotodiodo em frente 
ao LED. Essa informação combinada pode ser usada para 
fins de contagem de bolhas e para reconstrução tomográ-
fica do padrão 3D de gotas evaporadas. Após a utilização 
do dosímetro, o recozimento das bolhas dá-se, então, apli-
cando-se nas emulsões uma pressão superior à tensão de 
vapor das gotículas.

A viabilidade de técnicas de leitura óptica foi demons-
trada tanto para medições sensíveis à posição das distri-
buições de bolhas em aplicações de dosimetria tridimen-
sionais (3D) quanto para a determinação em tempo real 
do número total de bolhas em aplicações de dosimetria 
pessoal. De fato, com base nesses resultados, o protótipo 
de um dosímetro pessoal ativo foi projetado74. Tal como 
acontece com a maioria dos dosímetros eletrônicos, o dis-
positivo está previsto para ser utilizado em conjunto com 
um aparato para descarregar dados armazenados e para 
recarregar a bateria. 

2.4. Dosimetria Bidimensional (2D) 
Distribuições complexas de dose representam um grande 
desafio, pois exigem detectores capazes de mapeamento 
2D ou mesmo 3D75. Vários grupos têm relatado medidas 
de dose superficial ou volumétrica usando novos materiais 
dosimétricos.

Jahn et al.76 mediram imagens de dose 2D com o sis-
tema BeOmax realizando estimulação OSL com luz focada 
em um ponto de 0,5 mm de diâmetro e adquirindo varre-
duras linha a linha. Recentemente, o potencial dos filmes 
de Al2O3:C ou Al2O3:C,Mg como OSLD para dosimetria 2D 
foi demonstrado por Ahmed et al.77, que desenvolveram e 
testaram um sistema de varredura a laser78. 

Alguns boratos foram recentemente investigados para 
aplicações de dosimetria 2D por OSL. Características do 
sinal OSL emitido pelo MgB4O7:Ce,Li sugerem um poten-
cial claro para fins de dosimetria de radiação20.

O MgO é um material interessante para dosimetria 2D, 
pois possui baixo número Zeff = 10,8, estrutura tridimensional 
simples, e muitos defeitos têm sido investigados por absor-
ção óptica, ressonância paramagnética eletrônica (EPR), TL, 
entre outros. Devido à sua alta estabilidade química (ponto 
de fusão de 2.800ºC) e gap de banda larga (7,8 eV), ele 
abre a possibilidade de projetar uma grande variedade de 
centros de cor e aprisionamento estáveis13.

Uma nova técnica para dosimetria de nêutrons foi 
desenvolvida usando detectores de trilhas nucleares fluo-
rescentes (FNTDs)79. A maioria dos detectores TL/OSL não 
é sensível a nêutrons rápidos, medindo somente nêutrons 
albedo. Os detectores de trilha nuclear fluorescente (FNTD) 
são capazes de detectar prótons e nêutrons rápidos com 
energias até 200 MeV. Cristais de óxido de alumínio con-
tendo vacâncias agregadas de oxigênio e dopados com 
carbono e magnésio (Al2O3:C,Mg) podem ser visualizados 
usando microscopia de fluorescência confocal de varredura 
a laser80. Os FNTDs são mais compactos que os detectores 
de bolhas e não sofrem interferência da temperatura, porém 
são menos sensíveis. Mas é uma tecnologia que pode ser 
feita na forma de placas, permitindo imagens bidimensionais.

Entretanto, a maioria dos filmes dosimétricos propostos 
não permitem a medição da dose de entrada aderindo per-
feitamente à superfície irregular do corpo de um paciente 
submetido a um procedimento radiológico. Filmes imper-
meáveis e flexíveis, carregados com micro ou nanopartículas 
que emitam sinais OSL ou RPL são um método de dosime-
tria completamente novo para medições 2D com dosímetros 
totalmente aderentes ao corpo. Souza et al.81 produziram 
filmes de PVC dosimétricos por solução fundida, seguida 
de evaporação do solvente. Esses filmes não higroscópi-
cos, transparentes e flexíveis, continham microcristais OSL e 
demonstraram que podem ser adequados para a produção 
do novo dosímetro 2D-OSL que pode ser usado durante um 
procedimento radiológico para estimar a dose de entrada.

2.5 Dosimetria Tridimensional (3D)
A dosimetria de radiação em radioterapia (RT) tem o duplo 
objetivo de garantir a qualidade clínica do tratamento e a 
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proteção contra radiação do paciente. A dosimetria para 
testes de aceitação e comissionamento de sistemas de RT 
ainda é baseada em câmaras de ionização. No entanto, 
mesmo as menores câmaras não conseguem resolver os 
gradientes de dose abruptos de até 30 a 50% por milíme-
tro gerados por técnicas avançadas de radioterapia externa 
conformada e com intensidade modulada.

No contexto da dosimetria 3D, um dos desenvolvimen-
tos mais recentes e promissores para a dosimetria RT foi a 
introdução de géis sensíveis à radiação82. Estes são ampla-
mente considerados os únicos dosímetros 3D verdadeiros 
disponíveis para aplicações de radioterapia que satisfazem os 
chamados critérios Resolution-Time-Accuracy-Precision83,84.

Os géis apresentam composição e densidade tecido-
-equivalentes, de modo que também servem como objetos 
simuladores, e suas respostas são amplamente independentes 
da qualidade da radiação e da taxa de dose. Algumas for-
mulações são infundidas com sulfato ferroso e contam com 
a oxidação induzida pela radiação de íons ferrosos para íons 
férricos (Fricke-gels)82. Outros consistem em monômeros e 
reticuladores dispersos em um meio gelatinoso e contam 
com a polimerização induzida por radiação, que cria uma 
estrutura de polímero estável em resposta a radicais livres 
gerados por radiólise de água84. Os monômeros e reticulado-
res de escolha são compostos do tipo acrílico, porque não 
apresentam uma taxa de dose significativa e dependência 
da temperatura. Com ambas as categorias de géis, a irra-
diação causa variações dos tempos de relaxação da res-
sonância magnética nuclear protônica da água. Estas varia-
ções correlacionam-se com a dose absorvida localmente 
e podem ser visualizadas usando a ressonância magnética 
(MRI). Um exemplo desse tipo de dosímetro é o gel Magic-f 
que utiliza monômeros de ácido metacrílico e outros com-
postos químicos85. Alterações na cor e/ou opacificação dos 
géis também ocorrem por irradiação, permitindo o uso de 
técnicas de tomografia óptica ou espectrofotometria.

Os géis baseados em ligações cruzadas induzidas por 
radiação são o foco principal dos recentes desenvolvimen-
tos comerciais86. No entanto, muitas vezes contêm espé-
cies químicas altamente tóxicas, como a acrilamida, que 
é conhecida por ser uma neurotoxina grave e suspeita-se 
ser cancerígena. Assim, eles exigem precauções de segu-
rança, como a preparação em uma capela de biossegurança 
ventilada e o uso de luvas e óculos de proteção, tornando 
sua fabricação difícil e perigosa. Portanto, pesquisas fun-
damentais ainda visam desenvolver novas formulações de 
hidrogel com infusão de Fricke.

Historicamente, as matrizes mais utilizadas para os 
géis infundidos com Fricke foram dois compostos naturais: 
a gelatina — uma forma hidrolisada de colágeno extraída da 
pele de animais, ossos e tecidos conjuntivos, e agarose — 
um polímero polissacarídeo extraído de algas marinhas.

A origem natural da gelatina envolve uma variabilidade ine-
rente na pureza e composição devido à idade e às espécies 
da fonte animal, e devido à complexidade dos processos de 
extração e purificação. A gelificação espontânea da gelatina 
envolve a criação de ligações intercadeias, principalmente 

ligações de hidrogênio, entre os grupos funcionais dos re-
síduos de aminoácidos das cadeias. Como os processos 
de extração de gelatina produzem cadeias de compri-
mento variável, as características de reticulação, difusão 
e permeabilidade são todas afetadas. Também se podem 
utilizar agentes de reticulação externos, mas esta é proble-
mática por causa da complexidade química e estrutural da 
gelatina. Um outro inconveniente encontrado nas formula-
ções de gelatina é a sua degradação ao longo do tempo87.

A agarose também tem sido amplamente usada como 
uma matriz para géis infundidos com Fricke. De fato, alguns 
géis de agarose são supostamente mais sensíveis à radia-
ção do que soluções aquosas ou sistemas de gelatina 
infundidos com sulfato ferroso. No entanto, a agarose tam-
bém tem uma série de desvantagens: em primeiro lugar, 
como acontece com a gelatina, sua origem natural afeta 
a reprodutibilidade de sua estrutura e de sua reticulação. 
Além disso, os géis de agarose são translúcidos, em vez de 
transparentes, o que dificulta as medidas de absorbância 
óptica. Uma outra desvantagem é que a agarose deve ser 
elevada a altas temperaturas (90–95ºC) para dissolver-se 
adequadamente e depois formar um gel durante o resfria-
mento, o que pode causar perda de oxigênio dissolvido88.

Por causa das limitações da gelatina e da agarose lis-
tadas, além de evidências promissoras, pesquisas recen-
tes focam em géis de álcool polivinílico (PVA)87. PVA é um 
polímero com uma estrutura química simples, solúvel em 
água, não tóxico, barato e adequado para a fabricação de 
hidrogéis por meio de rotas físicas ou químicas. O PVA é 
sintetizado por processos bem estabelecidos que permi-
tem uma seleção precisa da distribuição do peso molecu-
lar, isto é, o comprimento das cadeias. A consistência entre 
lotes diferentes é muito alta e também a reprodutibilidade 
de produtos derivados.

O método físico mais fácil de produzir géis de PVA é 
submeter uma solução aquosa de PVA a ciclos de congela-
mento-descongelamento. Uma desvantagem para algumas 
aplicações é que esses hidrogéis não são completamente 
transparentes, mas podem variar de translúcido a completa-
mente opaco. Um bom equilíbrio entre transparência e proprie-
dades mecânicas ou de difusão pode ser obtido apenas para 
amostras de tamanho pequeno, enquanto itens maiores quase 
inevitavelmente apresentam inomogeneidades estruturais.

Alternativamente, a produção de hidrogéis de PVA 
pode ser conseguida por vias químicas, utilizando agen-
tes de reticulação adequados89. A estrutura química do 
PVA oferece a possibilidade de escolher entre uma varie-
dade de agentes de reticulação. Entre eles está o glutaral-
deído (GTA), uma pequena molécula que facilmente reage 
com os grupos hidroxila do PVA, criando pontes entre as 
cadeias. O GTA é uma substância relativamente não tóxica 
e sua reação de reticulação de PVA ocorre em tempera-
tura ambiente, produzindo hidrogéis que são transparentes 
à luz. Várias características dos géis GTA-PVA dependem 
do grau de reticulação e podem ser facilmente moduladas 
ajustando a concentração de PVA, seu peso molecular e 
a razão GTA/PVA89.
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A pureza e a conservação correta dos ingredientes da 
produção de gel são essenciais. Trabalhos recentes com 
um álcool polivinílico de alta pureza (Mowiol, Sigma-Aldrich) 
mostraram resultados extremamente positivos. A formula-
ção possui várias características químicas e dosimétricas 
favoráveis87. A reticulação de PVA com GTA ocorre à tem-
peratura ambiente. O tempo de gelificação é longo o sufi-
ciente para garantir uma mistura completa dos reagentes 
e a reação é adequada para criar facilmente objetos simu-
ladores de grande volume. A sensibilidade deste gel de 
PVA-GTA é de 77,0 ± 0,2 mGy-1 e a dose mínima detectá-
vel é de 67,0 ± 0,2 mGy. Esses valores, juntamente com o 
intervalo linear que atinge 25 Gy, tornam a dose-resposta 
do gel de PVA-GTA adequada para dosimetria em radiote-
rapia. Além disso, tais géis de PVA-GTA têm uma taxa de 
oxidação espontânea de 0,152 ± 0,008 mm2/h, cerca de 
uma ordem de magnitude mais baixa em comparação com 
os géis de polímeros naturais. Um coeficiente de difusão 
baixo fornece mais tempo para a imagem do dosímetro, 
levando-o a cerca de 10 h antes que a informação espa-
cial seja desfocada. Este é um intervalo de tempo suficien-
temente longo para ler o gel, tanto por métodos ópticos 
quanto magnéticos.

3. Conclusão

No campo da dosimetria pessoal, a TL é até agora pre-
dominante, mas vem sendo gradativamente substituída 
por métodos com estimulação óptica, como RPL e, prin-
cipalmente, OSL. Os materiais comerciais dominantes em 
dosimetria TL ainda são os baseados em LiF, mas há no 
mercado uma gama de outras composições de sucesso 
utilizadas, como os baseados em Li2B4O7, MgB4O7 e CaSO4. 
Os OSLD disponíveis são apenas dois, Al2O3:C e BeO, e 
há diversas pesquisas buscando novos materiais e novas 
aplicações deles. Em especial, o MgB4O7:Ce,Li tem cha-
mado a atenção de alguns pesquisadores pelas suas diver-
sas qualidades.  Em RPL, há um único vidro fosfato dis-
ponível comercialmente, enquanto os laboratórios testam 
novas formulações em busca do dosímetro por estimulação 
óptica ideal, sem perdas por luz visível, bastante sensível e 
de baixo custo. A dosimetria de nêutrons é ainda desafia-
dora e se baseia em dosímetros TL para nêutrons albedo 
e dosímetros de emulsões superaquecidas para dados do 
espectro completo de energias de nêutrons. As pesquisas 
têm se voltado para o uso de medidas ópticas das bolhas 
formadas nesses dosímetros. Vários grupos têm relatado 
medidas de dose superficial com o uso de materiais por esti-
mulação óptica em OSL, como o Al2O3:C e o MgB4O7:Ce,Li, 
com filmes desses cristais prensados com outros materiais 
flexíveis ou com plásticos carregados com os materiais 
luminescentes. Fricke géis de PVA reticulados GTA são 
a tendência em dosimetria volumétrica para radioterapia, 
podendo inclusive serem usados como objetos simulado-
res e serem lidos opticamente. Portanto, as pesquisas em 
novos materiais dosimétricos, em geral, apontam para o uso 

de optoeletrônica tanto para a geração de sinais, quanto 
para a leitura deles.
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1. Introdução

O corpo humano é um sistema complexo e a aquisição de 
dados sobre suas propriedades estáticas e dinâmicas produz 
grandes quantidades de informação. Um dos maiores desafios 
é como adquirir, processar e exibir dados sobre o corpo, de 
modo que a informação possa ser visualizada, interpretada e 
utilizada para permitir sua análise nos procedimentos diagnós-
ticos e auxiliar em terapias. Em muitos casos, a apresentação 
de informações sobre o corpo humano na forma de imagens 
é a abordagem mais eficiente para enfrentar esse desafio.

As imagens médicas são produzidas pela interação de 
algum tipo de energia com os tecidos, órgãos ou siste-
mas do corpo humano. O processo de produção das ima-
gens médicas está sempre relacionado a alguma forma de 
interação de um determinado tipo de energia (eletromagnética, 
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Resumo
Este artigo tem por objetivo apresentar uma abordagem conceitual sobre os principais aspectos envolvidos no processamento e na análise digital 
de imagens médicas, trazendo exemplos da aplicação na prática clínica e da pesquisa em imagens médicas. Para explorar a temática, o artigo está 
dividido em seções. A primeira seção apresenta os aspectos relacionados às diferenças entre a imagem adquirida no equipamento e a visualizada 
nos monitores, levantando  alguns elementos relacionados à qualidade da aquisição. A seguir são descritas algumas técnicas de pré-processamento 
que permitem melhorar e destacar aspectos relevantes das imagens. A próxima seção apresenta os principais métodos de segmentação de objetos 
de interesse nas imagens. A seguir, duas seções descrevem como representar e descrever de forma quantitativa as características relevantes das 
imagens, para que elas possam ser analisadas computacionalmente, e os aspectos relativos à análise e ao reconhecimento de padrões em imagens. 
Finalmente, são apresentados alguns exemplos de esquemas de auxílio computadorizado ao diagnóstico.
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Abstract
This article aims to present a conceptual approach on the main aspects involved in digital medical image processing and analysis, bringing examples 
of applications in clinical practice and research in medical imaging. To explore the theme, the article is divided into sections. The first section presents 
the aspects related to the differences between the image acquired in the equipment and viewed in displays, raising some elements related to the 
quality of the acquisition. Up next, some preprocessing techniques that allow to enhance and highlight relevant aspects of the images are described. 
The next section introduces the main methods of segmenting objects of interest in images. The following two sections describe how to represent 
and quantitatively describe relevant features of images so that they can be computed and the aspects of image pattern recognition and analysis. 
Finally, some examples of computer aided diagnostic schemes are presented.

Keywords: medical imaging; image processing; segmentation; radiology; computer aided diagnostic.

mecânica) com a matéria. A visualização da imagem é rea-
lizada através de um parâmetro de contraste, determinado 
por alguma característica física que diferencia os diferentes 
tecidos, órgãos ou sistemas. Com exceção da ultrassono-
grafia, que utiliza energia mecânica, a maioria das imagens 
médicas utiliza a interação entre a energia eletromagnética 
e o corpo humano. A laparoscopia, por exemplo, utiliza luz 
visível que interage com os tecidos, enquanto outras ima-
gens médicas utilizam radiações não visíveis, como infra-
vermelho, ultravioleta, raios X ou radiação gama. No caso 
das não visíveis ao olho humano, a visualização das ima-
gens exige a atribuição de uma escala “falsa” de cores aos 
valores dos parâmetros de contraste.

Diferentes técnicas de imagens médicas são usadas 
para revelar a estrutura do corpo (anatomia), sua fisiolo-
gia (funções) e as interações bioquímicas entre células e 
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moléculas que o compõem. Essas três categorias de ima-
gens médicas são usualmente denominadas imagens estru-
turais, funcionais e moleculares. Separadamente ou com-
binadas, tais técnicas vêm ampliando consideravelmente 
a compreensão da estrutura e função do corpo humano.

As tecnologias modernas de imagens médicas ofe-
recem o potencial e a promessa de grandes avanços na 
medicina. A área de processamento e análise digital de ima-
gens é um dos campos mais importantes da ciência médica 
devido ao rápido e contínuo progresso na visualização de 
imagens médicas e avanços nos métodos de diagnóstico 
assistido por computador e terapias guiadas por imagens. 
Essa área vem sendo essencial para a detecção precoce, 
o diagnóstico e a avaliação da resposta ao tratamento do 
câncer. O desafio é processar e analisar de forma efetiva as 
imagens médicas de forma a extrair, quantificar e interpretar 
essas informações para obter compreensão e percepção 
sobre a estrutura e o funcionamento dos órgãos e sistemas.

Por sua própria natureza, a área de processamento e aná-
lise digital de imagens é interdisciplinar em vários aspectos. 
Primeiro, para a aquisição das imagens devem ser conside-
rados os aspectos envolvidos na sua produção por causa 
das diferentes propriedades físicas e químicas dos objetos a 
serem imageados por sistemas de detecção. Em seguida, o 
parâmetro de contraste da imagem deve ser convertido em 
sinal digital e processado por um computador para extração 
das informações. Nessa cadeia de processos estão envol-
vidos conceitos de várias ciências, tais como computação, 
física, matemática e química, e contribuições de diversos 
aspectos da engenharia elétrica, mecânica e de software.

Este artigo apresenta uma abordagem conceitual sobre 
o processamento e a análise digital de imagens, trazendo 
alguns exemplos da aplicação de tais métodos na prática 
clínica e da pesquisa em imagens médicas.

Para explorar a temática, optou-se por dividir este artigo 
em seções que apresentam: 
•	 como as imagens médicas são representadas digital-

mente e os principais aspectos relacionados à sua aqui-
sição, como o ruído; 

•	 algumas técnicas de pré-processamento que permitem 
melhorar e destacar aspectos relevantes das imagens; 

•	 os principais métodos de segmentação de objetos de 
interesse nas imagens; 

•	 como representar e descrever de forma quantitativa 
características relevantes das imagens para que elas 
possam ser analisadas computacionalmente; 

•	 aspectos relativos à análise e ao reconhecimento de 
padrões em imagens; 

•	 alguns exemplos de esquemas de auxílio computado-
rizado ao diagnóstico.

2. Representação das Imagens Digitais

2.1. Representação Fotométrica e Faixa Dinâmica
Imagens de câmeras digitais e/ou para internet, de modo 
geral, são formadas por arquivos que se caracterizam por 

apresentarem resolução de 8 bits por canal, codificados 
em RGB (vermelho, verde e azul). Essa estruturação típica 
é diferente quando se trata da maioria dos tipos de imagens 
médicas, cujos “canais” representam simplesmente uma 
medida física, tal como a densidade radiográfica. A resolu-
ção de contraste, nesse caso, é determinada pela quanti-
dade de tons de cinza que são representados na imagem. 
Nesse caso, numa codificação de 8 bits, a quantidade total 
de tons varia numa escala de 0 a 255, convencionando-se 
0 como preto e 255 como o branco máximo. Ainda assim, 
equipamentos mais avançados, desde os anos 2000, ao 
menos, convertem a variação de tons reais de cinza em 
escalas com ainda maior sensibilidade, em resoluções de 
contraste de 10, 12 e, atualmente, até 16 bits (1.024, 4.096 
ou mais de 65 mil níveis diferentes de cinza, respectivamente).

Outro fator de resolução, chamado resolução espacial, 
também determina diferenças de características na ima-
gem digital. Nesse caso, o relacionado ao menor tamanho 
de elemento da imagem como um todo, ou seja, o pixel. 
Quanto menor o tamanho do pixel de uma imagem digital, 
maior a quantidade de detalhes que podem ser representa-
dos da projeção do objeto original. Isso também determina 
o tamanho da matriz que representa essa imagem digital. 
Uma resolução espacial de 200 μm numa imagem cujo 
tamanho é de 30 × 40 cm indica que a matriz espacial a 
ser formada na imagem digital terá 1.500 × 2.000 pixels. Se 
cada pixel dessa matriz tiver uma resolução de contraste de 
10 bits, por exemplo, isso significa então que o arquivo digital 
relativo a essa imagem terá 1.500 × 2.000 × 10 = 30 M bits, 
ou seja, ocupará 3,75 Mbytes de espaço de memória. O que 
mostra que, quanto mais refinada for a resolução (tanto 
espacial, representada como um valor cada vez menor 
de pixel, como de contraste, representada como um valor 
cada vez maior de bits, ou tons de cinza) da imagem digi-
tal, maior é o espaço necessário de armazenamento dos 
bits que a representam. 

2.2. Imagem Raw e Imagem Processada
Nesse contexto, uma abordagem importante a ser con-
siderada nos atuais processos de aquisição da imagem 
médica digital pelos diversos tipos de equipamentos da 
área de diagnóstico por imagem é a relação entre o que 
se chama imagem raw e imagem processada (ou pós-pro-
cessada, como alguns chamam). E aqui, o que se chama 
de processamento de imagem ganha uma nova semân-
tica, ainda que inserido tecnicamente nos conceitos apre-
sentados adiante. 

Imagem raw (ou crua, na tradução literal) é aquela que 
não foi submetida a qualquer tipo de processamento digi-
tal (também chamada de imagem para processamento). 
Na aquisição, por exemplo, de imagem médica por expo-
sição a equipamento de raios X, a imagem raw é obtida 
diretamente dos dados de atenuação do feixe de raios X. 
Apresenta uma escala linear entre o log da exposição e a 
densidade óptica, além de menor contraste e uma região 
maior de captura (Figura 1). O alcance da radiação é muito 
amplo e torna-se difícil para o olho humano captar muitas 
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das informações de diferenças de contraste necessárias 
para a adequada interpretação. Trata-se de aspecto asso-
ciado ao fato de que a resposta do olho humano à variação 
de contraste é logarítmica1.

A partir do processo físico de aquisição que gera a ima-
gem raw, obtém-se a chamada imagem processada que, 
na verdade, é a imagem “para apresentação” (ao médico). 
Trata-se da imagem final a partir da qual será feita a análise 
diagnóstica e que corresponde a um arquivo digital resultante 
da aplicação de alguma(s) técnica(s) de processamento digi-
tal sobre a imagem raw. A finalidade é deixar essa imagem 
a mais próxima possível da que seria obtida com filme, por 
exemplo, ou para evidenciar uma área de interesse. As suas 
características dependem da(s) técnica(s) utilizada(s), variando 
de acordo com o equipamento e a versão do software, e 
com um detalhe importante: são intrinsecamente depen-
dentes do fabricante do equipamento/sistema de aquisi-
ção. Apesar disso, em geral, os algoritmos de processa-
mento utilizados atuam para modificar/adaptar a curva de 
atenuação dos raios X.

A qualidade da imagem raw é dependente do detector 
utilizado na aquisição da imagem. Ela geralmente está 
estruturada em resolução de contraste de 14 bits por pixel 
(enquanto as processadas apresentam 12 bits). Mas, ape-
sar de ser a processada a que é apresentada ao médico 
para a avaliação diagnóstica, é na imagem raw que deve 
ser realizada qualquer avaliação de qualidade do processo 
de aquisição para evitar a diferença da utilização de dife-
rentes métodos de processamento (Figura 2). 

A diversidade de métodos de processamento torna difí-
cil a comparação entre imagens. Na transformação da ima-
gem raw para a processada ocorrem dois tipos de proces-
samento: pré-processamento: usado para correções mais 
básicas da imagem, como pixels defeituosos; e pós‑pro-
cessamento: utilizado para melhorar a apresentação da 
imagem, com o uso de técnicas para diminuição do ruído 
e aumento de contraste3.

2.3. Ruído em Imagens
Os processos de aquisição de imagem geralmente são 

afetados pelo ruído devido à instrumentação e a erros de 
transmissão e compressão4. O ruído geralmente é quantifi-
cado pela porcentagem de sinais que estão corrompidos e 
os tipos mais comuns em imagens por raios X, por exem-
plo, são: quântico, gaussiano e Rayleigh.

Em mamografia, por exemplo, o ruído quântico é o prin-
cipal encontrado nas imagens5; ele é resultado da variação 
no número de fótons de raios X absorvidos pelo detector 
em determinado intervalo de tempo e possui relação pro-
porcionalmente inversa com a dose recebida pelo paciente6. 
Esse ruído reduz o contraste entre o fundo da imagem e 
estruturas de interesse, dificultando a detecção de peque-
nos detalhes ou sinais7. Recentes estudos mostraram que 
o ruído quântico é determinante na qualidade da imagem, 
de modo que acaba tendo influência direta no desempe-
nho do médico radiologista na detecção precoce de algum 
achado. Esse ruído também exerce uma influência maior 
do que a resolução espacial da imagem na detecção de 
microcalcificações e na classificação de nódulos8.

O ruído gaussiano obedece a uma distribuição gaus-
siana ou normal dos seus valores de amplitude ao longo do 
tempo9. Ao analisar essa distribuição, tem-se que o ruído é 
aleatório, pois há uma variação aleatória no valor dos pixels 
da imagem para mais e para menos, que ocorre em todos 
os pixels sem diferenciar partes da imagem nem variar com 
o tempo. Logo, quando encontrado na imagem, modifica os 
valores de intensidade dos pixels e, com isso, alguns deta-
lhes do sinal são perdidos. Esse tipo de ruído causa perda 
de nitidez nas bordas e em regiões planas. Também se veri-
fica distorção dos tons de cinza e do brilho da imagem10.

3. Pré-Processamento das Imagens

As imagens médicas digitais geralmente não são adequa-
das para a visualização direta, sem qualquer tipo de pro-
cessamento. Usualmente, há necessidade de realizar um 
pré-processamento da imagem para que ela seja corrigida 
ou realçada adequadamente, melhorando o seu contraste, 

Fonte: Pisano, Yaffe e Kuzmiak2.

Figura 1. Comparação entre a resposta de densidade óptica 
(response - OD) e exposição para o filme mamográfico e a 
mamografia digital.

Fonte: disponível em: <http://www.agfahealthcare.com/he/usa/en/binaries/vets%20
Image%20processing_tcm561-120347.pdf>. Acesso em: 10 ago. 2019.

Figura 2. Comparativo entre imagens raw e processada.
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corrigindo pixels defeituosos, reduzindo ruído ou permi-
tindo que técnicas avançadas de processamento sejam 
mais eficientes.

As técnicas de processamento que alteram o contraste 
das imagens podem destacar determinados objetos do 
fundo da imagem e possibilitar melhor percepção visual, 
baseada em critérios subjetivos do olho humano.

As técnicas de realce de contraste podem ser classifi-
cadas em diretas e indiretas. Nas técnicas diretas, também 
chamadas operações ponto a ponto, é estabelecido um 
critério de medida de contraste aplicado diretamente aos 
valores dos pixels da imagem. Ao contrário, nas técnicas 
indiretas é realizada uma operação sobre o histograma dos 
níveis de cinza da imagem, para depois alterar o contraste11.

Um dos exemplos de técnicas diretas de realce de con-
traste é a transformada wavelet. Transformadas wavelet 
vêm sendo largamente empregadas em diferentes aplica-
ções nas últimas décadas, principalmente nas áreas de 
processamento de sinais e de imagens, possibilitando a 
representação de imagens mutiescala12-14. As vantagens da 
transformada wavelet se concentram no fato desse tipo de 
transformada poder ser usada para decompor o sinal em 
diferentes escalas, tanto no domínio da frequência quanto 
no domínio do tempo. Ela é capaz de escolher a escala 
apropriada no domínio da transformada wavelet, ignorando 
ou reduzindo a contribuição de outras escalas.

Alguns algoritmos que utilizam transformadas wavelet 
vêm sendo implementados para realce de contraste 
na literatura15-17. 

Uma técnica indireta básica de realce de contraste é a 
equalização de histograma (histogram equalization — HE). 
Essa técnica mapeia a entrada de níveis de cinza para um 
nível de cinza proporcional à sua densidade cumulativa, de 
forma que a probabilidade de cada nível de cinza da ima-
gem resultante (pós-HE) seja uniformemente distribuída. 
Idealmente, a imagem de saída deve conter a mesma quan-
tidade de pixels para cada valor discreto de nível de cinza. 
Em algumas situações, a equalização de histograma resulta 
em um excessivo realce de contraste, podendo produzir 
ruídos na imagem18.

Na equalização global, todos os níveis de cinza da ima-
gem são levados em consideração no processamento. 
Já nas equalizações em regiões, é definida uma janela para 
varrer a imagem de forma pontual ou em blocos. Na equali-
zação regional pontual, apenas o ponto central da imagem 
é equalizado, enquanto na equalização por blocos, isso 
ocorre com todos os pontos da janela.

Uma das variações da HE que consideram a equaliza-
ção por blocos é a equalização adaptativa de histograma 
com limitação de contraste (CLAHE), desenvolvida por Pizer 
et al.19. Essa técnica ajusta o histograma original a um his-
tograma pré-definido e depois redistribui os valores exce-
dentes em outras intensidades, ou seja, aqueles que não 
se encaixaram na distribuição, antes de computar a função 
de distribuição cumulativa20.

A filtragem é uma das técnicas mais utilizadas no pré ou 
pós-processamento digital de imagens. Entende-se filtragem 

como a operação realizada para remover ou reduzir um 
componente indesejado da imagem, como o ruído, ou para 
melhorar ou extrair um conjunto particular de elementos da 
imagem, como as suas bordas. A operação de filtragem 
pode ser realizada tanto no domínio espacial como no domí-
nio da frequência. Alguns filtros têm equivalentes nos dois 
domínios. Por outro lado, alguns filtros operam exclusiva-
mente em um dos domínios.

A maioria das imagens com as quais estamos familiari-
zados é representada no domínio espacial, por uma matriz 
de intensidade de cor ou de escala de cinza, em um espaço 
bidimensional. As imagens no domínio espacial são amos-
tradas discretamente a partir da intensidade de um sinal 
no espaço, havendo uma correspondência direta entre 
as coordenadas da imagem e o espaço no “mundo real”.

Na área de processamento digital de imagens, frequen-
temente utiliza-se o termo frequência para descrever a taxa 
de mudança de um sinal no espaço, por exemplo, a taxa na 
qual a intensidade do pixel muda, à medida que se percorre 
uma imagem. Nesse contexto, a representação da imagem 
é realizada no chamado domínio da frequência espacial.

O conceito de frequência espacial é extremamente útil 
no processamento de imagens. Muitos dos métodos uti-
lizados no processamento de sinais analógicos e digitais 
(sinais frequentemente descritos pela sua frequência tempo-
ral) têm equivalentes diretos no processamento de imagens.

A taxa de mudança de intensidade em uma imagem 
pode ser representada em termos de um perfil de inten-
sidade senoidal, que pode ser descrito como a soma de 
uma série de senoides de frequência espacial e amplitude 
específicas. Assim, qualquer imagem pode ser descrita 
como a soma de uma série de senoides nas  direções x 
e y. Essa operação pode ser descrita através da transfor-
mada de Fourier (TF).

Em processamento de imagens, a TF bidimensional con-
verte uma imagem no domínio espacial para o seu equiva-
lente no domínio de frequência espacial. Nessa operação, 
os valores de intensidade reais da imagem são converti-
dos em uma matriz complexa simétrica no domínio da fre-
quência. Assim, a TF de uma imagem é sua representação 
exata, na qual nenhuma informação é perdida no processo 
de transformação. 

O espectro de Fourier de uma imagem digital é uma 
representação da magnitude do domínio da frequência 
espacial dos dados da imagem. As coordenadas da matriz 
do espectro representam diferenças na frequência espa-
cial. Por convenção, os espectros 2D de Fourier são exibi-
dos com os termos de frequência espacial mais baixa no 
centro, também chamados de frequência zero ou termo 
DC (do inglês direct current). A magnitude ou amplitude 
do termo DC representa a intensidade média de pixels da 
imagem no domínio espacial. Como a amplitude do termo 
DC é normalmente muito maior do que a amplitude das 
frequências diferentes de 0, é usual exibir o logaritmo das 
amplitudes no espectro de Fourier.

A Figura 3 mostra alguns exemplos de imagens no 
domínio espacial (à esquerda) e seu respectivo espectro de 
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Fourier (à direita). Linhas e bordas pontiagudas em imagens 
são caracterizadas por amplitudes diferentes de zero com 
altas frequências espaciais. As linhas retas e bordas nas 
imagens dão origem a estruturas lineares no espectro de 
Fourier, e essas estruturas estão perpendiculares às suas 
linhas de origem da imagem no domínio espacial.

A maior parte dos programas de processamento de ima-
gem opera exclusivamente no domínio espacial. No entanto, 
existem operações que são mais rápidas e precisas após 
transformar a imagem do domínio espacial para o domínio 
da frequência. Por outro lado, existem algumas operações 
que só podem ser realizadas no domínio da frequência 
espacial. As imagens por ressonância magnética (MRI), 
por exemplo, são adquiridas diretamente no domínio da 
frequência espacial (chamado espaço k), sendo converti-
das para o domínio espacial posteriormente, para criar uma 
imagem anatômica interpretável.

A filtragem no domínio espacial é realizada através de 
uma operação que mapeia os valores dos pixels para novos 
valores, considerando a vizinhança dos pixels, utilizando 
uma máscara (ou kernel). As dimensões da máscara, em 
pixels, definem a vizinhança que será considerada na ope-
ração e, consequentemente, o quanto a filtragem operará 
sobre a imagem original.

Uma das implementações mais simples de uma filtra-
gem espacial é o filtro de suavização (blurring/smoothing 
filter), no qual a intensidade original de cada pixel é subs-
tituída pela média ou mediana dos pixels da vizinhança. 
A dimensão dessa vizinhança pode ser bem próxima, como 
3 × 3 pixels ao redor do pixel no qual será realizada a ope-
ração. Esse processo de cálculo da média ou mediana 
produz uma nova imagem com variabilidade reduzida nas 
intensidades, ou seja, é uma versão suavizada da imagem 
original. Convencionalmente, os elementos da máscara são 
inteiros positivos ou negativos e o resultado é dividido pela 
soma de todos os elementos. Outro filtro espacial bastante 
usual é aquele cujos elementos são uma versão discreta 
de uma função gaussiana, que produz uma suavização de 
imagens ruidosas.

Os filtros de suavização ou borramento são chamados 
filtros passa-baixa, porque atenuam frequências espaciais 
altas e deixam passar as frequências espaciais baixas.

Existem filtros cujo objetivo é realçar a imagem, desta-
cando as transições entre diferentes intensidades da ima-
gem. Nesse caso, os filtros são chamados de passa-alta, 
pois atenuam frequências espaciais baixas e deixam pas-
sar as frequências espaciais altas.

Enquanto os filtros de suavização assemelham-se a um 
processo de “integração” da imagem, os filtros de realce 
atuam de forma semelhante a uma operação de “deriva-
ção”, realizando operações de diferenças entre os valo-
res de intensidade dos pixels, dando destaque a bordas e 
mudanças abruptas de intensidade.

Existe uma variedade de filtros para detecção de bor-
das, como Sobel, Prewitt e Laplaciano (2ª derivada), entre 
outros21. Um dos métodos de detecção de bordas mais uti-
lizados é denominado de filtro de Canny, que possui dois 
passos, sendo a imagem inicialmente suavizada utilizando 
um filtro gaussiano, seguido da aplicação de um filtro deri-
vativo de primeira ordem, como Sobel ou Prewitt, para evi-
denciar regiões da imagem com alto gradiente22. A detec-
ção de bordas é bem adequada para a segmentação de 
estruturas com diferentes contrastes em diferentes regiões, 
como ossos. No entanto, alterações no valor de cinza local 
induzidas por ruído e artefatos (de metal) são muitas vezes 
erroneamente identificadas como bordas. Também deve-
-se notar que, sem processamento adicional, os métodos 
de detecção de bordas não segmentam necessariamente 
todos os voxels ósseos na imagem e, portanto, precisam 
ser combinados com outros métodos, como o crescimento 
da região23.

Em alguns casos, a filtragem pode ser realizada no domí-
nio de frequência espacial, realizando a multiplicação da TF 
da imagem pela TF da máscara de convolução, seguida pela 

Figura 3. Imagens no domínio espacial (coluna à esquerda) e 
seus respectivos espectros de Fourier (coluna à direita).
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transformação inversa de Fourier, para retornar ao domínio 
espacial. Essa opção é a escolha preferencial quando são 
usadas grandes máscaras de convolução, pois o proces-
samento pode ser mais rápido no domínio da frequência.

Deve-se destacar que, em termos matemáticos, o 
processo descrito anteriormente como convolução é, na 
realidade, uma correlação. A convolução difere da corre-
lação quando a matriz da máscara é girada 180 graus. 
A diferença é significativa apenas para as máscaras assi-
métricas ou quando o processamento está sendo reali-
zado nas imagens raw. Assim, a maioria dos textos de 
processamento de imagens utiliza o termo convolução 
em vez de correlação.

Em imagens de tomografia computadorizada por 
raios X (CT) e MRI de cérebro, por exemplo, podem ser 
utilizados algoritmos de rastreamento de objetos (object 
tracking) para remover valores próximos a 255 na escala 
de cinza (de 8 bits) para remover da imagem partes do 
crânio. Filtros de média são utilizados geralmente para 
remoção de artefatos, assim como máscaras específicas 
para realçar regiões de interesse e técnicas morfológicas 
para tratar as imagens sem alterar formatos. A Figura 4 
ilustra alguns casos de MRI e CT nas quais essas técni-
cas foram aplicadas24. 

Outros exemplos de aplicações de técnicas de pré‑pro-
cessamento estão na redução de ruídos e correção de pixels 
defeituosos. O espectro de potência de ruído (NPS) da ima-
gem “corrigida” será igual à potência do ruído da imagem 
raw somado ao das imagens de ganho e de offset. Caso a 
imagem de ganho seja produzida com uma intensidade 

muito alta, haverá uma degradação da eficiência quântica 
do detector (DQE)25. A correção de pixels defeituosos é 
feita usando filtros de média ou mediana, ou também pelo 
uso de algoritmos de interpolação, como mostra o exem-
plo na Figura 5.

Como etapas de pós-processamento, várias técnicas 
podem ser empregadas nesses procedimentos, tais como 
restauração de contorno26 (Figura 6), equalização perifé-
rica27 (Figura 7), melhoria de contraste e brilho por modifi-
cação da relação entre os níveis de cinza da imagem ori-
ginal (adaptações na look-up table — LUT —, conforme 
exemplos gráficos na Figura 8). 

Figura 4. Aplicação de algoritmos de rastreamento como 
técnicas de pré-processamento em imagens de ressonância 
magnética e tomografia computadorizada para (A) remoção de 
partes do crânio; (B) remoção de artefatos; (C) manutenção e 
realce de tumores.

A

B

C

Fonte: Sonali e Udipi24.

Fonte: disponível em: <http://perso.ensta-paristech.fr/~manzaner/Cours/TA04/
ENSTA%20Athens04%20Serge%20MULLER%20-%20Breast%20Cancer%20
and%20Digital%20Mammography.pdf>. Acesso em: 10 ago. 2019.

Figura 5. Pré-processamento da imagem para corrigir pixels 
defeituosos, offset e ganho. Exemplos e filtros passa baixa 
frequência (low pass), passa alta frequência (high pass) e 
operações aritméticas.

Figura 6. Aumento das bordas tendo como base um filtro 
de média.

Fonte: Mathias, Neitzel e Schaefer-Prokop26.
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4. Segmentação

O cérebro humano rapidamente reconhece os diferentes 
objetos numa imagem que está sendo observada pelos 
olhos, porém, no caso dos sistemas computacionais, para 
reconhecer os objetos e as estruturas presentes é neces-
sário um algoritmo para analisar a sequência e os valo-
res dos pixels na imagem e só então tomar uma decisão 
sobre quais objetos realmente estão presentes na imagem. 
Geralmente essa análise computacional se inicia pela seg-
mentação dos diferentes objetos existentes na imagem.

Assim, na área da saúde, os médicos analisam cuida-
dosamente as imagens à procura de anormalidades, ou re-
giões de interesse, um processo cansativo e que pode levar 
muito tempo. Quando o médico encontra uma região com 
suspeita de anormalidades, ele se concentra nessa região, 
examinando suas características, procurando por padrões 
para decidir se de fato a imagem demonstra algum sinal 
particular de possível doença no paciente.

A segmentação pode ser definida como o processo 
de separação das imagens em regiões com característi-
cas estruturais similares. Os atributos mais básicos para a 
segmentação numa imagem são a amplitude da luminân-
cia do pixel, as bordas e texturas.

As técnicas de segmentação de imagens são responsá-
veis pela divisão das imagens em regiões de interesse para 

que, então, seja feita a classificação ou o reconhecimento 
dos objetos presentes na imagem28. A segmentação é con-
siderada uma das tarefas mais difíceis no processamento 
de imagens, no qual a precisão da segmentação determina 
o sucesso ou o fracasso dos processos subsequentes de 
análise computadorizada, classificação e reconhecimento 
de padrões29.

Como não existe uma única técnica de segmentação 
de imagens, surgiram vários algoritmos, tais como a limia-
rização, aplicável em imagens que possuam valores de 
intensidade de pixel que possam ser agrupados em dois 
ou mais grupos; ou mesmo a técnica de agrupamento que, 
baseada em medidas de atributos extraídos da imagem 
(como média móvel, desvio padrão, moda), faz o agrupa-
mento de pixels que tenham atributos similares; e também  
técnicas baseadas em detecção de bordas, que procuram 
por variações abruptas de intensidade na imagem para seg-
mentar as regiões30.

Na literatura, diversas técnicas de segmentação auto-
mática são apresentadas, baseadas desde em algoritmos 
simples de limiarização31,32 até em algoritmos de alta com-
plexidade utilizando redes neurais artificiais e aprendizado 
de máquina33,34. Basicamente, técnicas de segmentação 
são divididas em técnicas automáticas e semiautomáticas. 
As técnicas automáticas não necessitam de interferência do 
usuário para seleção de região ou de ponto de interesse; 
já as semiautomáticas geralmente são inicializadas a par-
tir da seleção, pelo usuário, de um ponto ou área de inte-
resse dentro da imagem. Por exemplo, Zhuo et al.35 pro-
puseram, em um recente trabalho sobre segmentação em 
CT, a combinação de algoritmos de crescimento de região 
com atributos estatísticos robustos (robust feature statis-
tics — RFS), formando assim um algoritmo de segmenta-
ção localmente adaptativo baseado em RFS.

Entre os métodos de segmentação automática se 
destacam alguns algoritmos baseados em crescimento 
de região36-38 por meio de sementes posicionadas sobre o 
tecido, técnicas de segmentação por limiarização do his-
tograma31,32 seguida de transformações morfológicas39 e 

Fonte: Pisano et al.27.

Figura 7. Exemplo de equalização periférica.

Fonte: disponível em: <https://ses.library.usyd.edu.au/bitstream/2123/1932/6/06Chapter5a.pdf>. Acesso em: 10 ago. 2019.

Figura 8. Look-up table em formato de S para as máquinas Kodak.
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técnicas de ajuste de atlas morfológicos por meio de trans-
formação afim40.

Além dessas, existem as técnicas de segmentação ba-
seadas em região, que utilizam propriedades geométricas 
para agrupar pixels com propriedades semelhantes, entre-
tanto a eficiência dessas técnicas, na maioria dos algoritmos, 
é altamente dependente da seleção do ponto de semente 
(ponto de partida do algoritmo)41.

A segmentação baseada em região usa conhecimento 
extraído de uma vizinhança de pixels, através de atribu-
tos e das características de pixels (valores de intensidade 
semelhantes, por exemplo), desde que não sejam bordas, 
podendo os pixels ser divididos em grupos: divisão e fusão 
de região, watershed e crescimento de região10.

A técnica de segmentação baseada em divisão e fusão de 
região inicialmente divide a imagem num conjunto arbitrário 
de regiões desconexas e, então, realiza a fusão ou uma nova 
divisão a fim de satisfazer uma condição de segmentação 
(por exemplo, todos os pixels da região devem possuir o 
mesmo nível de intensidade), que foi definida previamente.

A forma geral para realizar o procedimento de segmen-
tação pela técnica de divisão/fusão é a seguinte:
•	 definir a condição inicial de semelhança da região, por 

exemplo, o desvio padrão da região deve ser maior do 
que o desvio padrão do fundo;

•	 assumindo que a imagem é quadrada, subdividir toda 
a imagem sucessivamente em regiões quadradas 
(quadrantes) cada vez menores, até que a região seja 
homogênea; 

•	 fazer iterações do processo de divisão enquanto 
Q(Ri) = FALSO; 

•	 não sendo possível continuar dividindo as regiões, unir 
as regiões adjacentes Rj e Rk onde = VERDADE;

•	 parar quando não for possível realizar mais fusões.

A técnica watershed é baseada em conceitos de topo-
grafia e hidrografia na qual, considerando uma imagem 
monocromática, sendo representada em altitude, o pixel 
de valor alto corresponde a um cume, enquanto um pixel 
de baixa amplitude corresponde a um vale. Dessa forma, 
se caísse água sobre essa imagem, os pixels de valores 
baixos seriam preenchidos pela acumulação da água (cha-
mada de charco ou barragem). Todos os pontos que são 
preenchidos pelo charco fazem parte da mesma bacia 
hidrográfica (do inglês watershed, que dá o nome a essa 
técnica), enquanto o cume representa o gradiente máximo 
em altura dessa superfície.

Há duas formas básicas para calcular computacional-
mente as regiões por watershed numa imagem, a técnica 
por rainfall e a técnica conhecida por flooding. Pelo algo-
ritmo de rainfall, os mínimos locais são encontrados em 
toda a imagem, em cada um desses mínimos é dado um 
marcador único, e quando são adjacentes locais eles são 
combinados. Em sequência, em cada pixel não marcado é 
colocada uma gota de água, que se move para o seu vizi-
nho de menor amplitude até que alcance um pixel marcado, 
assumindo o valor dessa marcação. Na técnica flooding 

(inundação), que considera a imagem de entrada visuali-
zada na forma topográfica, a intenção é produzir linhas de 
divisão de água nessa superfície. A água entra através de 
furos, feitos em cada mínimo regional, e a amplitude da 
superfície é reduzida a um grande corpo de água. A água 
entra pelos orifícios para preencher cada bacia hidrográfica 
a uma taxa constante. Se a bacia está prestes a transbordar 
(águas vindas de diferentes mínimos regionais estão pres-
tes a se encontrarem), é construída uma represa concei-
tual (barreira) sobre a linha do cume em questão, até que 
a altura seja igual ao ponto mais alto de seu cume. Com a 
passagem do tempo, são visíveis apenas os topos das bar-
reiras que estão acima do nível da água, que são as linhas 
correspondentes à watershed30,42.

Assim, considerando como uma imagem digital em 
escala cinza, o menor valor da intensidade de nível de 
cinza para a imagem é chamado de hmin e o seu maior valor 
da intensidade de cinza é chamado de hmax. Então, para 
realizar o cálculo da watershed com a teoria de flooding, 
varia‑se recursivamente a intensidade de cinza h de hmin até 
hmax, sendo que as bacias com o mínimo de f são expan-
didas sucessivamente, sendo Xh a união de um conjunto 
de bacias pertencentes à mesma intensidade de cinza h. 
E um componente conectado ao limiar definido como Th+1 
na intensidade de cinza h+1 pode ser um novo mínimo ou 
uma extensão da bacia Xh , sendo feito o cálculo da zona de 
influência de Xh sobre Th+1, e a união de todos os mínimos 
regionais da intensidade de cinza h é denominada de MINh.  

A técnica de crescimento de região agrupa os pixels 
numa região, iniciando no pixel de semente (ou pequeno 
conjunto de pixels) e crescendo espacialmente a partir da 
verificação da conectividade de pixels segundo o critério 
de similaridade28,29. Considerando que R seja uma repre-
sentação espacial da imagem, a segmentação pode ser 
considerada como sendo a divisão de R em n sub-regiões 
(R1, R2, ..., Rn). E se realizada, essa união deve resultar em 
R, ou seja, todo pixel deve pertencer a uma região10,28.

Um algoritmo genérico para o crescimento de região 
baseado em agrupamento de pixels similares pode ser 
descrito da seguinte maneira10,28:
•	 inicie com o ponto de semente (ou um conjunto de 

pixels);
•	 acrescente os pixels que possuem propriedades seme-

lhantes (nível de cinza, cor) ao ponto de semente veri-
ficando vizinhança 4-conectados ou 8-conectados;

•	 pare quando não houver mais pixels semelhantes na 
vizinhança (4-conectados ou 8-conectados). 

O resultado desse algoritmo é altamente dependente 
do local de lançamento do ponto de semente e também 
da medida ou métrica de similaridade entre pixels utilizada. 
A forma de medir a similaridade é através da escolha de um 
valor de limite máximo da diferença absoluta entre o valor 
de intensidade do ponto de semente e o valor da intensi-
dade do pixel que está sendo analisado no momento28,29.

Outro modo de medir a similaridade é através da com-
paração com a técnica conhecida por nível de tolerância 
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aditiva (additive tolerance level), que permite variação entre 
as diferenças absolutas dos níveis de cinza da vizinhança. 
Para isso, utiliza-se a média de intensidade de pixels da 
região, ao invés de utilizar somente o valor de intensidade 
do ponto de semente para realizar a comparação. Sendo T o 
nível de tolerância admitido (ou seja, compreende a máxima 
variação de intensidade entre pixels vizinhos admitida), f(m,n) 
o valor do pixel da imagem na posição (m,n), Rc a média da 
região Rc, Nc a quantidade de pixels presentes na região 
Rc a equação que representa a comparação para o nível 
de tolerância28,29.

5. Descrição de Imagens

Depois de uma imagem ter sido segmentada em re-
giões de interesse, é necessário representar e descre-
ver cada região para posterior processamento e análise 
das imagens.

Imagens médicas armazenam informações comple-
xas e obter as informações mais relevantes é um grande 
esforço do ponto de vista computacional. Assim, um dos 
principais desafios da área de análise de imagens é como 
extrair automaticamente atributos ou características das 
imagens capazes de descrever sua “essência”.

A representação de uma imagem digital envolve a esco-
lha de elementos de uma região que possam ser utilizados 
para representá-la, existindo duas alternativas, que podem 
ser utilizadas simultaneamente: a representação da região 
através de suas características externas, por exemplo o 
formato da região, obtida através de atributos extraídos 
de seus contornos; e a representação da região através 
das suas características internas, tais como as proprieda-
des dos pixels que compõem a região, como a média dos 
tons de cinza ou atributos de textura. 

Depois de escolher uma representação para a região da 
imagem, essa representação deve ser descrita com base 
em características, atributos ou descritores, tais como o 
comprimento do contorno ou a intensidade média dos 
pixels da região. Os descritores preferencialmente devem 
ser invariantes a mudanças de posição, de escala e de 
rotação da região.

Os métodos existentes na literatura para descrever 
a forma de um objeto são diversos. Uma sequência de 
coordenadas cartesianas é um exemplo de descrição de 
forma quando se está analisando formas biológicas e não 
há um número suficiente de marcos anatômicos identificá-
veis na imagem. Os formatos também podem ser descri-
tos pelos momentos angulares, momentos invariantes de 
Hu, coeficientes gerados pelas transformadas wavelets, 
entre outros43-45.

Outra maneira de descrever a região de uma imagem 
é através de sua textura. A textura é definida como uma 
combinação entre magnitude e frequência da variação de 
níveis de cinza em uma imagem. Apesar de a intensidade 
de níveis de cinza e a textura serem independentes, uma 
está intrinsecamente ligada à outra, isto é, quando uma 

pequena área de uma imagem tem muita variação de níveis 
de cinza, a propriedade dominante é a textura43,44. 

A textura pode ser caracterizada por três componen-
tes: contraste local, orientação e escala. O primeiro é a 
diferença de níveis de cinza entre áreas vizinhas mais cla-
ras e mais escuras. Imagens com áreas de alto contraste 
local possuem textura rugosa, já o contrário, isto é, baixo 
contraste local, significa textura mais lisa. A orientação está 
relacionada à disposição da direção dessas áreas mais cla-
ras ou mais escuras. Já a escala pode ser definida como a 
dimensão das áreas de uma imagem, resultando em textu-
ras finas e grossas, dependentes dos tamanhos das áreas 
claras ou escuras46.

Segundo Gonzalez e Woods29, a textura possui três 
abordagens principais em processamento de imagens:
•	 abordagem espectral: baseada em propriedades do 

espectro de Fourier, utilizada principalmente na detec-
ção de periodicidade global, identificando picos de alta 
energia no espectro;

•	 abordagem estatística: nesse caso a textura é definida 
por um conjunto de medidas locais extraídas do padrão;

•	 abordagem estrutural: baseada na ideia de que as tex-
turas são compostas de primitivas dispostas de forma 
regular e repetitiva.

Haralick et al.43 caracterizam textura em uma imagem 
com 14 descritores a partir da matriz de co-ocorrência de 
níveis de cinza (spatial gray-level dependence — SGLD), 
calculando a probabilidade de ocorrência combinada de 
direção e distância entre pares de pixels com valores de 
intensidade semelhantes. A matriz de co-ocorrência SGLD 
é uma matriz quadrada de tamanho igual à quantidade de 
níveis de cinza da imagem a ser analisada.

6. Análise e Reconhecimento de Padrões 

O desenvolvimento de algoritmos para análise de imagens 
médicas exige que seja extraído um conjunto de descrito-
res representativos das regiões das imagens. Essa tarefa 
envolve um alto nível de abstração e continua sendo um 
desafio para os pesquisadores da área. Métodos mate-
máticos, estatísticos e computacionais que visam extrair 
informações específicas de imagens vêm sendo adaptados 
para essa função, mas tais algoritmos costumam ser bas-
tante específicos para cada tarefa de análise de imagens.

Na área médica, técnicas de reconhecimento de padrões 
desenvolvidas pela ciência da computação são utilizadas 
para reconhecimento de tumores, quantificação de defor-
midades em estruturas anatômicas, visualização de contor-
nos, análises morfométricas e para auxílio ao diagnóstico, 
entre outras funções.

Para imagens mamográficas, por exemplo, no caso da 
extração de atributos de microcalcificações e de nódulos, 
é preciso obter informações que possibilitem a identifica-
ção da malignidade ou não (ou ainda quantificar a sus-
peita). Por isso, atributos geométricos ou morfológicos são 
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relevantes, uma vez que as medidas de área, perímetro, 
compacidade, irregularidade, momentos, entre outras, são 
significativas para associação das estruturas entre lesões 
malignas ou benignas.

6.1. Seleção de Atributos
Após a extração de atributos das imagens, é preciso sele-
cionar quais são mais significativos, permitindo assim sepa-
rar os objetos em classes. O processo de seleção de atri-
butos tem como função mapear as medidas extraídas das 
imagens em características mais significativas29.

A principal finalidade da seleção de atributos é a redução 
da dimensão dos dados. Isso significa dizer que os méto-
dos de seleção de atributos produzem um conjunto redu-
zido de dados a serem analisados. As grandes vantagens 
dessa redução de variáveis são a remoção de característi-
cas irrelevantes ou redundantes, a visualização gráfica do 
novo conjunto de atributos e produzir uma representação 
mais estável, melhorando o desempenho do classificador.

Basicamente, manter a dimensionalidade dos dados 
como a menor possível é importante, principalmente devido 
ao menor custo computacional (menor uso de memória e 
classificador mais rápido) e à maior acurácia do classifi-
cador. Entretanto, em alguns casos, uma redução muito 
acentuada do número de atributos analisados pode reduzir 
o desempenho do classificador, em virtude de uma perda 
na capacidade de discriminação dos dados.

Um método bastante usado para a redução da dimen-
sionalidade de variáveis, usado na redução de atributos em 
imagens, é a análise dos componentes principais (PCA). 
Para a análise de um conjunto de p variáveis é necessário 
transformar o conjunto de variáveis originais em um novo 
conjunto de variáveis não correlacionadas, denominadas de 
componentes principais. Essas novas variáveis são com-
binações lineares das variáveis originais e são deduzidas 
em ordem decrescente de importância, de maneira que o 
primeiro componente tenha o máximo possível da variação 
dos dados principais. A PCA é a técnica para encontrar 
essa transformação. O objetivo é verificar se alguns com-
ponentes podem representar a maior parte da variação dos 
dados originais. Se isso realmente é conseguido, então a 
dimensionalidade do problema é menor do que p, o número 
original de variáveis. Com isso, é possível compreender a 
estruturação e a variação dos dados, permitindo a visua-
lização do problema com um número menor de variáveis.

6.2. Classificação de Padrões em Imagens
Depois que a imagem é processada, com os objetos de inte-
resse identificados e caracterizados através dos descritores 
mais significativos, um algoritmo de classificação deve ser 
usado para associar ou classificar os padrões nas imagens. 
Esse procedimento pode ser feito por meio de classifica-
dores supervisionados ou não supervisionados, ou ainda 
pelo uso de técnicas híbridas, que utilizam um pouco de 
cada uma das técnicas para uma classificação final e mais 
refinada. A escolha da técnica de classificação é talvez a 
etapa mais complicada de um sistema de reconhecimento 

de padrões aplicado em medicina, bem como, em muitos 
casos, a definição do número de classes nas quais estarão 
categorizados os objetos de interesse.

Um trabalho desenvolvido em 2001 por Kononenko 
mostra uma aplicação de aprendizagem de máquinas no 
diagnóstico médico47, no qual se comparam alguns méto-
dos de aprendizagem de máquina, incluindo redes neu-
rais artificiais (RNA), classificadores bayesianos simples e 
algumas variações e extensões do método e métodos de 
aprendizado simbólico.

Segundo Kononenko47, para um sistema de apren-
dizado de máquinas ser usado para resolver problemas 
em diagnóstico médico, ele deve apresentar as seguintes 
características:
•	 bom desempenho: o algoritmo tem que ser capaz de 

extrair informações significativas para avaliação dos 
dados;

•	 tratamento de dados errados: muitos dados médicos 
apresentam erros e ruídos, e algoritmos de aprendizado 
de máquinas aplicados à área médica devem apresen-
tar medidas efetivas para trabalhar ruídos;

•	 transparência do conhecimento do diagnóstico: gene-
ralização do conhecimento e explicação da decisão 
deveria ser transparente para os médicos, de modo 
que possam analisar o conhecimento generalizado e 
observar os pontos de vista dados no problema de 
maneira explícita pelo algoritmo, que muitas vezes não 
poderiam ter sido observados anteriormente;

•	 capacidade de explicação: o sistema deve ser capaz de 
explicar a decisão quando do diagnóstico de um novo 
paciente. Quando o médico se depara com um resul-
tado inesperado, poderá requerer uma explicação de 
maneira que lhe sirva de sugestão na tomada de deci-
são do diagnóstico final;

•	 redução do número de exames: na prática médica, a 
coleção de dados de pacientes é cara, consome muito 
tempo e espaço e é prejudicial aos pacientes; então é 
interessante um classificador que ajude a predizer o 
diagnóstico com um número menor de informações 
sobre o paciente. Assim, a seleção do subconjunto de 
atributos para redução do tempo de processamento e 
verificação dos mais significativos é um ponto essencial 
em algoritmos de aprendizagem de máquinas.

7. Auxílio Computadorizado ao Diagnóstico

Alguns métodos de segmentação de imagem, para seleção 
de regiões de interesse ou para realçar e retirar estruturas de 
interesse em função do tipo de órgão presente, são comu-
mente empregados em etapas ou módulos de processa-
mento específicos, disponibilizados pelos fabricantes nas 
estações de trabalho (workstations) dos equipamentos de 
imagem, proporcionando aos médicos recursos adicionais 
para a análise da imagem. 

Por exemplo, para a visualização apenas dos ossos 
ou do tecido pulmonar em imagens de CT, usualmente 
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existem ferramentas que utilizam técnicas de limiarização 
(thresholding) e janelamento das imagens48 (como no exem-
plo da Figura 9). 

Outras ferramentas computacionais mais sofisticadas, os 
denominados esquemas automáticos ou sistemas semiau-
tomáticos de auxílio computadorizado ao diagnóstico, vêm 
sendo disponibilizadas para os médicos. Resultantes de 

pesquisas e desenvolvimentos da área de processamento 
de imagens digitais, elas ganharam corpo e representam 
um recurso importante, sobretudo no campo do diagnóstico 
por imagem. Denominados, na maioria dos casos, como 
“esquemas CAD” (da expressão em inglês computer-aided 
diagnosis), espalharam-se a partir das áreas específicas de 
mamografia e pneumologia para as mais variadas aplica-
ções do radiodiagnóstico (não apenas para imagens obti-
das por exposição aos raios X, mas incluídas as produzi-
das por ultrassom, MRI e em medicina nuclear) e também 
na odontologia. Por essa razão, essa seção traz uma breve 
abordagem do que esses esquemas computacionais repre-
sentam no contexto do processamento de imagens médi-
cas e exemplos ilustrativos de sua aplicação nesse campo.

7.1. Conceitos Básicos dos Esquemas Computed-
Aided Diagnosis (CAD)
Ainda que a ideia da criação do CAD date de 1967, como 
aplicação de auxílio ao diagnóstico em mamografia, no qual 
computadores indicariam regiões mamárias com anorma-
lidades, até a década de 1980 esses esquemas tinham 
baixa acurácia em comparação à interpretação dos médi-
cos radiologistas. Como a miniaturização dos componen-
tes computacionais permitiu avanços mais significativos 
no hardware desses sistemas a partir da década de 1990, 
técnicas mais avançadas de processamento de imagens 
começaram a ser implantadas, permitindo obter resulta-
dos um pouco mais consistentes nessa área. Nas últimas 
décadas houve um aprimoramento considerável dessa 
ferramenta, de modo que tais esquemas passaram a ser 
usados em outras áreas da radiologia, com aplicações hoje 
em CT do pulmão, de cabeça, pescoço e de estruturas ós-
seas, avaliação cardíaca e de neoplasias de colo de útero 
e de próstata1. Como é constituído de processos muitas 
vezes genéricos, esquemas CAD também podem ser apli-
cados a diversas formas de diagnóstico por imagem, como 
na ultrassonografia e na ressonância magnética, além da 
radiologia clássica, uma vez que a fonte de todo o proce-
dimento é uma imagem digital.

Esquema CAD é a denominação genérica de um sistema 
computacional de auxílio ao diagnóstico, conforme proposta 
originalmente no fim dos anos 198049. Atualmente, a deno-
minação se desdobrou em esquemas CADe e CADx, o pri-
meiro referindo-se àqueles que objetivam exclusivamente a 
detecção de estruturas de interesse clínico (como os sistemas 
aprovados para uso clínico comercial pela Food and Drug 
Administration, nos Estados Unidos, em 1998)50 e o segundo 
correspondente aos sistemas que avançam na análise das 
estruturas detectadas de modo a atingir também a etapa de 
classificação, fase do chamado processamento de alto nível, 
auxiliando assim na interpretação dos eventuais achados51.

Embora haja alguns esquemas comerciais disseminados 
em diversos países (Estados Unidos, Canadá, Alemanha, 
França, Grã-Bretanha, Holanda, Bélgica) sendo utilizados 
em hospitais ou grandes centros radiológicos52, no Brasil se 
desconhece a utilização de sistemas como esse pelos pro-
fissionais da radiologia de maneira geral ou mais extensiva. 

Figura 9. Comparativo entre o tamanho janela (WW: window 
width) e o nível da janela (WL: window level).

Fonte: Seeram e Seeram48.
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Apenas têm sido utilizadas algumas ferramentas computa-
cionais disponibilizadas pelos fabricantes de determinados 
equipamentos de maior porte e custo, como os tomógra-
fos em geral, ou alguns poucos recursos computacionais 
embutidos em sistema de aquisição de imagens médicas 
digitais, como os relacionados à variação de brilho e con-
traste, seleção de regiões de interesse ou inversão dos 
níveis de cinza. Certamente, um dos principais motivos está 
associado ao alto custo desses esquemas em nível comer-
cial, o que reduz drasticamente sua atratividade, ainda mais 
considerando-se a intrínseca taxa de falsos positivos que 
se verifica no seu uso53.

7.2. Tecnologias Empregadas
Nishikawa51 afirma que há cerca de cinco companhias comer-
ciais desenvolvendo sistemas CAD para uso na mamografia. 
O pesquisador acrescenta que aproximadamente 50% de 
todas as mamografias realizadas nos Estados Unidos são 
submetidas ao auxílio do CADe, cujos principais comerciais 
são: Image Checker™, CADVision™, VuComp™, iCAD™, 
Imagediagnostic™, M-Vision™ e alguns outros de desen-
volvedores japoneses. 

No início, sistemas CAD comerciais completos eram dota-
dos de um escâner, geralmente a laser, que digitalizava as 
imagens registradas em película. Um software faz uma varre-
dura da imagem digitalizada, destacando qualquer anorma-
lidade que fuja do padrão. Todos os sistemas utilizam algo-
ritmos para identificar e marcar as características que estão 
associadas a possíveis lesões, demarcando essas regiões na 
imagem. A seguir, muitas dessas regiões perdem suas demar-
cações porque a maioria dos sistemas tem limite de número 
máximo permitido e possível por imagem. Por fim, os sinais 
demarcados são mostrados num monitor e/ou impressos. 

Os detalhes matemáticos dos diferentes tipos de algo-
ritmos existentes nos vários sistemas são sempre extrema-
mente confidenciais, não sendo possível ao usuário alterá‑los. 
Conforme frisam Malich, Fischer e Böttcher54, o único sis-
tema que possui um pequeno guia mostrando os algoritmos 
usados é o Image Checker™, fornecendo ao usuário, sem 
detalhamento, uma ideia de como o sistema funciona. 

No entanto, problemas devem ser superados no desen-
volvimento do CAD, tais como a variação no contraste das 
imagens e o pequeno tamanho de algumas estruturas, 
como diminutas calcificações, difíceis de diferenciar com 
meros ruídos do sistema. Porém, para o desenvolvimento do 
esquema para execução do CAD, é preciso que o desenvol-
vedor tenha conhecimento das áreas que serão analisadas, 
o que pode representar um obstáculo, uma vez que esse 
profissional não é da área médica e tem acesso muito res-
trito a laudos de exames atuais ou de exames anteriormente 
demarcados, o que pode levar à alta taxa de falsos positivos.

7.3. A Influência do Computed-Aided Diagnosis na 
Atuação do Médico Radiologista
Desde sua aprovação pela Food and Drug Administration nos 
Estados Unidos em 1998, a utilização da detecção assistida 
por computador (CADe) tem se difundido na prática clínica 

da mamografia e de outras aplicações de aquisição de ima-
gens médicas, embora verifique-se que seu desempenho é 
muito influenciado pela quantidade de falsos positivos indi-
cados55. Ainda que a quantidade de casos de existência 
de tumores de mama seja alta e crescente entre os tipos 
de câncer existentes, é baixa a taxa de casos de maligni-
dade se considerada a população em geral que se submete 
anualmente a exames mamográficos (estima-se que seja 
de seis ocorrências a cada mil pacientes submetidas ao 
rastreamento). E não apenas isso afeta a forma e a persis-
tência no emprego dessa ferramenta como coadjuvante na 
detecção de lesões suspeitas, mas também o padrão típico 
de abordagem do profissional médico em função das prá-
ticas de cada serviço radiológico. De fato, a prática clínica 
tem mostrado, por exemplo, que enquanto nos Estados 
Unidos há tendência de se enfatizar um potencial sinal de 
anormalidade — como, aliás, normalmente também ocorre 
no Brasil —, na Grã-Bretanha há mais zelo pela não rea-
lização de biópsias que se comprovem desnecessárias56.

Porém, muito da eficácia que um esquema desse tipo 
pode apresentar para auxílio efetivo ao diagnóstico em 
mamografia passa por um conjunto de fatores57, tais como 
a formação do médico radiologista, sua experiência prévia 
e número de casos já detectados por ele, a experiência 
que ele tem com o uso do CAD58, a versão e a interativi-
dade do software usado e o quanto foram feitas análises 
comparativas dos exames com e sem o uso do CAD sem 
que se soubesse o resultado do primeiro. Além, é claro, da 
qualidade da imagem a ser analisada59.

7.4. Influência da Aquisição da Imagem no 
Desempenho do Esquema Computed-Aided Diagnosis
O desempenho de esquemas CAD pode variar muito depen-
dendo das características das imagens utilizadas nos tes-
tes de avaliação60,61. De fato, cada esquema desenvolvido 
mundo afora utiliza um particular conjunto de imagens e for-
mar uma base de imagens que atenda às diferentes neces-
sidades de diversas técnicas de processamento é uma ativi-
dade que demanda trabalho árduo e de difícil consecução, 
dadas suas peculiaridades. Em mamografia, por exemplo, 
as imagens precisam obedecer a um conjunto significativo 
de critérios, desde o processo de aquisição no mamógrafo 
até sua digitalização, e seria importante que elas fossem 
provenientes de diferentes lugares para ampliar o universo 
das características das pacientes59. 

Uma base de imagens médicas representativa do uni-
verso de casos a serem investigados deve apresentar situa-
ções que contenham tanto estruturas diversas como aque-
las que representam a inexistência de achados. Ela também 
deve conter uma parcela estatisticamente representativa 
da população que apresenta as características em investi-
gação. Isso, portanto, implica obter imagens de indivíduos 
numa larga faixa de idades e com características diversas. 
Por conseguinte, as imagens são obtidas de diversos equi-
pamentos em diversas instituições e, portanto, sob diferen-
tes condições técnicas. Garante-se, assim, a representati-
vidade estatística de casos, mas a qualidade das imagens 
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pode ser penalizada, dada a grande heterogeneidade de 
características relacionadas ao seu processo de aquisição. 
Isso não apenas impede que se faça a devida comparação 
de performance entre diferentes esquemas CAD, mas pode 
levar um mesmo esquema a apresentar diferentes perfor-
mances dependendo do elenco de casos escolhidos, em 
função de sua origem. 

Daí a importância de se conhecer previamente as prin-
cipais características de qualidade do sistema de aquisição 
dessas imagens, incluindo o processo de digitalização, a 
fim de que isso possa guiar até mesmo o desenvolvimento 
de técnicas de processamento62. Assim, a proposição de 
técnicas de pré-processamento baseadas na eventual 
perda de qualidade devida ao processo de aquisição/digi-
talização pode criar uma espécie de “uniformização” da 
imagem, o que permitiria às etapas de segmentação pos-
teriores atuarem apenas nas características intrínsecas ao 
órgão de interesse clínico.

Trabalhos prévios59,63,64 mostraram que o efeito dos parâ-
metros relativos à aquisição das imagens na performance 
do processamento não pode ser negligenciado, em particu-
lar quando há problemas de qualidade em relação ao equi-
pamento, verificados em testes de controle de qualidade. 
Como exemplo prático: na comparação entre os resultados 
de uma técnica de segmentação62 projetada para detectar 
microcalcificações agrupadas em mamografias digitais apli-
cada a um conjunto de imagens em duas etapas de tes-
tes, foi verificado um aumento em 14% na sensibilidade de 
detecção (que atingiu um índice de verdadeiros positivos de 
95,5%), acompanhado de uma sensível redução da taxa de 
falsos negativos (de 18,5 para 4,5%) quando o conjunto de 
imagens foi submetido a um pré-processamento para realçar 
características a partir do conhecimento de degradações 
introduzidas no processo de aquisição59. Tais técnicas de 
realce focalizaram essencialmente aspectos relacionados a: 
tamanho de ponto focal, através do emprego da função de 
transferência de modulação (FTM); magnificação radiográ-
fica utilizada; ruído, com emprego do espectro de Wiener; 
e curva característica do digitalizador.

Assim, o ganho já comprovado ao se utilizar caracte-
rísticas do processo de aquisição para desenvolver técni-
cas de pré-processamento que “corrijam” as degradações 
introduzidas por tal processo nas imagens digitais é um 
aspecto de significativa importância na projeção da neces-
sidade de se estudar o estabelecimento de uma “uniformi-
zação” dos conjuntos de imagens de testes dos esquemas 
CAD. A finalidade seria a técnica de processamento atuar 
exclusivamente apenas sobre as características do órgão 
de interesse clínico, para que os diferentes esquemas com-
putacionais existentes possam, inclusive, ser comparados 
em termos de eficácia.

8. Considerações Finais

A área de pesquisa em processamento e análise de imagens 
médicas é ilimitada. Centenas de aplicações relacionadas 

ao diagnóstico médico e estudo de processos biológicos 
incorporam o processamento digital de imagens e técnicas 
de análise. Este artigo apresenta uma abordagem conceitual 
sobre algumas técnicas de processamento e análise digital 
de imagens, visando subsidiar suas aplicações na prática 
clínica e na pesquisa em imagens médicas.

Diversos algoritmos vêm sendo propostos na literatura 
para cada estágio de processamento de imagens médi-
cas, assim como para solucionar problemas específicos 
em diferentes modalidades de imagem. 

A avaliação de uma imagem médica requer uma análise 
cuidadosa e compreensão das propriedades e dos detalhes 
das imagens, que incluem as condições de aquisição, tais 
como a modalidade de imagem, as condições experimen-
tais, por exemplo a dose de radiação, e as características 
do indivíduo ou sistema biológico imageado. Portanto, uma 
abordagem baseada no conhecimento para a análise e inter-
pretação de tais imagens é preferencial em comparação a 
abordagens analíticas ou estatísticas.

A inovação no diagnóstico por imagens médicas está 
avançando para a integração de distintas modalidades e 
avanços técnicos que produzam imagens de maior reso-
lução espacial, temporal e razão sinal-ruído. Aliados aos 
computadores com maior capacidade de processamento, 
os métodos de análise de imagens médicas devem avan-
çar no sentido de extrair novas informações que, unidas  à 
mineração de grandes bases de dados e imagens, permi-
tam a combinação de dados multidimensionais, tais como 
genótipos e estruturas, possibilitando a integração frutífera 
com a  inteligência artificial.
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1. Introdução

A estimulação magnética transcraniana (TMS, do inglês 
transcranial magnetic stimulation) foi introduzida em 1985 
por Barker et al. como um método não invasivo de estimu-
lação do córtex humano1. O experimento de Barker et al. 
evidenciou o efeito da aplicação de um pulso simples de 
TMS sobre o córtex motor primário. Uma corrente elétrica 
da ordem de kA é aplicada em uma bobina posicionada 
externamente sobre o escalpo. A rápida variação da corrente 
elétrica gera um pulso magnético da ordem de centenas de 
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Resumo
A estimulação magnética transcraniana é um método não invasivo de estimulação do córtex humano. Conhecida pela sigla TMS, do inglês transcranial 
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para avaliar danos ao córtex motor e trato corticoespinhal. Esta revisão teve como objetivo introduzir a física, os elementos básicos, os princípios 
biológicos e as principais aplicações da TMS.

Palavras-chave: Estimulação Magnética Transcraniana; Magnetismo; Estimulação Elétrica; Neuronavegação.

Abstract
Transcranial magnetic stimulation is a noninvasive method of the human cortex stimulation. Known as TMS, the technique was introduced by Barker 
et al. in 1985. Its operation is based on the Faraday’s Law, in which an intense magnetic field that varies rapidly is able to induce an electric field 
in the surface of the brain, depolarizing the neurons in the cerebral cortex. Due to its versatility, TMS is currently used for both research and clinical 
applications. Among the clinical applications, TMS is used as a diagnostic tool and also as a therapeutic technique for some neurodegenerative 
diseases and psychiatric disorders such as depression, Parkinson’s disease and tinnitus. As for the diagnostic tool, motor mapping is a technique 
to delineate the area of representation of the target muscle in its cortical surface, whose applicability may be in studies of the cerebral physiology to 
evaluate damage to the motor cortex and corticospinal tract. This review aims to introduce the physics, the basic elements, the biological principles 
and the main applications of transcranial magnetic stimulation.
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microssegundos de duração, que por sua vez induz cam-
pos elétricos no tecido cerebral. O campo elétrico induzido 
é capaz de despolarizar os neurônios no córtex cerebral e 
gerar potenciais de ação. No caso do córtex motor primá-
rio, parte dos potenciais de ação resultantes percorrem o 
trato corticoespinhal atingindo os neurônios motores espi-
nhais e, finalmente, um músculo-alvo. Após a neuroes-
timulação, Barker et al. observou uma rápida contração 
dos músculos da mão. As contrações musculares podem 
ser mensuradas através dos sinais elétricos adquiridos por 
um eletromiógrafo de eletrodo de superfície. Essa atividade 
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mioelétrica produzida em resposta à TMS é denominada 
potencial evocado motor (PEM ou MEP, do inglês motor 
evoked potential)2-4. 

Atualmente, a TMS é uma ferramenta consolidada para 
estimulação não invasiva do cérebro. A técnica é utilizada 
tanto por neurocientistas no âmbito da pesquisa quanto por 
médicos e fisioterapeutas em aplicações clínicas. Devido à sua 
versatilidade de aplicações, a TMS é usada para diagnóstico 
e também para terapia. Dentre as aplicações diagnósticas, 
cabe destacar a avaliação da integridade funcional das vias 
motoras corticoespinhais5. Avaliando então possíveis danos, 
lesões e outros transtornos neurológicos6. 

A aplicação de pulsos repetitivos de TMS no córtex 
pode atuar de maneira excitatória ou de forma inibitória, 
dependendo da frequência com que os pulsos são aplica-
dos. Resultando assim na reativação de regiões de pouca 
atividade ou na redução da atividade metabólica de regi-
ões muito ativas7. A partir desse princípio, a TMS é usada 
para auxiliar no tratamento de algumas doenças neurode-
generativas e distúrbios psiquiátricos, como a depressão, 
a doença de Parkinson e o tinnitus8.

O objetivo desta revisão foi introduzir de forma sucinta 
a física da TMS e também apresentar suas principais apli-
cações como o mapeamento motor e a TMS repetitiva na 
terapia de algumas neuropatologias.

2. Princípio físico 

O equipamento de TMS é composto de uma bobina, isto é, 
um enrolamento de fios de cobre que definem um indutor, 
conectado a um circuito elétrico com capacitores e resis-
tores em série. Apesar de receber o nome de estimulação 
magnética, em nível neuronal é o campo elétrico que excita 
regiões do cérebro.

Os capacitores, inicialmente carregados, são descar-
regados fazendo fluir uma corrente através da bobina. 
De acordo com a Lei de Ampére-Maxwell, descrita pela 
Equação 1, essa corrente induz um campo magnético que 
varia rapidamente no tempo.
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Em que:

B  = o campo magnético;

E  = o campo elétrico;

J  = a densidade de corrente;
m0  = a permeabilidade magnética no vácuo;
e0 = a permissividade elétrica no vácuo.

Como tecidos biológicos possuem permeabilidade magné-
tica aproximadamente igual à do vácuo, o campo magnético 
penetra pelo escalpo e pelo crânio sem sofrer uma atenuação 
significativa. Ao alcançar a superfície cortical condutora, esse 
campo magnético variante induz um campo elétrico primário 
descrito pela Lei de Faraday (Equação 2). Dessa forma, as 

partículas carregadas no tecido cerebral são submetidas a 
um intenso campo elétrico, que induz um fluxo de densidade 
de corrente, descrito pela Equação 3, capaz de despolarizar 
os neurônios na região em questão. 
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Em que:

B  = o campo magnético;

E  = o campo elétrico;

J  = a densidade de corrente;
s  = a condutividade do tecido.

Ao posicionar a bobina tangencialmente à superfície da 
cabeça do sujeito, o campo magnético gerado encontra-se 
perpendicular à bobina e consequentemente o campo elé-
trico induzido é perpendicular ao campo magnético, sendo 
assim, antiparalelo à corrente da bobina (Figura 1). O campo 
magnético possui entre 1 e 2,5 T de intensidade6, chegando 
a penetrar de 2 a 4 cm do escalpo. O campo elétrico neces-
sário para provocar um PEM é de aproximadamente 70 V/m9. 
Tais magnitudes dependem de uma série de fatores, como 
o tipo de bobina, a forma de onda da corrente elétrica e o 
tipo de pulso magnético10.

3. Princípio biológico

Na membrana da célula nervosa há uma diferença de potencial 
elétrico gerado por íons negativos dissociados no meio interno 
da célula e íons positivos no meio externo, chamado de poten-
cial de repouso. Quando um campo elétrico é induzido em 
uma célula nervosa, uma alteração do potencial de repouso 
da célula é provocada, a qual terá sua polaridade invertida. 
Dessa forma, o interior da célula ficará eletricamente positivo e 
o exterior, negativo por algumas dezenas de microssegundos, 
retomando seu potencial de repouso rapidamente (Figura 2). 

Figura 1. Representação da corrente em uma bobina circular 
sobre o escalpo, das linhas de campo magnético e campo 
elétrico induzido.
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Esse processo de despolarização e repolarização envolve cor-
rentes elétricas que podem provocar um potencial de ação que 
se propagará ao longo da célula nervosa. Além do potencial 
excitatório gerado pela despolarização dos neurônios, existe 
um processo contrário, no qual o potencial tem função inibi-
tória, chamado de hiperpolarização.

A TMS, quando aplicada no córtex motor, induz poten-
ciais de ação em neurônios piramidais, que se propagam para 
áreas subcorticais e são projetados no trato corticoespinhal 
atingindo neurônios motores e, por último, o músculo-alvo. 
A atividade mioelétrica é adquirida e monitorada por eletromio-
grafia de superfície (Figura 3)2,3, sendo a amplitude e a latência 
dos PEM os principais parâmetros extraídos.

4. Equipamento de estimulação 

É de grande importância o conhecimento de propriedades 
que influenciam a TMS a fim de determinar quais os obje-
tivos de cada técnica e quais as melhores condições para 
alcançá-los. Entre essas especificidades, encontra-se a geo-
metria da bobina, bem como sua localização, a sequência 
de pulsos aplicados, o formato da onda desse pulso, a cor-
rente aplicada e as propriedades dos tecidos estimulados.

4.1. Configurações do estimulador
O circuito básico de um estimulador magnético é composto 
de um capacitor, uma bobina e uma chave de estado sólido. 
Um pulso de TMS inicia-se com o capacitor totalmente 

carregado. Assim que a chave de estado sólido fecha o 
circuito, o capacitor descarrega uma corrente elétrica dire-
tamente na bobina. Dessa forma, quando a corrente é 0, a 
energia está no capacitor; quando a corrente é máxima, 
a energia está na bobina11.

Durante um pulso monofásico, após a corrente na bobina 
atingir seu valor máximo, a energia do circuito começa a 
ser dissipada lentamente, como mostra a Figura 4. Em um 
pulso bifásico, em vez de ser dissipada, a energia é recu-
perada de forma a gerar uma segunda corrente no sentido 
contrário, que recarregará o capacitor12, e a forma da onda 
terá o comportamento de um seno amortecido (Figura 4). 
A reutilização da energia faz com que o pulso bifásico seja 
útil em aplicações de intervalos de tempo curtos, como em 
uma estimulação repetitiva, e o pulso monofásico em uma 
estimulação de pulso único13.

O intervalo de tempo de aplicação de pulsos é um dos 
fatores a serem considerados em uma técnica de TMS. A esti-
mulação de pulso simples é realizada através de um único 
estímulo sobre a região de interesse e os estímulos podem 
ser repetidos de acordo com o experimentador, sendo esse 
método útil em experimentos de estudo do sistema motor11. 
A estimulação de pulsos pareados (pTMS) consiste em dois 
pulsos sucessivos através da mesma bobina em um curto 
intervalo de tempo, de alguns milissegundos. Essa técnica 
é utilizada a fim de explorar redes intracorticais inibitórias 
ou excitatórias, cuja resposta vai depender, dentre outros 
fatores, do intervalo entre os pulsos14.

Um terceiro método é a TMS repetitiva (rTMS), que é defi-
nida por uma sequência de pulsos aplicados em uma determi-
nada frequência, na qual é possível alterar e modular a atividade 
cortical. Os efeitos modulatórios da rTMS são controversos, 
mas há indícios de que aplicações em frequências abaixo 

Figura 2. Representação do campo elétrico sobre neurônios piramidais; 
a parte ampliada representa um axônio sofrendo despolarização.

Fonte: adaptado de Ruohonen9.
Figura 3. Esquema da aplicação da estimulação magnética 
transcraniana sobre o córtex motor. O potencial de ação 
propaga pelo trato corticoespinhal até o músculo-alvo, 
produzindo o potencial evocado motor (MEP).

EMG: eletromiografia.
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de 1 Hz podem diminuir a excitabilidade cortical, enquanto 
pulsos aplicados em frequências mais altas, acima de 5 Hz, 
podem aumentar a excitabilidade cortical15. Dessa forma, a 
rTMS tem sido amplamente utilizada no tratamento de dis-
túrbios neurológicos16. Uma modalidade variante da rTMS é 
o procedimento de estimulação Theta Burst (TBS, do inglês 
theta burst stimulation), no qual são aplicados pacotes de 
pulsos com 50 Hz de frequência a cada 200 ms (5 Hz)17,18. 
A TBS possui efeitos semelhantes à rTMS na excitabilidade 
cortical, mas tem mostrado ser mais eficaz, com efeito mais 
duradouro em menor tempo da sessão.

4.2. Configurações de bobina
Estudos de TMS iniciaram-se com a bobina em formato 
circular (Figura 5). Nessa configuração, a corrente que 
percorre a bobina induz uma corrente no sentido antipa-
ralelo no cérebro e o campo magnético é máximo abaixo 
do centro da bobina13. No entanto, a especificidade desse 
estímulo é pequena, uma vez que o campo elétrico é indu-
zido seguindo a circunferência da bobina. A bobina circular 
é mais utilizada em aplicações clínicas em que se deseja 
estimular uma ampla região do cérebro.

Bobinas em formato de 8, ou butterfly, são constituídas 
por dois enrolamentos posicionados lado a lado, nas quais 
o campo elétrico é máximo no ponto de encontro entre eles 
e a estimulação é mais focal na região abaixo da junção13,19. 

Bobinas em formato de cone duplo assemelham-se à 
Figura 5, porém os anéis são montados em um ângulo entre 
90 e 100 graus. Isso fornece a capacidade de estimular 
uma porção maior e assim atingir estruturas relativamente 
mais profundas, possibilitando, por exemplo, estimulações 
mais eficientes dos membros inferiores20. Contudo, essa 
bobina não é focal, e um único pulso pode provocar respos-
tas bilaterais16. É importante notar que estimulações mais 
profundas com TMS são sempre seguidas da estimulação 
com intensidade consideravelmente maior das camadas 
superficiais do cérebro. Portanto, perde-se em termos de 
focalização, estimulando também camadas preliminares 
referentes a membros inferiores e contrações faciais.

Figura 4. Representação da forma de onda de um pulso 
bifásico acima, e de um pulso monofásico abaixo. A curva 
vermelha representa tanto a tensão na bobina quanto a tensão 
induzida no cérebro; e a curva em azul representa a corrente 
que passa pela bobina.

Fonte: adaptado de Epstein et al.13.

Figura 5. Representação do campo elétrico induzido pela (A) 
bobina circular e (B) pela bobina figura 8.

A

B

Fonte: adaptado de Ruohonen9.
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Além do formato, outros parâmetros importantes a serem 
considerados são a posição da bobina e sua orientação em 
relação às regiões do cérebro. A bobina é posicionada sobre 
o escalpo, acima da região de interesse para estimulação. 
Estudos sugerem que campos elétricos induzidos paralela-
mente às estruturas do córtex motor ativam maior número 
de elementos neurais e, portanto, a amplitude do potencial 
evocado é maior. Por exemplo, a orientação ótima para esti-
mular os músculos intrínsecos da mão é com alinhamento 
do campo elétrico resultante aproximadamente perpendi-
cular ao sulco central, isto é entre 45 e 90º em relação ao 
plano sagital, ao contrário, de ângulos de 135 e 315º21,22.

5. Estimulação magnética transcraniana navegada

A neuronavegação é uma técnica de visualização compu-
tacional em tempo real cujo objetivo é auxiliar o posiciona-
mento de instrumentos cirúrgicos em relação às estrutu-
ras neuronais23. Os instrumentos e a morfologia cerebral 
são representados por modelos tridimensionais, criados a 
partir de imagens de tomografia computadorizada ou de 
ressonância magnética. As posições dos instrumentos são 
monitoradas em tempo real por equipamentos de rastre-
amento espacial e visualizadas em uma interface gráfica 
computacional. Sendo assim, é possível verificar a posição 
da bobina de estimulação em relação às estruturas neuro-
nais durante a aplicação do TMS. 

A TMS guiada por neuronavegação é chamada de esti-
mulação magnética transcraniana navegada (nTMS) e per-
mite considerar as diferenças anatômicas entre os indivíduos 
para posicionamento da bobina sobre o sítio investigado. 
Além da localização da bobina, a neuronavegação também 
permite ajustar a orientação ótima e a inclinação do campo 
de estimulação em relação ao escalpo. 

Tradicionalmente, o posicionamento da bobina de TMS 
utiliza como referência o protocolo de posicionamento de 
eletrodos de eletroencefalograma (EEG) (sistema 10-20) 
para estimular as regiões-alvo. O estudo de Julkunen et al. 
comparou a TMS aplicada da maneira tradicional e nave-
gada. Foi mostrado que, utilizando a neuronavegação, os 
limiares motores atingidos são mais estáveis, permitindo 
uma estimulação mais precisa e reprodutível24. Mesmo com 
o auxílio de mapas durante o processo de TMS não nave-
gado, variações na orientação e rotação da bobina podem 
acabar estimulando uma área diferente da área de inte-
resse. Tal problema é contornado pela neuronavegação, 
que permite definir e acompanhar o local e a orientação 
ideal de estimulação.

Atualmente existem dois princípios de neuronavegação para 
TMS: a navegação por projeção linear e a navegação pelo 
campo elétrico. O método de navegação por projeção linear 
se baseia na projeção de um vetor normal do centro da bobina 
de estimulação até a superfície do córtex. Logo, o ponto de 
estímulo é determinado pela intersecção do vetor normal com 
a superfície do cérebro25. Porém, a região que realmente é 
estimulada pela TMS é dada pelo campo elétrico induzido 

no córtex. O campo elétrico pode variar pela geometria, con-
dutividade do meio e intensidade do campo magnético apli-
cado. Por isso, o método de navegação pelo campo elétrico 
leva em consideração informações anatômicas e físicas do 
meio. Por exemplo, a espessura do crânio, a distância entre 
a bobina e o cérebro, a condutividade elétrica e a geometria 
do cérebro. Para, então, a partir da posição da bobina e da 
intensidade do campo magnético aplicado da TMS, simular em 
tempo real o campo elétrico induzido na superfície do córtex.

6. Principais aplicações

6.1. Mapeamento motor
O mapeamento motor é uma técnica de delimitação da 
área de representação do músculo-alvo em sua superfície 
cortical2,26. Essa técnica é utilizada em estudos da fisiologia 
cerebral8 para avaliar danos ao córtex motor e trato corti-
coespinhal8,27 e para avaliação da representação funcional 
do músculo no cérebro28.

O procedimento de mapeamento é dado pela amplitude 
do MEP e o sítio de aplicação do pulso de TMS, que juntos 
definem a região sobre o escalpo para obtenção de resposta 
do músculo desejado. Os parâmetros mais importantes do 
mapa motor são o hotspot e o limiar motor de repouso. 
O hotspot é o sítio cortical abaixo do centro da bobina, que 
resulta em um MEP com máxima amplitude para um pulso 
simples de TMS2,29. O limiar motor de repouso é definido 
como a menor intensidade de estímulo capaz de evocar 
potenciais maiores do que uma determinada amplitude30. 

A localização do hotspot e o limiar motor estão relacio-
nados com a representação do músculo no córtex motor. 
A busca pelo hotspot pode ser realizada com o auxílio de um 
sistema de neuronavegação, ou com base em referências 
anatômicas31. Na ausência dos sistemas de neuronavega-
ção, a busca pelo hotspot é um procedimento demorado 
e requer experiência prévia do operador, estando, assim, 
sujeito a grande variabilidade. 

A Figura 6 apresenta um exemplo de mapeamento motor 
por TMS do músculo flexor curto do polegar. As avaliações 
da representação cortical do músculo podem ser quantifi-
cadas por meio de grandezas do mapa motor, como área, 
volume e centroide32.

6.2. Estimulação magnética transcraniana repetitiva 
como terapia
A rTMS é amplamente utilizada no âmbito terapêutico, de 
acordo com a frequência da sequência de pulsos. Aplicações 
de rTMS no córtex podem atuar de maneira excitatória, rea-
tivando regiões de pouca atividade, ou de forma inibitória, 
reduzindo regiões muito ativas. Entre algumas doenças nas 
quais o tratamento com rTMS é utilizado, encontram-se: 
acidente vascular cerebral (AVC), dor crônica, depressão, 
transtorno bipolar, transtorno obsessivo compulsivo, tin-
nitus, esquizofrenia e doenças neurodegenerativas como 
doença de Parkinson e Alzheimer.
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6.3. Depressão 
A depressão é uma doença na qual os dois hemisférios 
do cérebro estão em desequilíbrio: o lado direito fica mais 
ativo, enquanto o esquerdo fica inibido, ou seja, com menor 
atividade metabólica. 

A primeira aplicação terapêutica da rTMS no tratamento 
da depressão foi realizada por George et al. em uma ses-
são de pulsos a 20 Hz de frequência, a fim de excitar o cór-
tex pré-frontal dorsolateral esquerdo (DLPFC)33 e aumentar 
a estabilidade do hemisfério esquerdo, restabelecendo o 
equilíbrio entre eles.

A rTMS apresenta resultados diferentes de acordo com 
o tratamento. Se a estimulação é combinada a fármacos, é 
necessário adequar a frequência, o número de sessões e a 
intensidade dos pulsos. Além disso, o posicionamento da 
bobina é fundamental no tratamento, que pode ser reali-
zado com equipamentos de neuronavegação23,34.

6.4. Doenças neurodegenerativas: doença de Parkinson 
A doença de Parkinson é uma doença degenerativa, crô-
nica e progressiva que se desenvolve quando os neurônios 
da substância negra, pequena área do cérebro, começam 
a morrer. Esses neurônios são responsáveis pela produção 
de dopamina, um neurotransmissor que comunica áreas 
cerebrais responsáveis pelos movimentos35.

A degeneração desses neurônios indica diminuição da 
atividade metabólica nessa região. Métodos de tratamento 
cirúrgicos ou através de fármacos ainda são limitados, dessa 
maneira a rTMS mostra-se uma nova modalidade a ser con-
siderada, uma vez que direcionar pulsos de rTMS no cór-
tex motor pode estimular a secreção de dopamina e levar 
a resultados positivos quanto ao tratamento36.

A diversidade de resultados obtidos por estimulação 
em pacientes com doença de Parkinson, dificulta a sele-
ção de uma melhor área e frequência20. Estudos mostram 
que a estimulação do córtex motor primário com frequên-
cias entre 0,5 e 25 Hz por uma bobina em formato de oito 
fornecem melhorias na escala de avaliação da doença, na 
fala, redução da rigidez e bradicinesia contralateral.

6.5. Esquizofrenia e tinnitus
A aplicação de rTMS com baixa frequência (menor ou igual a 
1 Hz) é utilizada como terapia para o tinnitus, que se carac-
teriza como zumbido no ouvido. Ele pode ser fraco e não 
causar incômodos, mas em alguns casos pode afetar o dia 
a dia do paciente. O zumbido está associado à atividade 
metabólica no córtex auditivo primário esquerdo, o que 
requer tratamento de efeitos inibitórios das células excitadas 
a fim de reduzir, no paciente, a percepção do zumbido37.

Além do zumbido, estudos mostram que alucinações 
auditivas esquizofrênicas também são causadas por ativa-
ção de regiões do córtex temporoparietal e, dessa maneira, 
a rTMS de baixa frequência no tratamento da esquizofrenia 
age de maneira a reduzir a atividade nessa área do cérebro 
e controlar alucinações auditivas38,39.

7. O futuro da TMS 

A TMS é uma modalidade diagnóstica e terapêutica baseada 
em agentes físicos relativamente recente. Embora já se tenha 
conhecimento de experimentos com a indução de correntes em 
nervos por D’Ansorval, foi somente depois dos experimentos 
de Barker et al. (1985) que a TMS começou a se popularizar. 
O que Barker e colaboradores conseguiram foi usar uma vál-
vula como chave eletrônica para fazer o capacitor descarregar 
rapidamente e com isso produzir o campo elétrico no interior 
do cérebro. Com o avanço dos componentes eletrônicos, a 
válvula foi substituída por um elemento de estado sólido, tor-
nando os estimuladores mais compactos e fáceis de usar.

Recentemente, foram propostas novas configurações 
do circuito eletrônico do equipamento de TMS. O objetivo 
é controlar a forma de onda da corrente elétrica do pulso 
de estimulação10. Sendo assim, estudos identificaram como 
os parâmetros de estimulação afetam a resposta fisiológica 

Figura 6. Mapeamento motor do músculo flexor curto do polegar. 
Os pontos vermelhos são os locais de estímulos. As linhas verdes 
são as projeções do local de estímulo até o córtex. Nota-se que 
as projeções são mostradas para efeito de visualização, e não 
representam o local de estimulação do córtex. A escala de cor 
está normalizada, sendo 1 a maior amplitude do potencial evocado 
motor encontrado; e zero, nenhuma resposta obtida.
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cerebral40,41. Além do desenvolvimento eletrônico, novas pro-
postas têm sido apresentadas para o desenvolvimento das 
bobinas de estimulação. A multi-locus TMS permite alterar 
eletronicamente a orientação e a distribuição do campo elé-
trico no cérebro, isto é, sem movimentar a bobina42. Essa 
técnica abre novas possibilidades para o estudo de cone-
xões intra e intercorticais, bem como melhor interação com 
as redes cerebrais. Como se depreende, os avanços tecno-
lógicos são fundamentais para o amadurecimento da TMS.

Espera-se que em futuro próximo se possam controlar 
a forma e a orientação do pulso magnético e a sua penetra-
ção. Isso vai envolver o desenvolvimento de componentes 
eletrônicos de potência rápidos, fontes de corrente contro-
ladas por computador, bobinas com desenhos inovadores, 
uma integração com imagens anatômicas de alta resolução 
e dotadas de informação sobre as propriedades elétricas de 
cada seguimento, dentre outras coisas. Do ponto de vista 
clínico temos a interação do sujeito/paciente com o esti-
mulador; e para melhorar a precisão do método teremos 
que sair de 3D e ir para 4D, ou seja, o eixo do tempo tem que 
ser incorporado ao processo. A maneira com que o nosso 
grupo pretende atacar esse aspecto é através da robótica 
e do sensoriamento de posição. Sensores podem medir a 
posição da bobina e do paciente e, através de um sistema 
de controle, possibilitar a estimulação da mesma área do 
cérebro, mesmo que o sujeito se mova. Essa característica 
não somente irá melhorar a precisão da TMS mas também 
abrir novas possibilidades de aplicação para pacientes com 
tremor, crianças e todos aqueles que apresentam dificulda-
des para se manterem imóveis durante as sessões de TMS.

8. Conclusão

Comparada a outras áreas da física médica, a TMS é uma 
área relativamente nova, tendo surgido 90 anos após a 
descoberta dos raios X. Como mostrado nesta revisão, 
ainda existem muitas oportunidades a serem exploradas, 
não somente do ponto de vista instrumental e de proces-
samento de sinais, como também no desenho de protoco-
los, análise de dados e propostas de modelos. Físicos são 
treinados com grande zelo para analisar e modelar expe-
rimentos, e as aplicações médicas em neurociências têm 
muito a ganhar com essas habilidades.
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1. Introdução

Quando se pensa em imagens digitais, nas quais cada pixel 
ou voxel visualizado na tela do computador corresponde a 
um número numa matriz, imediatamente se associa a ideia de 
que seriam inerentemente quantitativas. Atualmente, a maio-
ria das técnicas de imagens médicas é digital. No entanto, 
o termo quantitativa, quando aplicado a uma técnica de 
imagens médicas, geralmente está associado à mensura-
ção de variáveis físicas ou químicas, medidas em unidades 
físicas e passíveis de serem comparadas entre diferentes 
regiões anatômicas e tecidos, em diferentes instantes de 
tempo, diferentes equipamentos e também entre diferen-
tes indivíduos1.

As técnicas de imagens por ressonância magnética 
(magnetic resonance imaging — MRI) amplamente utiliza-
das na clínica são, em sua maioria, não quantitativas, pois 
os níveis de cinza das imagens geradas não são valores 
absolutos para um dado tecido ou região anatômica, e 
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sim dependem de vários fatores, geralmente não contro-
lados, associados às condições de aquisição, que envol-
vem desde o scanner utilizado até o próprio indivíduo do 
qual foi feita a imagem.

No entanto, algumas técnicas de MRI podem ser con-
sideradas quantitativas. Entre estas, temos a relaxometria, 
que mede os tempos de relaxação T1 e T2 de diferentes 
tecidos2; as imagens ponderadas por difusão e do tensor 
de difusão (diffusion-weighted imaging e diffusion tensor 
imaging — DWI e DTI, respectivamente), que permitem 
avaliar a difusão das moléculas de água nos tecidos3; as 
imagens de susceptibilidade magnética, usadas para medir 
o conteúdo de ferro nos tecidos4; os sinais e imagens de 
espectroscopia por ressonância magnética, que fornecem 
informação sobre as concentrações de metabólitos espe-
cíficos nos tecidos5; a transferência de magnetização, que 
permite obter valores da razão de transferência de magne-
tização (magnetization transfer ratio — MTR), que variam 
para alguns tipos de lesões6; e as imagens de perfusão, que 
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medem a perfusão do sangue nos capilares7. Nas seções 
a seguir, damos uma breve descrição das primeiras quatro 
técnicas citadas, mencionando as principais sequências de 
pulsos utilizadas e as principais aplicações clínicas.

2. Relaxometria

O sistema de spins, isto é, nosso corpo nas aplicações médi-
cas da MRI, após ser retirado da condição de equilíbrio e 
ainda no campo magnético estático gerado pela máquina, 
experimenta o processo de relaxação. A relaxação repre-
senta uma troca de energia e é empiricamente caracterizada 
por constantes de tempo ou tempos de relaxação diferentes 
para as diferentes componentes da magnetização nuclear. 
A constante longitudinal caracteriza a relaxação spin-rede e 
é conhecida como T1. A constante transversal caracteriza 
a relaxação spin-spin e é conhecida como T2. 

De um ponto de vista físico, essas constantes dependem 
essencialmente da mobilidade dos spins nucleares e dos dife-
rentes mecanismos de interação magnética entre os spins8. 
A mobilidade dos spins depende, por sua vez, essencialmente 
da temperatura, da viscosidade e da presença de grandes 
moléculas. Dessa forma, o estado de agregação da matéria 
influencia significativamente os valores dos tempos de relaxa-
ção. Já os mecanismos de interação são influenciados pelo 
próprio spin nuclear da espécie avaliada, pela intensidade 
do campo magnético externo e pelo ambiente eletrônico e 
nuclear em que essa espécie se encontra; assim, a existên-
cia de espécies paramagnéticas afeta significativamente os 
tempos de relaxação. Por todos esses motivos, não existe 
uma tabela única de tempos de relaxação para os diferentes 
tecidos humanos de composição complexa, pois esses tem-
pos característicos dependem das condições experimentais. 
Devemos adicionar que os mecanismos de relaxação longi-
tudinal e transversal são diferentes, assim, os valores de T1 
e T2 são diferentes; sendo T1 > T2 nos tecidos biológicos.

Do ponto de vista biológico, diversos fatores podem 
modificar localmente os tempos de relaxação, daí sua rele-
vância clínica. Entre os fatores ou processos fisiológicos mais 
relevantes podemos apontar: edema, inflamação, gliose, 
redução da densidade celular, perda axonal, desmieliniza-
ção, necrose, processos hemorrágicos, hipóxia, deposição 
de metais, entre outros2,9. Essa diversidade de fatores leva 
a uma alta sensibilidade, porém baixa especificidade das 
técnicas de relaxometria, sugerindo seu uso em conjunto 
com outras técnicas quantitativas10.

Diferentemente das imagens ponderadas em um tempo 
de relaxação ou outro, isto é, o sinal adquirido mais depen-
dente de uma constante de relaxação ou outra, as técni-
cas de relaxometria procuram estimar quantitativamente os 
tempos de relaxação. Para esse fim, várias imagens são 
adquiridas mudando um ou mais parâmetros na aquisição 
e, após um processamento computacional pixel a pixel, são 
obtidos os mapas de relaxação. 

A técnica mais comum para a obtenção de um mapa 
T2 é a sequência multieco de spin11. Nessa sequência, 

após um pulso de radiofrequência (RF) de saturação ou 
90º, são aplicados sucessivos pulsos de inversão ou 180º, 
equidistantes temporalmente e com fases alternadas, para 
conseguir uma condição de máxima coerência ou eco com 
pouca influência da uniformidade do campo de RF e atenuar 
o efeito da autodifusão12. O primeiro eco aparece após o 
primeiro pulso de inversão em um intervalo de tempo igual 
ao intervalo entre o pulso de 90º e o primeiro pulso de 180º; 
já os ecos subsequentes aparecem no meio dos intervalos 
entre dois pulsos sucessivos de 180º. 

O intervalo de tempo entre o pulso de 90º e cada eco é 
conhecido como tempo ao eco (TE) daquele eco particular-
mente. Nessa sequência, a expressão da amplitude de um 
eco em função do TE é dada pela Equação 1:

TE
A(TE) A0 exp

T2
 = ⋅ − 
 

� (1)

Em que:
A0 = uma constante que depende da densidade de spins 
e outros fatores experimentais. 

Da Equação 1 pode ser notado que, conhecendo a 
amplitude dos ecos e usando um ajuste exponencial, o 
valor de T2 pode ser estimado. Na sequência multieco, é 
de extrema importância a escolha correta do intervalo entre 
os ecos e o número total de ecos para garantir uma boa 
acurácia na medida; essa escolha depende da faixa dos 
valores de T2 esperados na amostra. Outra forma mais 
demorada, porém robusta, de obter os mapas é repetindo a 
aquisição com uma sequência eco de spin com eco único, 
mas mudando o TE.

Entre as técnicas mais comuns para medidas de T1 
encontramos as sequências do tipo inversão-recuperação, 
saturação-recuperação, sequência com ecos estimulados 
e sequência Look Locker. As sequências de inversão-recu-
peração iniciam-se com um pulso de inversão separado do 
resto da sequência por um intervalo de tempo chamado de 
tempo de inversão (TI). Nessa abordagem, o mapa de rela-
xação é obtido fazendo várias aquisições com diferentes 
TI. Embora esse processo possa ser demorado, é tido até 
hoje como o padrão-ouro de quantificação de T1. Nas se-
quências com saturação, diferentes imagens são adquiridas 
mudando o intervalo de tempo de repetição entre os pulsos 
de excitação ou o ângulo de excitação. Nas sequências com 
ecos estimulados são usados ao menos três pulsos de RF 
para obter um eco estimulado que seja ponderado em T1; 
os mapas são obtidos mudando o intervalo entre os pulsos. 
Pela sua velocidade, o método mais usado atualmente é a 
sequência Look Locker, em que, após um pulso de inver-
são, o retorno da magnetização longitudinal ao equilíbrio é 
mapeado com sucessivos pequenos pulsos de excitação, 
usados para captar sucessivas imagens. Após essas ima-
gens, um ajuste não linear reconstrói o processo de retorno 
ao equilíbrio e permite a estimativa de T1.

Em geral, os mapas T2 são mais usados nas pesquisas 
clínicas por sua velocidade de aquisição e sensibilidade, 
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quando comparados aos mapas T1. Porém, ambas as 
modalidades de relaxometria vêm sendo usadas com êxito 
no estudo de lesões cerebrais decorrentes de esclerose múl-
tipla, epilepsia, Alzheimer, Parkinson, neoplasias, acidentes 
vasculares e envelhecimento9,13. A técnica de relaxometria 
T2 ganha destaque no campo da física médica pelo seu 
uso na dosimetria gel, onde é possível obter distribuições 
de doses 3D para feixes clínicos de radioterapia14 e em 
caracterizações de fontes de medicina nuclear15.

Além dos tempos de relaxação T1 e T2, outras duas cons-
tantes de relaxação podem ser estimadas. Uma é a constante 
associada à relaxação transversal que leva adicionalmente 
em conta a homogeneidade estática local, conhecida como 
T2*. A outra é a constante associada à relaxação longitudinal 
no referencial girante de coordenadas, conhecida como T1ρ.

Os mapas de T2* são obtidos usando sequências do tipo 
multieco de gradiente, onde existe uma perda de coerência 
de fase adicional devido às heterogeneidades locais, e, assim, 
uma atenuação adicional do sinal medido. Nessas sequên-
cias, os sucessivos ecos são obtidos com pulsos de refo-
calização de gradiente e não de RF. As amplitudes desses 
ecos seguem a mesma expressão da Equação 1, porém 
substituindo a constante T2 por T2*. O valor de T2* é sem-
pre menor do que o valor de T2 e ambas as constantes 
estão relacionadas pela Equação 2:

1 1
B

T2 * T2
= + γ ⋅ ∆ � (2)

Em que:
γ = a razão giromagnética da água;
DB = a heterogeneidade do campo magnético estático pre-
sente no voxel em questão. 

Os mapas T2* são altamente sensíveis a mudanças na 
susceptibilidade magnética local, como acontece em si-
tuações de variações de oxigenação, acúmulo de ferro e 
hemorragias. A Figura 1 mostra um exemplo de mapas de 

T2 e T2*; nela pode ser notado o encurtamento de T2 e T2* 
nos núcleos da base pela presença de ferro.

Os mapas de relaxometria T1ρ são obtidos usando 
sequências do tipo spin lock ou travamento de spin. 
Nessas sequências, após um pulso de saturação, a mag-
netização é mantida no plano transversal com um pulso 
de RF de longa duração, que obriga a magnetização a 
chegar a um estado de equilíbrio no referencial girante. 
A amplitude do sinal em função do tempo de travamento 
(TL) será (Equação 3):

( ) 0 exp
1

 
= ⋅ − ρ 

TL
S TL S

T
� (3)

Em que: 
S0 = uma constante que depende da densidade de spins 
e outros fatores experimentais. 

Aqui os mapas são obtidos repetindo o experimento com 
diferentes valores de TL. Essa relaxometria tem sido apli-
cada em estudos do músculo esquelético, em especial em 
cartilagens, por ser sensível ao conteúdo de protoglicanos17.

Em geral, as principais fontes de erro nos mapas de rela-
xação são: calibração errada dos pulsos de RF, não unifor-
midade do campo de RF, uso de sequência ou parâmetros 
inadequados, existência de magnetização transversal resi-
dual não coerente, variações sistemáticas de temperatura 
e efeitos de volume parcial e fluxo9,13. Já que as técnicas 
de relaxometria possuem um processamento relativamente 
simples, algumas empresas oferecem pacotes comerciais 
para rodar nos respectivos scanners. Nesse caso, o maior 
cuidado é na forma de aquisição do dado.

3. Imagens de Ressonância Ponderadas 
em Difusão e Imagens do Tensor de Difusão

As imagens de ressonância ponderadas em difusão (DWI) 
incluem, além da informação anatômica usual correspon-
dente ao tipo de contraste utilizado (geralmente T2), infor-
mação adicional relacionada à difusão das moléculas de 
água nos tecidos. O contraste das imagens assim obtidas 
permite distinguir tipos de tecidos que não seriam distinguí-
veis com outros tipos de imagem. Por exemplo, as imagens 
DWI são utilizadas quando há dúvidas sobre o diagnóstico 
de um acidente vascular cerebral (AVC), informação cru-
cial para decidir o tratamento a ser realizado no paciente18. 
As DWI também permitem distinguir diferentes partes de 
tumores (núcleo e periferia)19,20, o que nem sempre é pos-
sível em imagens T1 ou T2.

A difusão da água nos tecidos é um processo tridimen-
sional e, dependendo da estrutura do tecido, anisotrópico 
(ou seja, é diferente dependendo da direção considerada). 
Adquirir informação sobre a difusão em MRI é possível utili-
zando uma sequência de pulsos com dois lobos de gradiente 
(Gd na Figura 2) aplicados numa dada direção, separados 
por um determinado intervalo de tempo (Δ na Figura 2). 

Figura 1. Exemplo de mapas de relaxometria T2 (esquerda) e 
T2* (direita) do cérebro de um voluntário saudável, masculino, de 
55 anos. Os tempos de relaxação estão expressos nas formas de 
taxas de relaxação (R2 = 1/T2 e R2* = 1/T2*, respectivamente), 
seguindo as escalas indicadas na parte inferior da figura.

Fonte: adaptada de Barbosa16.



60 Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):57-65.

Souza SO, Souza DN, Baffa O, d’Errico F

O primeiro gradiente tem a função de defasar os spins 
numa dada região, e o segundo gradiente, a função de refa-
sear esses spins. Se os spins se moveram devido à difusão 
durante o intervalo entre a aplicação dos dois gradientes, 
menos spins serão refaseados pelo segundo gradiente e o 
sinal adquirido diminui. Ou seja, o sinal será menos intenso 
quanto maior for a difusão dos spins na região. O “peso” 
da difusão na imagem adquirida, conhecido como o parâ-
metro b (medido geralmente em s/mm2), depende da se-
quência de pulsos utilizada (por exemplo, gradiente‑eco ou 
spin-eco), da amplitude e duração dos lobos de gradiente 
aplicados e do intervalo de tempo entre eles. A Figura 3A 
mostra um exemplo de DWI.

A partir de duas imagens DWI adquiridas na mesma dire-
ção e com diferentes valores de b, é possível calcular um 
mapa do coeficiente aparente de difusão (ADC). No caso 
em que b=0 para uma delas, o ADC é dado pela Equação 4:

0

1
ln= − bID

b I
� (4)

Em que:
I0 = o valor do nível de cinza da imagem sem ponderação 
por difusão (i.e., com b=0);
Ib = o valor de cinza para a imagem com peso de difusão b. 

O ADC é uma medida quantitativa extraída das imagens 
DWI, geralmente medido em mm2/s e possui valores que variam 
dentro de intervalos relativamente bem definidos para diferentes 
tecidos22. A Figura 3B mostra um exemplo de mapa de ADC.

De outro lado, uma representação mais completa do 
processo de difusão pode ser obtida por meio de um ten-
sor D, dado pela Equação 524:

 
 

=  
 
 

xx xy xz

yx yy yz

zx zy zz

D D D

D D D D

D D D

� (5)

O tensor é simétrico, portanto, basta determinar seis coefi-
cientes da matriz da Equação 5, para os quais são necessárias 
no mínimo seis imagens ponderadas em difusão, adquiridas 
com gradientes aplicados em direções diferentes. O tensor 
pode ser diagonalizado, e seus autovalores são utilizados 
para a extração de várias medidas escalares. A mais utili-
zada é a anisotropia fracionária (FA), dada pela Equação 625:

( ) ( ) ( )
( )

2 2 2

1 2 3
2 2 2
1 2 3

3
2

λ − λ + λ − λ + λ − λ
=

λ + λ + λ
FA � (6)

Em que:
λ1, λ2 e λ3 = os autovalores do tensor; 
λ = a média aritmética dos autovalores, também conhecida 
como difusividade média (MD) (Equação 7):

1 2 3

3
λ + λ + λ

=MD � (7)

A FA varia entre 0 e 1 e indica quão anisotrópica é a 
difusão num dado voxel: 1 indica difusão numa única dire-
ção preferencial e 0 indica difusão isotrópica (ou seja, igual 
em todas as direções). A Figura 4A mostra um mapa de 

Fonte: adaptada de Souza et al.21.
RF: radiofrequência; Gsc: gradiente de seleção de corte; Gcf: gradiente de 
codificação de fase; Gl: gradiente de leitura; Gd: gradiente de difusão; δ: duração 
de Gd; Δ: intervalo entre a aplicação dos dois lobos de Gd.

Figura 2. Sequência spin-eco com ponderação de difusão.

Fonte: adaptada de Souza23.

A B

Figura 3. Exemplos de imagem ponderada por difusão (A) e 
mapa do coeficiente aparente de difusão (B), do cérebro de um 
adulto sadio.

Fonte: adaptada de Souza23.

A B

Figura 4. Exemplos de mapa de anisotropia fracionária (A) 
e mapa de anisotropia fracionária colorido (B), indicando as 
direções principais do tensor (vermelho: esquerda-direita; 
verde: posterior‑anterior; azul: superior-inferior) do cérebro de 
um adulto sadio.
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FA do cérebro de um adulto sadio e a Figura 4B mostra o 
mesmo mapa de FA, porém colorido, para ilustrar as dire-
ções principais do tensor (que, supõe-se, coincidem com 
as dos tratos axonais).

Outras medidas derivadas do tensor são a difusividade 
média, já mencionada; a difusividade radial (RD), a difusivi-
dade axial (AD) e os índices linear (LI), planar (PI) e esférico 
(SI)26. As expressões para essas medidas estão dadas a 
seguir (Equações 8, 9, 10, 11 e 12):

2 3

2
λ + λ

=RD � (8)

AD = λ1� (9)

1 2

1

λ − λ
=

λ
LI � (10)

2 3

1

λ − λ
=

λ
PI � (11)

3

1

λ
=
λ

SI � (12)

Todas essas medidas vêm sendo amplamente usadas 
como auxiliares para diagnóstico e avaliação da evolução de 
diversas doenças, como esclerose múltipla27, Alzheimer28, 
paralisia cerebral29, AVC30, tumores19,31, entre outras.

4. Susceptibilidade Magnética 

A susceptibilidade magnética é uma propriedade física que 
descreve a resposta dos materiais a um campo magnético 
aplicado externamente. Para um material linear, a relação 
entre a magnetização induzida e o campo magnético é li-
near, sendo a susceptibilidade a constante de proporcio-
nalidade. Os valores de susceptibilidade são negativos em 
materiais diamagnéticos e positivos em materiais paramag-
néticos e ferromagnéticos. Em geral, os tecidos humanos 
não possuem magnetização remanescente, os valores de 
susceptibilidade estão próximos de zero e passam a ser 
expressos em partes por milhão (ppm). Portanto, os teci-
dos podem ser considerados materiais diamagnéticos ou 
paramagnéticos moles. Por exemplo, a água tem suscep-
tibilidade de -9,05 ppm, já um fígado com sobrecarga de 
ferro tem uma susceptibilidade próxima a zero. 

Os efeitos de susceptibilidade estão presentes em várias 
técnicas de MRI. Provavelmente, a mais famosa é a resso-
nância funcional, baseada nas diferenças de susceptibili-
dade entre a desoxi e a oxi-hemoglobina, um componente-
-chave no efeito blood oxygenation level dependent (BOLD). 
Outra técnica muito útil envolvendo susceptibilidade é o 
uso de agentes de contraste exógenos. Há mais de uma 
década, um trabalho pioneiro propôs o uso da susceptibili-
dade como contraste direto, mas de forma qualitativa, para 
estudar o sistema vascular e a deposição de ferro, originando 
a tecnica SWI (do inglês, susceptibility weighted imaging)32. 

Logo depois, essa forma de ponderação evoluiu para um 
mapa quantitativo conhecido como QSM (do inglês, quantita-
tive susceptibility mapping)33,34, que resulta até hoje no único 
método de medição da susceptibilidade magnética in vivo.

Embora na rotina clínica a imagem mais explorada pro-
venha da magnitude do sinal de ressonância, esse sinal 
com representação numérica complexa possui uma fase. 
Essa informação é usada em algumas aplicações, tais como: 
monitoramento de temperatura e pH, mapeamento de campo 
magnético e de distribuição de gordura. Em sequências do 
tipo eco de gradiente, a fase reflete diretamente o valor do 
campo magnético local médio em cada voxel. A técnica de 
QSM é baseada na imagem de fase, mas não para mapear 
o campo magnético gerado pelo equipamento, e sim a inte-
ração magnética entre esse campo forte e o tecido bioló-
gico, o que representa a susceptibilidade.

Qual é a física básica por trás da QSM? Em uma apro-
ximação dipolar, a perturbação do campo magnético (ΔBz), 
criada pelas variações de susceptibilidade na amostra, pode 
ser expressa em cada ponto do espaço (



r ) como um pro-
duto de convolução entre a magnetização e uma resposta 
dipolar pontual (Equação 13):

( ) ( ) ( )0 *∆ = µ
  

z zB r M r G r � (13)

Em que:
μ0 = a permeabilidade magnética do vácuo. 

Se considerarmos nossa amostra linear, o campo externo 
uniforme e intenso, B0, na direção z vai induzir uma magne-
tização proporcional à propriedade de susceptibilidade (χ) 
(Equação 14):

( ) ( ) 0

0
= µ

 

z
BM r X r � (14)

Já a resposta dipolar é expressa como (Equação 15): 

( ) ( )2

3

ˆ ˆ3 1

4

⋅ −
=

π
 r z

G r
r

� (15)

Combinando essas expressões obtemos a distribuição 
de susceptibilidade em um espaço inverso (



k ) relacionado 
à perturbação do campo magnético no espaço direto pela 
expressão (Equação 16):

( ) ( ) ( )0
 ∆ = ⋅ χ ⋅ 

 



zB r B TF k G k � (16)

TF significa transformada de Fourier. Como mencionado, 
em uma sequência de eco de gradiente, a fase (ϕ) em cada 
ponto é proporcional ao produto dessa perturbação e o TE 
dessa aquisição (Equação 17):

( ) ( )φ
∆ =

γ





z

r
B r

TE
� (17)

Em que:
γ = a constante giromagnética do próton. 
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Após igualar as Equações 16 e 17 e com alguma mani-
pulação algébrica podemos isolar a distribuição de sus-
ceptibilidade com base na imagem de fase obtida em uma 
aquisição de eco gradiente (Equação 18): 

( )

( )

( )
1

0
−

  φ
  γ  χ = ⋅     
  







r
TF

TE
r B TF

TF r
� (18)

No entanto, o processo todo é mais complicado; na prá-
tica vários passos devem ser realizados para obter mapas 
de boa qualidade. O processamento começa com a aquisi-
ção eco de gradiente; depois, na imagem de fase, aplicamos 
um filtro com ajuste linear, um desenrolamento e um filtro de 
supressão do campo magnético de fundo. Finalmente, apli-
camos a inversão dipolar relacionada à Equação 18. A ima-
gem de magnitude também é usada, normalmente como uma 
máscara. A Figura 5 resume as etapas de processamento.

A mielina é um material diamagnético muito anisotró-
pico devido à bicamada lipídica. Por esse motivo, QSM tem 
sido aplicada com sucesso na avaliação da integridade da 
substância branca, em especial em pacientes com esclerose 
múltipla para detectar lesões, mesmo não detectadas em 
uma imagem fluid attenuated inversion recovery (FLAIR)35. 
A estrutura detalhada das lesões e sua relação anatômica 
com veias penetrantes também pode ser avaliada36.

A imagem SWI tem demonstrado suas vantagens em 
retratar a arquitetura intratumoral abrangendo vasculatura 
venosa, hemoderivados, calcificação e edema37. Com a 
QSM, no entanto, tornou-se possível inequivocamente dife-
renciar depósitos de sangue paramagnéticos de calcifica-
ções diamagnéticas. A QSM tem grande sensibilidade para 
descrever micro-hemorragias que resultam de alterações 
na permeabilidade da barreira hematoencefálica e lesões 
de pequenos vasos, particularmente em situações de lesão 
axonal difusa. As diferenças de susceptibilidade entre os 

estados dos glóbulos vermelhos são pequenas, mas sufi-
cientes para detectar alterações entre desoxihemoglobina, 
meta-hemoglobina e hemossiderina. Com o desenvolvi-
mento da QSM, tornou-se possível até estimar a saturação 
de oxigênio diretamente nos vasos sanguíneos venosos36.

A QSM tem sido considerada uma técnica indireta para 
a quantificação de ferro16,37. O acúmulo de ferro cerebral 
detectado pela QSM tem sido associado à neurodege-
neração em diversas doenças, não apenas na substância 
branca, mas também nos gânglios da base10,38. A QSM tem 
mostrado ser mais sensível a alterações teciduais induzidas 
por doença do que outros métodos quantitativos de MRI10. 
Na Figura 6 pode ser notada uma melhor visualização de 
estruturas dos gânglios da base ao usar a técnica QSM 
quando comparada a uma relaxometria T2*.

Embora a aquisição de dados para QSM seja relati-
vamente simples, o processamento não é até agora uma 
tarefa simples nem padronizada. As imagens de fase são 
imagens com baixa razão sinal-ruído e muitos artefatos. 
Atualmente não existem pacotes comerciais para rodar QSM 
nos respectivos scanners, e sim pacotes livres de grupos 
de pesquisa ou comerciais de terceiros. 

5. Espectroscopia por Ressonância 
Magnética e Imagens Espectroscópicas 

A espectroscopia por ressonância magnética (MRS, do inglês 
magnetic resonance spectroscopy) permite estimar a con-
centração de alguns metabólitos específicos numa região 
de interesse. In vivo, o núcleo mais utilizado em MRS é o 
do hidrogênio (1H), que permite avaliar metabólitos como 
o N-acetil-aspartato, creatina, fosfocreatina, colina, gluta-
mato, glutamina, aspartato, glicose, lactato, mio-inositol, 
ácido gama-aminobutírico (GABA) e lipídeos5.

A MRS baseia-se no fenômeno do deslocamento químico, 
que consiste no fato de que núcleos de átomos que fazem 
parte de uma molécula possuem frequências de ressonância 

QSM: mapa de susceptibilidade magnética.

Figura 5. Principais etapas para a obtenção de um mapa de 
susceptibilidade magnética quantitativa usando imagens por 
ressonância magnética.

Fonte: Adaptada de Barbosa16.

Figura 6. Comparação de mapas de relaxometria T2* (esquerda) 
e susceptibilidade (direita) do cérebro de um voluntário saudável, 
masculino, de 55 anos. O tempo de relaxação está expresso como 
taxa de relaxação (R2* = 1/T2*) e a susceptibilidade em partes por 
milhão, seguindo as escalas indicadas na parte inferior da figura.
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levemente deslocadas do valor que teria o núcleo de um 
átomo livre. Isso ocorre porque a nuvem eletrônica da molécula 
blinda parcialmente o campo magnético externo, e o núcleo 
“enxerga” um valor de campo alterado. Como, pela equa-
ção de Larmor, a frequência de ressonância é diretamente 
proporcional ao campo, se o campo se altera, a frequência 
também. Dessa forma, ao irradiar uma amostra (por exem-
plo, uma determinada região anatômica) com um pulso de 
radiofrequência centrado na ressonância do próton da água, 
é possível medir sinais de ressonância com diferentes fre-
quências, provindos dos metabólitos já citados, e obter um 
espectro, em que, grosso modo, cada pico está associado a 
um hidrogênio numa dada posição do metabólito (Figura 7). 

Modificando um pouco a sequência de pulsos utilizada, é 
possível também obter uma imagem espectroscópica (técnica 
conhecida como MRSI, de magnetic resonance spectroscopic 
imaging), que consiste de uma grade de espectros (Figura 8).

As concentrações dos metabólitos de interesse são 
obtidas por meio da quantificação dos espectros. Para isso 
existem vários métodos, que ajustam modelos aos dados de 
MRS no domínio do tempo ou da frequência39. Os métodos 
mais simples ajustam modelos diretamente a cada pico do 
espectro, como o AMARES40, implementado no software 
jMRUI41. Já outros, mais elaborados, levam em conta que 
cada metabólito comumente gera um espectro complexo 
com vários picos e, portanto, ajustam uma combinação 
de espectros individuais ao espectro medido — esse é o 
caso do LCModel, método implementado em software de 
mesmo nome42. 

A área sob a curva de cada espectro individual deveria 
ser, em princípio, diretamente proporcional à concentração 
da respectiva molécula. No entanto, essa relação depende 
de um fator de ganho devido a uma combinação de fato-
res, como sequência de pulsos, TR, TE, heterogeneidades 
de campo, correntes parasitárias, bobina receptora usada, 
entre outros43. Como muitos desses parâmetros são difíceis 
ou impossíveis de determinar, vários métodos que usam 
diferentes referências são utilizados para a extração dos 
valores da concentração.

Um dos métodos mais utilizados atualmente na clínica 
é extrair o valor relativo da concentração, ou seja, tomar 
um dos metabólitos avaliados como referência e calcular 
razões em relação a esse metabólito. Em espectros cere-
brais, por exemplo, usa-se bastante a creatina como refe-
rência44. Outro método bastante utilizado em 1H-MRS é 
usar a água do tecido como referência. Isso implica fazer 
duas aquisições de MRS (ou MRSI): uma sem supressão 
da água e outra com supressão45. A com supressão é 
necessária para poder “enxergar” as contribuições dos 
metabólitos, presentes no tecido em concentrações muito 
menores do que a água. A aquisição sem supressão da 
água permite relacionar o pico de água no espectro à con-
centração de água do voxel (ou voxels) a partir do volume 
do voxel e do valor já conhecido da concentração de água 
no tipo de tecido analisado — isso permite obter concen-
trações absolutas.

Outro método utilizado para extrair concentrações 
absolutas é usar uma referência externa, por exemplo, 
uma amostra (fantoma) com concentrações conhecidas 
de metabólitos43,46. Nesse caso também são feitas duas 
aquisições, uma do indivíduo e outra da amostra. A amos-
tra pode ser colocada no scanner simultaneamente com o 
indivíduo, ou separadamente. O problema com esse tipo 
de referência são as heterogeneidades dos campos mag-
néticos estático e oscilante, que são diferentes para cada 
aquisição, devido às diferentes posições dos voxels cor-
respondentes no primeiro caso, e às diferentes cargas da 
bobina de aquisição no segundo43. 

Embora nenhum método de estimativa de concentra-
ções de metabólitos a partir da MRS (ou MRSI) seja per-
feito, a técnica tem sido aplicada para auxílio no diagnós-
tico, progressão e tratamento de várias doenças, entre elas, 
tumores cerebrais, epilepsia, AIDS, Alzheimer, Parkinson e 
isquemia cerebral47. 

NAA: N-acetil-aspartato; Glx: glutamato e glutamina; Cre: creatina e fosfocreatina; 
Cho: compostos de colina; Ppm: partes por milhão; *Às vezes, picos provindos de 
diferentes metabólitos se sobrepõem. Além disso, um metabólito pode dar origem 
a mais de um pico no espectro, devido a ter mais de um núcleo em diferentes 
posições, e também a efeitos como o acoplamento J48.

Figura 7. Espectro de ressonância magnética de 1H 
do cérebro. Os principais picos estão associados aos 
metabólitos correspondentes.

Figura 8. Grade de espectros obtida com a técnica magnetic 
resonance spectroscopic imaging.
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6. Conclusão

Nos últimos 20 anos, as MRI têm se tornado mais quanti-
tativas, gerando um maior número de informações relevan-
tes para o auxílio diagnóstico e o seguimento de diversas 
doenças. Em alguns casos a MRI é o único meio disponível 
para uma quantificação in vivo. Essas ferramentas quantita-
tivas vêm sendo paulatinamente incorporadas aos pacotes 
comerciais dos scanners. Porém, um desafio para os físicos 
médicos é a realização de medidas quantitativas acuradas e 
precisas. Talvez a precisão em termos de reprodutibilidade 
das medições seja mais importante do que a acurácia, se as 
medidas são feitas em um mesmo equipamento. De qualquer 
forma, o desenvolvimento de testes e protocolos envolvendo 
os diversos métodos quantitativos é uma demanda urgente 
para o físico médico envolvido na área de MRI.
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1. Introdução

Entre as técnicas de neuroimagem, a ressonância magné-
tica se destaca pela sua não invasividade e especialmente 
pela sua versatilidade para estudos de natureza estrutural 
ou funcional do cérebro humano. As aplicações em neuro-
ciências das imagens por ressonância magnética funcionais 
(IRMf) envolvem estudos de segregação e de integração 
funcional1,2. Em estudos de segregação são identificadas 
regiões do cérebro anatomicamente especializadas em 
alguns aspectos de uma determinada função cerebral. 
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Resumo
Nosso cérebro é reconhecido como uma rede complexa com propriedades topológicas de mundo pequeno: alta eficiência global, estrutura 
modular comunitária e elevado índice de agrupamento. Essa organização é preservada em diferentes escalas e para diferentes tipos de medidas 
de conectividade, especialmente ao se analisar a conectividade funcional em escala macroscópica. Neste artigo de revisão procuramos abordar 
aspectos metodológicos gerais para a estimativa da conectividade funcional (CF) cerebral humana a partir de imagens por ressonância magnética 
funcionais (IRMf). A CF é introduzida a partir de estudos prévios de neuroimagem funcional. Detalhes práticos e limitações da aquisição dos dados 
são discutidos considerando duas técnicas de aquisição: baseada no contraste dependente do nível de oxigenação do sangue e a marcação dos 
spins arteriais. Os principais passos para estimativa da CF a partir destas imagens são apresentados em duas etapas: pré-processamento e análise. 
Finalmente, diferentes aplicações dessas estimativas de CF cerebral na área da saúde são também apresentadas.

Palavras-chave: integração cerebral; imagem funcional por ressonância magnética; marcação dos spins arteriais.

Abstract
Our brain is recognized as a complex network with small world topological properties: high overall efficiency, modular community structure and 
high clustering index. Such organization is preserved at different scales and for different types of connectivity measures, especially when analyzing 
functional connectivity on a macroscopic scale. In this review, we seek to address general methodological aspects for the estimation of human 
brain functional connectivity (FC) from functional magnetic resonance imaging. FC is introduced from previous functional neuroimaging studies. 
Practical details and limitations of data acquisition are discussed considering two acquisition techniques: based on the Blood Oxygenation Level 
Dependent contrast and the Arterial Spin Labeling. The main steps to estimate FC from such images are presented in two steps: pre-processing and 
analysis. Finally, different applications of these brain FC estimates in the health area are also presented.

Keywords: brain integration; functional magnetic resonance imaging; arterial spin labeling.

Na abordagem de integração procura-se determinar como 
regiões cerebrais segregadas funcionalmente interagem 
durante a execução de determinada tarefa explicitada ou 
mesmo no repouso, isto é, como determinadas regiões se 
conectam. Ainda, duas grandes divisões metodológicas 
podem ser encontradas nos estudos de conectividade: ava-
liação de conectividade funcional (CF) e de conectividade 
efetiva2. A CF pode ser definida como a associação ou a 
dependência estatística entre séries temporais extraídas de 
regiões anatomicamente distantes, sem importar a causali-
dade ou a direção da conexão3. Já a conectividade efetiva 
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procura explicar, mediante um modelo previamente dese-
nhado, a influência que um sistema neural exerce sobre 
outro, seja no âmbito sináptico ou de população neuronal4. 
As análises de CF podem ser consideradas mais simples, 
pois são procurados padrões espaciais de conectividade e 
comparados estes entre grupos de indivíduos; porém nada 
é inferido sobre como acontece o acoplamento entre as 
diferentes regiões cerebrais.

O teste de hipótese na análise de CF normalmente 
envolve rejeitar a hipótese nula de independência esta-
tística entre as séries temporais das diferentes regiões. 
Essas séries temporais podem ser obtidas sob diferentes 
paradigmas de aquisição e assumindo determinadas consi-
derações. Diversos detalhes devem ser considerados para 
uma correta estimativa e interpretação da CF cerebral, não 
somente durante a aquisição da imagem, mas também no 
processamento dos dados.

Neste artigo procuramos abordar aspectos metodoló-
gicos gerais da aquisição das imagens e o processamento 
dos dados para a estimativa da conectividade funcional cere-
bral a partir de IRMf. Diferentes aplicações dessas estima-
tivas de CF na área da saúde são também mencionadas.

Se consideramos os diferentes mecanismos de con-
traste das imagens por ressonância magnética, duas téc-
nicas funcionais destacam-se: a técnica baseada no con-
traste dependente do nível de oxigenação do sangue (BOLD, 
blood oxygenation level dependent) e o método de marca-
ção dos spins arteriais (ASL, arterial spin labeling). A seguir 
abordaremos separadamente ambas as técnicas de aqui-
sição nos estudos de CF.

2. BOLD

As alterações observadas no sinal BOLD são decorrentes 
das variações locais na homogeneidade do campo mag-
nético experimentado pelas moléculas de água nas vizi-
nhanças dos capilares. Tais alterações são decorrentes 
das diferentes propriedades magnéticas das hemoglobinas 
nesses capilares. A oxihemoglobina (oxi-Hb) é diamagné-
tica tendendo a perturbar menos a distribuição do campo 
magnético local; já a deoxihemoglobina (deoxi-Hb) é para-
magnética, por isso perturba mais significativamente a 
homogeneidade local. Um aumento da atividade neuronal 
implica um consumo energético adicional que demanda 
oxigênio para o tecido cerebral. Essa demanda provoca 
um aumento não proporcional do fluxo sanguíneo e uma 
variação de concentração de oxigênio local, reduzindo 
a razão [deoxi-Hb]/[oxi-Hb] nos capilares. Essa redução 
local leva a um aumento da relaxação transversal afetada 
pela homogeneidade local (T2*) dos núcleos de água nas 
vizinhanças desses capilares, originando-se o contraste 
BOLD5. Dessa forma, é estabelecida certa relação entre a 
atividade neural e a resposta hemodinâmica detectada nas 
IRMf, embora tenham dinâmicas temporais bem diferentes. 
O sinal BOLD pode ser considerado uma amostragem fil-
trada e subamostrada do potencial de campo local que é 

uma medida direta das flutuações de atividade elétrica da 
população neuronal6. Ainda que de forma indireta, a análise 
desse sinal permite extrair informação sobre as interações 
de populações neuronais que supostamente têm lugar ao 
nível dos campos locais7.

Embora existam variações na relaxação transversal intrín-
seca (T2) devido às alterações na concentração de oxigênio 
no sangue, o valor de T2* é mais afetado. Desse modo, se-
quências do tipo eco de gradiente (GE, gradient echo) são 
preferidas no lugar das sequências eco de spin para realçar 
o contraste BOLD, mesmo quando estas últimas são menos 
afetadas pelo efeito de grandes vasos8. Procurando aumen-
tar a velocidade da aquisição de imagens com uma reso-
lução espacial razoável, na ordem de poucos milímetros, 
o eco gerado pelo gradiente de campo é codificado com 
uma técnica conhecida como echo planar imaging (EPI). 
Assim, com a combinação GE-EPI são comumente adqui-
ridas imagens de todo encéfalo com resolução isotrópica 
de 3 a 4 mm em aproximadamente 2 segundos em equi-
pamentos comerciais amplamente usados na rotina clínica. 
Mais recentemente, com a introdução de equipamentos 
de 7 Tesla para uso em humanos e técnicas de reconstru-
ção paralela, é possível adquirir imagens com resoluções 
submilimétricas em tempos menores9 ou com aumento de 
especificidade8,10.

Em estudos de IRMf usando o contraste BOLD e envol-
vendo a execução de tarefas cognitivas que demandam 
atenção, duas respostas são comumente observadas. 
Um conjunto de áreas corticais parietais e frontais mostra 
um incremento da atividade11; e outro conjunto, incluindo 
o cingulado posterior, o córtex pré-frontal medial e o córtex 
parietal medial e lateral, exibe uma redução da atividade ou 
“desativação”12. Essas diferenças ficam mais acentuadas 
na medida em que a demanda atencional da tarefa é incre-
mentada. A partir de dados de tomografia de emissão de 
pósitrons, foi mostrada a existência de um conjunto de 
áreas no cérebro que no estado de repouso têm atividade 
contínua e espontânea, parcialmente suspensa durante a 
execução de tarefas externas13. Esse conjunto é atualmente 
definido como rede cerebral14. Esse tipo de evidência indica 
um modo padrão (default mode) de funcionamento cere-
bral e, assim, a total relevância dos estudos em estado de 
repouso para uma melhor compreensão de outras diferentes 
redes e uma definição clara dos termos ativação e desa-
tivação. Adicionalmente, os neurônios mostram alto nível 
de disparos espontâneos mesmo na ausência de tarefas 
específicas, transportando continuamente informações para 
outros neurônios. Nesse contexto, pode ser razoável espe-
cular sobre a ideia de que a conectividade funcional ajuda 
a manter os sistemas funcionais em um estado ativo, aju-
dando a melhorar o desempenho e seu tempo de reação15.

Os estudos de conectividade funcional em estado de 
repouso (resting state) examinam as correlações de flu-
tuações espontâneas de baixa frequência (< 0.1 Hz) no 
sinal BOLD. Biswal e colaboradores foram os primeiros a 
mostrar essas flutuações espontâneas coerentes no sis-
tema somatomotor há quase 25 anos16; isso foi estendido 
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a outras redes de processamento: linguagem, visão, audi-
ção e cognitivas de alta ordem15. Aproveitando a dispo-
nibilidade atual de grandes bancos de imagens, diversas 
redes em estado de repouso têm sido reportadas com alto 
grau de reprodutibilidade17. Entre as mais relevantes, cinco 
delas identificadas pelos dois contrastes discutidos neste 
artigo são mostradas na Figura 1, a partir de um conjunto 
pequeno de participantes: 
•	 modo padrão (contendo pré-cúneo, frontal medial, parie-

tal inferior, temporal inferior); 
•	 visual primário; 
•	 auditivo; 
•	 saliência (contendo cingulado anterior, temporal bilate-

ral, ínsula); 
•	 motora. 

No geral, essas redes encontradas definem espacial-
mente áreas com funções e neuroanatomia semelhan-
tes. Isto é, regiões moduladas de forma semelhante pelo 
estímulo, embora anatomicamente não vizinhas, exibem 
flutuações espontâneas correlacionadas decorrentes da 
atividade hemodinâmica15 e eletrofisiológica18, ainda na 
ausência do estímulo. 

Em um experimento em estado de repouso geralmente 
o participante é introduzido no equipamento de ressonân-
cia e instruído a não pensar em nada, e em especial não 
adormecer. Não existe consenso se o participante deve 
manter os olhos fechados ou abertos. Neste último caso 
pode ser incluída uma tarefa de fixação visual, por exem-
plo olhar fixo em uma cruz, procurando reprodutibilidade e 
consistência nos dados.

Embora os estudos pioneiros de conectividade funcional 
tenham sido baseados em flutuações do sinal BOLD que 
emergem espontaneamente durante o repouso16, existem 
também flutuações síncronas durante paradigmas de tare-
fas19,20 e em estados variados de consciência21,22. O proce-
dimento comum de medir flutuações síncronas em repouso 
não implica que os estados de repouso tenham um status 
especial que maximize a presença de flutuações coerentes 
em todos os sistemas. No entanto, como as flutuações 
espontâneas são frequentemente medidas em repouso, o 
método é constantemente referido como fcMRI do “estado 
de repouso” (R-fcMRI) e as redes cerebrais são identificadas 
como “redes de estado de repouso” (RSNs — resting state 
networks). A medição durante o repouso ou a fixação pas-
siva tem a vantagem de minimizar as flutuações BOLD pro-
vocadas pela tarefa e é bastante simples de implementar23.

Entretanto, apesar de o contraste BOLD ser atualmente 
o método não invasivo mais usado para estudos de CF, ele é 
sensível a diferentes parâmetros hemodinâmicos (fluxo san-
guíneo cerebral, FSC; volume sanguíneo cerebral e extração 
de oxigênio), o que aumenta a sensibilidade, mas reduz a 
especificidade. Adicionalmente, essa relação não é com-
pletamente conhecida em indivíduos afetados por doenças 
neurológicas. Por outro lado, o método ASL fornece mapas 
quantitativos específicos de FSC sem o uso de contrastes 
exógenos, possibilitando a avaliação da conectividade fun-
cional cerebral24-26.

3. Arterial Spin Labeling Funcional

A ASL é uma técnica que utiliza a água presente no san-
gue arterial como agente de contraste endógeno difusível. 
Seu princípio baseia-se na diferenciação entre os spins fluindo 
com o sangue marcado magneticamente por um pulso de 
radiofrequência e os spins estacionários. À medida que os 
spins intravasculares marcados atingem os capilares e rea-
lizam trocas com o tecido por meio da barreira hematoence-
fálica, a magnetização do tecido é alterada e torna-se pos-
sível obter imagens cujo contraste é proporcional à perfusão 
sanguínea cerebral27,28. A partir dessas imagens pondera-
das em perfusão, obtêm-se mapas quantitativos de FSC. 

Há três métodos principais de marcação, contínuo 
(CASL — continuous ASL), pulsado (PASL — pulsed ASL) e 
pseudocontínuo (pCASL — pseudocontinuous ASL). CASL 
usa pulsos adiabáticos, constantes e longos (2 a 4 s), jun-
tamente com um gradiente de campo magnético na dire-
ção do fluxo, para marcar um volume pequeno próximo à 
região de interesse29. Apesar da alta relação contraste-ruído 
e da alta eficiência de marcação, o sinal é reduzido devido 
à transferência de magnetização e há grande deposição de 
energia no sujeito27. Essas questões são minimizadas com 
a marcação de um volume relativamente grande de san-
gue, em uma região próxima às fatias de interesse, com um 
único pulso de RF curto (5 a 20 ms), que é o caso da PASL. 
Contudo, as relações contraste-ruído e sinal-ruído (RSR) 
são mais baixas30,31. Como alternativa, pCASL combina as 

DMN: default mode network (rede de modo padrão), VIS: visual, AUD: auditiva; 
SALa: saliência anterior; MOT: motora. 
Fonte: Adaptada de Mônaco (2017)19. 

Figura 1. Redes cerebrais de repouso obtidas por análise 
de componentes independentes para imagens de perfusão 
adquirias por ASL pseudocontínua (pCASL) e imagens BOLD. 
Barras de cores representam valores de z.
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vantagens dos métodos anteriores, CNR e eficiência de 
marcação altas com menos demanda de hardware e depo-
sição de energia, sendo o método recomendado para o 
uso clínico31. Em pCASL, um trem de pulsos curtos de RF 
(aproximadamente 1 ms) e gradientes de campo sincroni-
zados são usados para inverter os spins do sangue fluindo 
por meio do plano de marcação. Mais detalhes sobre os 
métodos de marcação e quantificação do FSC podem ser 
encontrados na literatura recente31,32.

Além da avaliação quantitativa da perfusão sanguínea 
basal, as imagens de ASL obtidas ao longo do tempo podem 
revelar informações sobre a funcionalidade do cérebro 
tanto durante uma tarefa específica quanto em repouso33,34. 
Devido ao acoplamento entre perfusão regional, metabo-
lismo da glicose e atividade neuronal35, flutuações no sinal 
de perfusão refletem alterações na atividade neuronal sub-
jacente36. É possível, então, identificar alterações de FSC 
devido a um estímulo ou uma tarefa, reconhecer oscila-
ções espontâneas de baixa frequência nos mapas de FSC 
adquiridos em repouso, assim como determinar parâme-
tros de rede, realizando análises de conectividade funcional 
similares àquelas realizadas com o contraste BOLD24,37-39. 
Trabalhos recentes mostraram que a ASL fornece poder 
estatístico, reprodutibilidade e caracterização das flutuações 
de baixa frequência comparáveis ao contraste BOLD25,40. 
Além disso, foi mostrada uma similaridade regional entre os 
mapas de conectividade funcional obtidos por ASL e BOLD 
em repouso em relação à conectividade positiva; já o padrão 
espacial da conectividade negativa foi mais variável, sendo 
de menor extensão quando obtido por imagens de ASL41. 
Entretanto, a origem e a interpretação dessas correlações 
negativas ainda estão em discussão.

A maioria dos estudos de conectividade funcional com 
IRM durante uma tarefa ou durante o repouso tem usado o 
contraste BOLD. Apesar de seu uso bastante difundido, ele 
tem algumas desvantagens: não especificidade à atividade 
neuronal, devido à contribuição de ruído fisiológico ao meca-
nismo de contraste; não especificidade espacial, devido à 
contribuição de sinal proveniente de veias de drenagem; não 
fornecimento de uma medida direta e quantitativa da função 
cerebral38. Por outro lado, ASL oferece algumas vantagens: 
maior especificidade espacial à atividade neuronal, pois o 
sinal tem origem no nível dos capilares; quantificação do FSC, 
que é um parâmetro crítico na avaliação da viabilidade do 
tecido cerebral; medidas dinâmicas e simultâneas de FSC 
e sinal BOLD, permitindo a avaliação da taxa metabólica de 
oxigênio; menor variabilidade entre sujeitos da amplitude de 
ativação; menos suscetível a artefatos em regiões de altos 
gradientes de susceptibilidade magnética30,42.

Entretanto, as imagens de ASL apresentam baixa RSR, 
que contribui para séries de imagens de perfusão com 
baixas RSR e estabilidade temporais. Para reduzir esse 
problema, há um consenso de que o melhor método de 
aquisição a ser usado é o de marcação pseudocontínua 
com leitura tridimensional e supressão de sinal de fundo31. 
As aquisições tridimensionais aumentam a RSR espacial, 
enquanto a supressão de sinal de fundo melhora RSR e 

estabilidade temporais das séries de imagens, mesmo em 
aquisições bidimensionais43-45.

Além disso, como as imagens são adquiridas com méto-
dos rápidos de leitura o sinal sofre atenuação devido aos 
efeitos de relaxação T2*, que são similares às flutuações 
fisiológicas observadas em imagens BOLD46. Para melhor 
quantificação de CBF, esses efeitos podem ser minimizados 
com a utilização de tempos ao eco (TEs) curtos, geralmente 
entre 8 e 15 ms; porém, a intensidade do sinal é reduzida38. 
Uma alternativa é adquirir as imagens de ASL com leitura de 
eco duplo (dual-echo ASL, DE-ASL) para otimizar a quan-
tificação do CBF e a análise funcional. Imagens adquiridas 
com TE curto apresentam mais ponderação em perfusão, 
enquanto as adquiridas com TE longo apresentam mais 
efeitos típicos do contraste BOLD46. Estudos recentes têm 
mostrado a viabilidade do método na avaliação da conecti-
vidade funcional em repouso e com tarefas motora e visual, 
e sua relação com o FSC basal47,48. Entretanto, esses estu-
dos não avaliaram o efeito de TE no padrão espacial das 
redes de repouso e da conectividade funcional. A Figura 2 
mostra a diferença espacial da rede motora obtida por séries 
temporais de CBF usando 2 valores de TE (9 ms e 28 ms) 
durante uma tarefa motora realizada por apenas uma mão.

Por fim, a resolução temporal da técnica é também 
intrinsecamente baixa. Tempos de repetição (TR) de 2 a 
4 segundos são os mais utilizados; dessa forma, um par de 
imagens controle/marcada é adquirido de 4 a 8 segundos. 
Apesar dos novos métodos para acelerar a aquisição dos 
dados, a ASL esbarra em uma questão fisiológica. É neces-
sário que o sangue marcado chegue à região de interesse 
para perfundir o tecido; isso depende da velocidade do FSC 
de cada sujeito, limitando o TR mínimo. 

4. Pré-Processamento das Imagens

Independentemente da técnica e do paradigma de aquisição 
usados, o processo de aquisição de dados tem duração 
relativamente longa, da ordem de minutos. Dessa forma, é 
inevitável a existência de uma variabilidade indesejável nas 
séries temporais adquiridas, seja por motivos intrínsecos da 

Fonte: Adaptada de Paschoal et al. (2018)49.

Figura 2. Rede cerebral motora obtida por uma série temporal 
de mapas de fluxo sanguíneo cerebral em um grupo de sujeitos 
jovens saudáveis, comparando os resultados para imagens 
obtidas com dois valores de tempo ao eco (TE

1
 = 9 ms e 

TE
2
 = 28 ms). O coeficiente de similaridade foi de 0.67.
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técnica de aquisição ou por ruídos fisiológicos. Visando remo-
ver esses “artefatos” no sinal de interesse, diversos pas-
sos de pré-processamento são geralmente aplicados23,50,51:
•	 Correção de tempo-fatia: visa corrigir a diferença tem-

poral entre as fatias de um determinado volume, pois 
elas não são adquiridas ao mesmo tempo dentro de 
uma repetição (em um TR);

•	 Correção de movimento: procura reduzir o efeito dos 
movimentos involuntários da cabeça do participante 
durante a aquisição, mediante transformações de corpo 
rígido aplicadas ao volume da imagem. Após este passo 
é esperado que todos os volumes da aquisição dinâ-
mica estejam corregistrados entre si;

•	 Normalização, segmentação e corregistro: diferente-
mente dos outros, este passo é executado sob as ima-
gens anatômicas concomitantemente adquiridas e com 
maior resolução espacial que as funcionais. Neste passo 
essas imagens são levadas ao espaço de um deter-
minado atlas para a definição de regiões anatômicas, 
classificadas segundo o tipo de tecido cerebral e cor-
registradas com as imagens funcionais para usar nes-
tas últimas as informações anteriores obtidas (regiões 
anatômicas e composição tecidual);

•	 Remoção linear de variáveis de confusão: procura elimi-
nar diversos efeitos transientes indesejáveis com a apli-
cação de um modelo linear geral. Como covariáveis no 
nível do sujeito são normalmente incluídos o sinal médio 
da substância branca, o sinal médio do fluido cérebro 
espinhal, os parâmetros da transformação aplicada na 
correção de movimento e parâmetros separadamente 
adquiridos que caracterizem ruídos fisiológicos devido 
à respiração ou ao ciclo cardíaco. Neste passo alguns 
autores incorporam também como variável de confusão 
o sinal de todo o volume em estado basal para eliminar 
uma componente de ruído térmico associado à fisiolo-
gia do participante. Se por um lado a remoção desse 
sinal melhora a RSR temporal das séries de mapas 
de FSC e o resultado dos testes de confiabilidade52,53, 
ela também aumenta o número de correlações nega-
tivas entre regiões cerebrais ainda não completamente 
entendidas54. Além disso, estudos sugerem que as flu-
tuações de baixa frequência desse sinal global podem 
estar associadas com o sincronismo de todos os neu-
rônios55. Portanto, ainda não há um consenso em rela-
ção à inclusão ou não deste último fator;

•	 Remoção de tendências: elimina elementos de não 
estacionariedade na série temporal usando correções 
polinomiais de diversas ordens;

•	 Filtragem temporal: objetiva definir o intervalo de frequência 
de interesse, entre 0.01 e 0.1 Hz no caso do sinal BOLD, 
mediante a aplicação de um filtro passa‑banda comum;

•	 Suavização espacial: traz um aumento significativo da 
RSR com a aplicação de um filtro espacial, porém com 
redução da resolução espacial;

•	 Normalização: passo requerido em estudo de grupo ou 
análise de segundo nível, para levar todos os volumes 
a um espaço geométrico comum. 

Alguns passos de pré-processamento aqui mencio-
nados são optativos, sua ordem de aplicação depende 
do pesquisador e a maior parte está implementada em 
diversas ferramentas: CONN no SPM56, FEAT no FSL57 e 
FATCAT no AFNI58.

O método de correção de artefatos de movimento em 
imagens BOLD se baseia na minimização das diferenças 
de intensidade em uma série de imagens. Entretanto, na 
técnica ASL, imagens controles e marcadas são adquiridas 
de maneira intercalada, e apresentam intensidades diferen-
tes devido à marcação dos spins arteriais. Essa diferença 
pode ser interpretada erroneamente como movimento pelo 
algoritmo de realinhamento. Assim, recomenda-se realizar o 
realinhamento das imagens controles e marcadas separada-
mente, e depois um corregistro adicional de todas as ima-
gens utilizando um método baseado em informação mútua59.

Além disso, em ASL, presume-se que a quantidade de 
sinal relacionada à perfusão sanguínea é proporcional à dife-
rença entre as imagens controles e marcadas. Assim, os 
mapas de FSC são calculados usando as imagens de per-
fusão e abordagens matemáticas60. No entanto, diferentes 
métodos de subtração têm sido usados (Figura 3). O primeiro, 
a subtração simples, calcula a diferença de sinal entre um 
par de imagens controle/marcada para obter uma imagem 
ponderada em perfusão. Embora simples e amplamente 
utilizado, ele não filtra ruído fisiológico61. Portanto, outros 
métodos foram propostos54: surround subtraction, que uti-
liza uma imagem média controle (ou marcada) calculada a 
partir de duas imagens obtidas antes e depois da imagem 
marcada (ou controle), atenuando ruídos de alta frequência, 
como o cardíaco; subtração sinc, que consiste em uma cor-
reção da diferença temporal entre aquisições de imagens 
controle e marcada, agindo como um filtro passa-banda; 
running subtraction, que aumenta o número de pontos nas 
séries temporais do FSC e melhora a RSR temporal.

Figura 3. Representação esquemática dos métodos de 
subtração (A) simples, (B) sinc e (C) running para obter as 
imagens ponderadas em perfusão.

C: imagem controle; M: imagem marcada; P: imagem ponderada em perfusão. 
Fonte: Adaptada de Silva et al. (2018)54.
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5. Métodos de Análise 

Diferentes métodos de análise têm sido empregados para 
avaliar a CF independentemente do mecanismo de con-
traste explorado (BOLD ou ASL). Essa avaliação pode ser 
na forma de uma métrica representando uma dependên-
cia estatística entre séries temporais, trials ou blocos; ou na 
forma de mapas espaciais após agrupar voxels ou regiões 
com base também na série temporal latente.

Na procura por dependência estatística entre séries tem-
porais, diferentes métricas têm sido usadas: correlação sim-
ples16 ou parcial62, coerência cruzada63, informação mútua 
inicialmente aplicada em estudos de EEG64 e correlação 
canônica65. Nesses métodos são comparadas as séries tem-
porais por pares, sendo uma delas tomada como modelo 
e proveniente de uma região semente, por este motivo, 
no contexto de CF, são chamados métodos dependentes 
de modelo ou de semente. A métrica de associação mais 
usada, pela sua facilidade de implementação e interpreta-
ção, é a correlação simples com o coeficiente de correlação 
de Pearson definido entre duas séries (xA, xB) (Equação 1):

( )
( ) ( )

A B

A A B B

Cov x x

Cov x x Cov x x

,

, ,
ρ =

⋅
� (1)

Aqui, Cov indica a covariância entre as séries. Esse coe-
ficiente representa a associação simultânea entre as séries 
temporais. Associações não simultâneas podem existir e 
são consideradas em outras métricas, por exemplo, mode-
los autorregressivos, porém classificadas na maior parte da 
literatura como estimativas de conectividade efetiva e assim 
fora do contexto do presente artigo.

Existem diferentes estratégias para a definição da região 
semente, que pode ser um único voxel ou toda uma região 
de interesse (ROI — region of interest). Essa ROI pode ser 
definida previamente a partir de um experimento envolvendo 
um paradigma orientado a uma tarefa específica, fato que 
pode dificultar o procedimento de aquisição, apesar de 
contribuir para a especificidade. O resultado da aplicação 
do método de semente resulta em uma matriz de conec-
tividade ou de associação cuja interpretação depende da 
estratégia de escolha das sementes e das ROIs associadas 
a um determinado atlas anatômico. 

Como alternativa aos métodos de semente, existem os 
métodos livres de modelo, nos quais são explorados padrões 
de conexão funcional no cérebro todo fazendo uso da inde-
pendência estatística espacial ou temporal dos dados, sem 
a necessidade de especificar, a priori, um modelo tempo-
ral explícito. Entre esses métodos temos: análise de com-
ponente independente (ICA — independent component 
analysis)66, análise de componente principal (PCA — prin-
cipal component analysis)67 e algoritmos de clusterização, 
como a homogeneidade regional68 ou a clusterização hie-
rárquica69. Esses métodos livres de modelo podem ser de 
difícil interpretação, porém os resultados usando dados de 
imagens funcionais adquiridos durante o repouso têm sido 
similares aos obtidos com métodos de semente23.

Nas avaliações de CF a partir de aquisições em estado 
de repouso é assumida a estacionariedade da série, isto 
é, seus principais parâmetros estatísticos permanecem 
constantes no tempo. Condição localmente necessária em 
paradigmas do tipo bloco considerando a duração destes. 
Já em aquisições relacionadas a evento, a estacionariedade 
não é requerida. A inferência de alterações de conectividade 
relacionadas à tarefa pode ser obtida dividindo amostras de 
dados de diferentes períodos de tarefas em diferentes con-
dições (depois de levar em consideração o atraso hemodi-
nâmico) e depois calculando as métricas de conectividade 
de cada condição separadamente.

Atualmente, a maioria dos estudos envolve um grande 
número de indivíduos, neste caso é feita uma análise de 
grupo ou análise de segunda ordem, em que sobre os 
resultados de CF podem ser aplicados modelos estatísti-
cos procurando representar a matriz de conectividade com 
uma significância estatística. Nesse caso, outras variáveis 
podem ser usadas, por exemplo, valores t ou z. Para uma 
visualização mais intuitiva a matriz de conectividade obtida é 
geralmente representada na forma de um mapa sobreposto 
a uma imagem anatômica. Na Figura 4 diversos mapas são 
apresentados usando diferentes regiões sementes para 
obter as redes de repouso a partir de dados de BOLD e 
ASL em poucos indivíduos. Tal resultado pode ser contras-
tado com o apresentado na Figura 1 usando um método 
livre de modelo e estatística z.

A teoria de grafos permite abstrair propriedades de sis-
temas complexos, como o cérebro, para ser quantitativa-
mente caracterizados e mapeados, possibilitando tomar 
medidas simples que podem ser usadas para estudar as 
tendências globais que definem a arquitetura normal do 
cérebro e sua variabilidade entre sujeitos23. Um paralelo 
entre as propriedades topológicas das redes complexas 
de mundo pequeno e das redes cerebrais foi sugerido no 
começo do século por Sporns et al.70; diversos trabalhos 
têm confirmado essa proposta15,50. O conjunto de CF do 

Fonte: Adaptada de Mônaco (2017)19.

Figura 4. Redes cerebrais de repouso obtidas por análise 
baseada em sementes para as imagens BOLD (linha superior) 
e de ASL (linha inferior). As barras de cores representam os 
valores de t.
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cérebro pode ser considerado um grafo G = (V, E), no qual 
V representa a coleção de nodos refletindo as regiões cere-
brais ou os neurônios e E, as conexões (ou arestas) funcio-
nais entre essas regiões, sinapses ou projeções axonais. 
O nível de conectividade funcional entre duas regiões define 
a ponderação da rede e pode ser computado pelas métri-
cas anteriormente comentadas. A rede pode ser binarizada, 
isto é, não ponderada, a partir da definição de certo limiar 
dependente do problema. Entre as propriedades topológi-
cas mais utilizadas, encontramos: eficiência, coeficiente de 
agrupamento ou de clusterização, centralidade, modulari-
dade e vulnerabilidade.

6. Aplicações

Diversos estudos têm sido reportados avaliando a influência 
de diferentes variáveis na conectividade cerebral baseada no 
contraste BOLD em indivíduos saudáveis: sexo71, idade51,72, 
inteligência73, ingestão de psicoativos74, estados meditati-
vos75 e espessura cortical51. No caso do envelhecimento, 
existe maior número de conexões com aumento de CF 
com a idade quando comparadas com as reduções de CF 
(Figura 5); tal fato tem sido atribuído à presença de meca-
nismos compensatórios.

A CF tem sido utilizada como indicador global da inte-
gridade do sistema cerebral submetido a uma determinada 

doença, principalmente avaliando os parâmetros topológicos 
da rede complexa definida pelas regiões anatômicas parcela-
das. Em pacientes com doença de Alzheimer foi observada, 
por alguns pesquisadores, uma diminuição do coeficiente 
de clusterização e da eficiência, sugerindo uma degrada-
ção dos atributos de rede de mundo pequeno, porém os 
resultados não são consensuais77. Adicionalmente, Greicius 
et al. mostraram que a CF na rede padrão em pacientes 
com Alzheimer é reduzida78. Em pacientes com esquizo-
frenia foi reportada uma perda de simetria, parâmetros 
topológicos próximos aos de uma rede randômica e certa 
perda de organização hierárquica77. Reduções de CF ou de 
extensão de redes de repouso foram relatadas em nume-
rosas desordens neuropsiquiátricas como autismo, ADHD 
e depressão22. A definição das redes de repouso também 
tem sido usada na localização de regiões eloquentes sem 
a necessidade de um experimento que envolva execução 
de tarefas. Essa localização é de grande utilidade para pla-
nejamento cirúrgico no caso de pacientes que não colabo-
ram voluntária ou involuntariamente. 

Aproveitando as vantagens da ASL, estudos recen-
tes têm mostrado alterações de conectividade funcional 
e suas relações com FSC basal e desempenho cognitivo 
em diferentes casos, como no desenvolvimento cerebral 
em crianças e adolescentes, no envelhecimento saudável 
e em pacientes com doença de Parkinson, esquizofrenia e 
síndrome da fatiga crônica39,79-84. 

Diferentemente do contraste BOLD, ao utilizar dados 
de ASL para avaliar o efeito do envelhecimento na conec-
tividade, predominam as áreas com redução de CF com 
o aumento da idade (Figura 6), como reportadas em um 
estudo recente de CF com ASL84. Essas regiões incluem 
o polo frontal, o córtex pré-frontal, o córtex orbitofrontal, o 
lobo temporal direito, o giro central, o giro supramarginal e 
o giro angular esquerdo.

A Figura 7 mostra a distribuição espacial de duas 
redes cerebrais de repouso, rede de modo padrão (DMN) 
e executiva central (CEN), de pacientes com esquizofrenia 
usando dados de ASL. Comparando com um grupo de 
sujeitos saudáveis com idade pareada, observa-se redução 
da extensão de ambas as redes no grupo de pacientes. 
Essa diferença foi relacionada com a redução da capacidade 

Figura 5. Efeito da idade na conectividade funcional bivariada 
estimada usando o coeficiente de correlação de Pearson em 
dados BOLD de uma amostra de 327 individuos. As cores 
representam os valores de t, em que vermelho indica 
associação positiva e azul, negativa.

Fonte: Adaptada de Vieira (2019).(76)

Fonte: Adaptada de Silva (2018)84.

Figura 6. Regiões cerebrais que apresentaram redução 
significativa da conectividade funcional a partir de dados de 
arterial spin labeling (ASL) em função da idade: polo frontal, 
córtex pré-frontal e córtex orbitofrontal (azul), lobo temporal 
direito (verde), giro central (vermelho), giro supramarginal 
(laranja) e giro angular esquerdo (amarelo).
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desses pacientes em se envolverem com autoprocessa-
mento durante atividades não direcionadas e aos déficits 
de memória de trabalho.

7. Conclusão

Diversas métricas de conectividade cerebral têm sido descri-
tas, levando a modelar o cérebro como uma rede complexa 
em diferentes escalas espaciais. A conectividade funcional 
se destaca pela sua simplicidade, mesmo tendo uma inter-
pretação limitada. A CF representa a dependência estatís-
tica entre séries temporais extraídas de regiões anatomica-
mente distantes, sem considerar a causalidade ou direção 
da conexão. No caso das IRMf e em escala macroscópica, 
ela pode ser extraída a partir de dados de sinal BOLD ou 
ASL em estado de repouso, porém alguns cuidados são 
requeridos na aquisição e no processamento dos dados.

O sinal BOLD tem alta sensibilidade a variações hemo-
dinâmicas. A especificidade do sinal de ASL intrinseca-
mente relacionado ao metabolismo cerebral e à atividade 
neuronal torna a técnica muito interessante para obtenção 
de séries temporais de FSC, permitindo a avaliação de um 
único parâmetro hemodinâmico. No entanto, devido à rela-
ção sinal-ruído e a resoluções espaciais e temporais baixas 
das imagens obtidas, o estudo da CF com flutuações de 
FSC ainda está em desenvolvimento em relação à aquisi-
ção e ao processamento das imagens.

Embora a associação da CF com diversas variáveis de 
interesse biológico tenha sido mostrada, a correta interpretação 
dessas associações ainda é um desafio. Esse desafio deve-
-se fundamentalmente a nosso limitado conhecimento sobre 
o funcionamento cerebral integrado nas diferentes escalas 
espaciais e o significado indireto das variáveis medidas in vivo.
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1. Introdução

A imagem por ressonância magnética (IRM ou RM) é, hoje, 
um método de diagnóstico por imagem estabelecido na 
prática clínica e em crescente desenvolvimento. Dada a 
alta capacidade de diferenciar tecidos, o espectro de apli-
cações se estende a todas as partes do corpo humano e 
explora aspectos anatômicos e funcionais1. 

A IRM é, resumidamente, o resultado da interação do 
forte campo magnético produzido pelo equipamento com 
os prótons de hidrogênio do tecido humano, criando uma 
condição para que possamos enviar um pulso de radio-
frequência e, após, coletar a radiofrequência modificada, 
por meio de uma bobina ou antena receptora. Esse sinal 
coletado é processado e convertido em uma imagem 
ou informação1. 
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Resumo
Apesar de o processo de obtenção de imagens por ressonância magnética (RM) não utilizar radiação ionizante e o método ser considerado seguro, 
existem muitos riscos associados à realização dos exames e ao ambiente de RM que já ocasionaram acidentes graves associados à morte de 
pacientes, indivíduos em geral e trabalhadores. Cabe destacar que o Brasil não tem legislação ou mesmo recomendação sobre aspectos de 
segurança em RM e é, portanto, dever das instituições e dos que trabalham garantir a segurança dos pacientes, acompanhantes, colaboradores e 
prestadores de serviço na sua relação com o ambiente de RM. Dessa forma, buscamos fornecer um conjunto de orientações práticas para a rotina 
de serviços clínicos ou de pesquisa em imagem por RM, de forma que se torne parte das políticas de segurança das instituições.
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Abstract
Although the magnetic resonance imaging (MRI) process does not use ionizing radiation and the method is considered safe, there are many risks 
associated to conducting examinations and to the MR environment that has already led to serious accidents associated with the death of patients, 
public individuals and workers. It should be noted that Brazil does not have legislation or even recommendations on aspects of MRI safety, and it 
is, therefore, the duty of the institutions and those who work to ensure the safety of patients, companions, employees and service providers in their 
relationship with the MR environment. Thus, our aim is to provide a set of practical guidelines for the routine clinical or research services in MRI, so 
that it becomes part of the institution’s security policies.
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Apesar de o processo de obtenção de imagens por RM 
não utilizar radiação ionizante e o método ser considerado 
seguro, existem muitos riscos associados à realização dos 
exames e ao ambiente de RM que já conduziram a acidentes 
graves e, até mesmo, à morte de pacientes e trabalhadores.

A maior parte dos acidentes relatados está relacionada 
ao campo magnético estático do equipamento, porém outras 
fontes de risco, como os gradientes de campo magnético, 
a radiofrequência (RF), os meios de contraste a base de 
gadolínio e os criogênicos (hélio líquido), também ofere-
cem perigo e devem ser considerados em uma análise de 
segurança no setor.

Cabe destacar que o Brasil não tem legislação ou 
mesmo recomendação específica sobre aspectos de segu-
rança em RM. Desse modo, é dever das instituições e dos 
que nela trabalham garantir a segurança dos pacientes, 
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acompanhantes, colaboradores e prestadores de serviço 
na sua relação com o ambiente de RM.

Entretanto, existem muitas recomendações internacio-
nais2-8 elaboradas por especialistas e que devem servir de base 
conceitual para todos os tópicos que abordaremos a seguir.

O Programa de Acreditação em Diagnóstico por Imagem 
(PADI), do Colégio Brasileiro de Radiologia (CBR), repre-
senta um avanço significativo para a busca, não só de 
melhor qualidade nos serviços de imagem, mas também 
na segurança. A norma PADI apresenta diversos critérios 
que têm de ser observados e que têm direta relação com 
a segurança em RM9. 

Dessa forma, buscamos, nesta revisão, fornecer um 
conjunto de orientações práticas para a rotina de serviços 
clínicos ou de pesquisa em IRM, de forma que se torne parte 
das políticas e dos programas de segurança das instituições.

Se deixarmos de lado os cuidados com a segurança e 
a educação de todos que trabalham, circulam ou utilizam 
o serviço de RM, estaremos mais propensos a acidentes 
que poderiam ser evitados.

2. Breve Histórico de 
Acidentes em Ressonância Magnética 

Muitos acidentes estão relatados na literatura e vão desde 
ferimentos causados por pequenos objetos ferromagnéticos 
levados inadvertidamente para dentro da sala do magneto, 
passando por queimaduras causadas por equipamentos 
não apropriados para RM e até mortes em pacientes por-
tadores de clipes de aneurisma e marcapassos.

Em um período de 10 anos, a base de dados da FDA 
(do inglês, Food and Drugs Administration) catalogou um total 
de 389 incidentes em instalações de RM nos EUA, porém 
sabe-se que os dados são subestimados, pois em um levan-
tamento de 01 de janeiro de 2009 até 31 de dezembro de 
2017 realizado pelo Pennsylvania Patient Safety Authority 
um total de 1.108 eventos foi computado. Esses eventos 
vão desde erros no preenchimento de formulários de metais 
até acidentes que causaram algum dano10.

No Brasil, não temos registros oficiais de eventos ou 
acidentes, porém é fácil perceber que a mesma ocorrên-
cia existe em nosso país, pois não há um serviço de RM 
que não relate pelo menos um incidente ocorrido desde a 
instalação de seus equipamentos.

3. Alguns Relatos de Acidentes Divulgados

O relato de alguns acidentes ilustra um pouco dos riscos 
que abordaremos na sequência do texto e serve de alerta 
e estudo de caso para treinamentos e orientações.

3.1. Queimadura por eletrodos não  
compatíveis com a ressonância magnética (1991)
Em 1991, na revista Anesthesiology, Bashein e Syrov, 
do Departamento de Anestesiologia da Universidade de 

Washington, relataram duas queimaduras provocadas por 
sensores de oximetria posicionados nos dedos de pacien-
tes que foram submetidos a exames de RM. Os sensores 
de oximetria não eram próprios para o ambiente de RM. 
No final do artigo, os autores citam que é essencial que os 
anestesistas se familiarizem com os riscos e perigos rela-
cionados à RM11. 

4. Michael Colombini: a Morte de um 
Menino que fez a Comunidade de 
Ressonância Magnética Revisar seus 
Procedimentos de Segurança – 2001

Um acidente grave e relativamente recente fez com que a parte 
de segurança em RM fosse revisada mundialmente e novas 
medidas fossem sugeridas. Em julho de 2001, um menino 
de seis anos de idade chamado Michael Colombini foi atin-
gido por um cilindro ferromagnético de oxigênio (não seguro 
para RM) enquanto era preparado na mesa do equipamento 
de RM para realizar um exame com anestesia, dentro da 
sala do Westchester Medical Center in Valhalla, Nova York12. 

Esse cilindro foi levado para dentro da sala de exames, 
de forma inadvertida, por uma enfermeira que não pertencia 
ao setor de RM e que tentava auxiliar um anestesista que 
percebeu uma queda na saturação de oxigênio da criança. 
Momentos antes de a enfermeira que passava pelo setor 
entrar na sala, o anestesista gritou por ajuda quando perce-
beu que o sistema de oxigênio do quadro de gases da sala 
de exames não estava funcionando. Na tentativa de ajudar, 
a enfermeira entrou na sala do magneto com o material 
inapropriado. O anestesista tentou evitar que ela se aproxi-
masse, porém tão logo chegou perto do magneto o cilindro 
foi fortemente atraído (efeito míssil) e atingiu a cabeça do 
menino, o que causou sua morte. A grande tragédia neste 
caso é que o menino realizava o exame após uma cirurgia 
para retirada de um tumor benigno no cérebro. Em 2010, 
o hospital foi condenado a pagar uma indenização para 
a família do menino no valor de 2,9 milhões de dólares. 
Após a morte de Michael Colombini, o Colégio Americano 
de Radiologia (ACR) reuniu vários especialistas que produ-
ziram um documento, em 2002, sob a forma de um white 
paper (relatório de consenso) sobre segurança em RM2. 

Esse documento evoluiu para outro, em 20043, com 
revisões e atualizações, e, em 20075, foi alterado para que 
se tornasse uma recomendação de práticas seguras. Sua 
atualização, em 20136, publicada no prestigiado Journal 
of Magnetic Resonance Imaging, representa ainda hoje o 
melhor documento para estabelecer práticas seguras no 
ambiente de RM.

Um documento recente (2018), também sob a forma 
de um white paper, publicado pela American Society for 
Radiologic Technologists (ASRT; https://www.asrt.org/) 
chamado de Radiologic Technologist Best Practices for MR 
Safety, ou Práticas Seguras dos Tecnólogos em Radiologia 
para Segurança em RM, revisa as práticas seguras que 
devem ser adotadas pelos tecnólogos em radiologia13. 
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4.1. Queimadura por Eletrodos  
Compatíveis com a Ressonância Magnética: 2003
Em 2003, Kugel et al.14 relataram a formação de um arco 
elétrico (faísca) e fogo na camisa de um paciente, na região 
dos eletrodos, quando eram adquiridas imagens sagitais 
ponderadas em T1, resultando em queimaduras de segundo 
e terceiro grau em um paciente adulto sedado que realizava 
RM de coluna lombar. Os eletrodos e o monitor multipara-
métrico eram todos compatíveis com o ambiente de RM.

4.2. Queimadura e Amputação de Membro: 2007
Uma menina de 5 semanas de vida com histórico de múl-
tiplas anomalias congênitas, incluindo malformação car-
díaca, foi submetida, sob anestesia, a um equipamento 
de RM de 3T para avaliar espinha bífida. Após o exame foi 
constatada queimadura e presença de tecido necrótico no 
punho e parte do braço direito onde havia sido fixado um 
oxímetro de pulso não compatível com a RM. Apesar de 
todo tratamento dado após o ocorrido, os tecidos envol-
vidos não se mostraram viáveis e o membro teve de ser 
amputado (Figura 1)15. 

4.3. Nova Zelândia: Trauma no  
Olho e Fratura na Órbita – 2014
Após iniciar um exame de RM de crânio, um canivete que 
permanecia no bolso do paciente foi atraído pelo magneto e 

acabou se chocando fortemente com seu olho e causando 
uma fratura na órbita. A instituição não realizava a troca 
completa de roupa dos pacientes como rotina16. 

4.4. Nova Deli, Índia: homem fica  
prensado no magneto por cilindro de  
oxigênio durante mais de 4 horas – 2014
O técnico de RM de um hospital em Nova Deli, Índia, soli-
citou a um porteiro que buscasse uma máscara de oxigê-
nio, mas ele pensou que estava sendo solicitado um tanque 
inteiro de oxigênio e o levou para dentro da sala de exames.

Ambos ficaram feridos. O porteiro teve o ombro fratu-
rado e o técnico ficou ferido no abdome.

Mas esse caso expôs um segundo grande risco. Eles ten-
taram “apagar” o campo magnético, pressionando o botão 
de emergência (também chamado de botão de “quench”). 
Porém, o módulo eletrônico responsável por esse proce-
dimento que faz com que o magneto perca o alto campo 
magnético estava desligado.

Somente com a chegada de um engenheiro da empresa 
fornecedora do equipamento foi possível baixar o campo 
magnético por meio de um procedimento manual, libe-
rando o cilindro de oxigênio que prensava o homem con-
tra o magneto.

Após esse acidente e a falha do sistema de quench, o 
fabricante fez um recall mundial para distribuir uma peça e 

Figura 1. Queimadura de quarto grau provocada por sensor de oximetria não compatível com ressonância magnética e que 
resultou na amputação de membro.

Fonte: Haik et al.15.



79Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):76-91.

Segurança em Imagem por Ressonância Magnética

um procedimento para que, no caso de falha do módulo 
de quench, pudesse ser executado o procedimento sem a 
necessidade de um engenheiro treinado17 (Figura 2). 

4.5. Armas de Policiais  
Militares Atraídas pelo Magneto: 2015
Na madrugada do dia 21 de agosto de 2015, houve a sus-
peita de arrombamento e invasão de uma clínica na cidade 
de Florianópolis, Santa Catarina. Eles entraram no local para 
fazer a vistoria com as armas em punho e adentraram na 
sala de exames. A arma do primeiro PM foi atraída e ficou 
presa na parte frontal. Ao chamar o seu colega e o outro 
entrar na sala e tentar contornar o equipamento, a segunda 
arma ficou presa na parte posterior18. 

O fabricante teve de ser chamado para reduzir o campo 
magnético de forma controlada e permitir a retirada segura 
do armamento (Figura 3).

4.6. Morte na Índia Causada por  
mais um Cilindro de Oxigênio Levado  
para Dentro da Sala de Exames: 2018
No dia 29 de janeiro de 2018, Rajesh Maru, 32 anos, que 
acompanhava um parente que estava prestes a realizar seu 
exame de RM foi solicitado por um membro da equipe do 
Nair Hospital, em Mumbai, a levar um cilindro de oxigênio 
para dentro da sala. Esse funcionário do hospital disse que 
o equipamento estava desligado. O cilindro foi fortemente 
atraído e colidiu com o magneto, liberando uma grande quanti-
dade de oxigênio líquido na direção do rosto de Rajesh, o que 
teria causado um pneumotórax e levado o jovem à morte19. 

5. Pessoas e Ações de Segurança

As instituições que têm qualquer tipo de equipamento de 
RM devem manter políticas e rotinas de segurança em RM. 
Estas têm de prever a responsabilidade do diretor médico 
(responsável médico legal) na execução, manutenção e 
revisão das ações de segurança, bem como estabelecer 
o papel dos diferentes profissionais no ambiente de RM.

Deve-se garantir que incidentes e eventos adversos 
sejam relatados, analisados e documentados. 

Também deve ser estabelecido que exista uma separa-
ção entre os colaboradores do setor de RM (colaboradores 
da RM) e os colaboradores de fora do setor (colaboradores 
não RM), com treinamentos, responsabilidades, atividades 
e permissões de acesso diferenciadas. 

Dessa forma, é fundamental que se estabeleçam áreas 
ou zonas de menor e maior risco, conforme veremos a seguir.

6. Zoneamento em Ressonância Magnética 

O zoneamento em RM consiste de uma divisão em qua-
tro partes ou zonas do setor para fins de segurança, como 
mostra a Figura 4.

Alguns lugares terão de avaliar se terão realmente as 
quatro zonas bem definidas. Na construção ou reforma 
de um setor para receber um novo equipamento de RM é 
importante discutir com arquitetos e engenheiros essa divi-
são e cuidados de segurança.

Mas qual é o objetivo de criar zonas e demarcá-las? 
De forma bem simples, essa pergunta pode ser respondida 
da seguinte forma: se houvesse essa política de segurança 
implementada em 2001 no Westchester Medical Center 
de Nova York, o menino Michael Colombini muito prova-
velmente não teria morrido. Porém, as pessoas precisam 
entender o que significa cada zona, a sinalização tem de 
ser bem-feita, as regras têm de ser cumpridas por todos, 
treinamentos tem de ser repassados de forma periódica e 
a alta direção tem de ser envolvida.

A lógica na divisão das zonas é invertida à numeração. 
Ou seja, iniciamos pela zona mais perigosa e complexa 
que é a Zona IV, a sala do magneto. A partir dela surge a 
Zona III, ou seja, toda a região que pode ter acesso direto 

Fonte: MailOnline17

Figura 2. Cilindro de oxigênio prensando o porteiro contra 
o magneto. O botão de apagamento do campo magnético 
(quench) não funcionou.

Fonte: G118.

Figura 3. Arma de fogo de um policial atraída pelo campo 
magnético estático do equipamento de ressonância magnética 
após o indivíduo ter entrado de forma inadvertida dentro da 
sala de exames.
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à porta da sala de exames e acessar à Zona IV. A partir daí 
vem a Zona II e a Zona I ou Zona Livre.

Vamos detalhar para cada uma das zonas as recomen-
dações de segurança e sinalização sugeridas. É importante 
destacar que a classificação em zonas é bastante depen-
dente da planta baixa, acessos e procedimentos de circu-
lação adotados em cada local.

7. Zona I ou Zona Livre: Recepção  
e Áreas Externas no Entorno do  
Setor de Ressonância Magnética 

Consideramos esta como sendo a zona ou local de acesso 
ao setor de RM propriamente dito. Se a recepção for interna 
ao setor, ou seja, no mesmo ambiente dos vestiários, a 
recepção será considerada Zona II. A sinalização desta 
zona é opcional.

8. Zona II: Corredor de Acesso à  
Porta do Setor de Ressonância Magnética 

Podemos definir esta zona como aquela que é a interface 
entre a área livre e a Zona III. Nesta zona, o paciente tem 
de estar sempre acompanhado de um colaborador da RM 

e deverá ser investigado quanto à segurança e às questões 
médicas em RM para poder ingressar na Zona III. É nesta 
zona que pacientes e acompanhantes têm de preencher a 
famosa “pesquisa de metais”, a qual preferimos nos refe-
rir como “Consentimento Informado e Questionário de 
Segurança em RM”.

8.1. Observações da Zona II 
•	 Pacientes não podem estar livres nesta zona. Devem ser 

supervisionados por pessoal da RM (colaboradores RM);
•	 Sinalização deve ser usada para indicar que está pró-

ximo à área de maior campo magnético;
•	 Portas de acesso à zona III têm de ter restrição de 

acesso, permitindo somente entrada de pessoas trei-
nadas e autorizadas, ou pacientes e acompanhantes 
já investigados.

9. Zona III: Corredor Interno 
da Ressonância Magnética e Demais 
Áreas Internas do Setor que Possam 
Acessar a Zona IV sem Barreira Física

O acesso tem de ser restrito aos colaboradores da RM e 
a pessoas treinadas e autorizadas pela direção da institui-
ção. Somente estes podem abrir a porta de acesso (cra-
chá, digital etc.).

As pessoas que não são do setor de RM devem ser con-
duzidas dentro dessa zona sob supervisão direta dos colabo-
radores RM e nunca devem ser deixadas desacompanhadas.

Pessoas externas ao setor devem permanecer nesta 
zona somente o tempo estritamente necessário e o mais 
afastadas da porta da sala de exames possível.

Qualquer colaborador que não faça parte do setor, mas 
que precise entrar na Zona III e na Zona IV, especialmente 
fora do horário de exames (horário normal de expediente), 
só pode ser autorizado se receber treinamento e educa-
ção adequados para tal, com registro formal deste feito e 
mantido pela instituição. Pelo menos uma vez ao ano tem 
de ser renovado. 

A sinalização é obrigatória, especialmente nas portas 
com acesso restrito.

Materiais que podem ser movidos, transportados ou 
deslocados para a zona IV, como macas, suportes de soro, 
carrinhos de anestesia, vassouras, carros de limpeza, extin-
tores de incêndio, torpedos de oxigênio etc., devem ser devi-
damente sinalizados com etiquetas ou cartazes de Seguro 
em RM, Não seguro em RM ou Condicional.

Materiais no setor de RM, especialmente os localiza-
dos na Zona III, que possam ser deslocados para a Zona 
IV, devem ser identificados e marcados com a nomencla-
tura proposta pela FDA e pela American Society for Testing 
and Materials (ASTM), que os classifica em Seguros, Não 
seguros ou Condicionais20. 
•	 Seguro para RM: um item que não apresenta riscos 

conhecidos resultantes da exposição a qualquer ambiente 
de RM. Itens considerados como Seguros para RM são 

Figura 4. Diagrama do Zoneamento proposto pelo Expert 
Panel on MRI Safety do American College of Radiology (ACR)6 
e traduzido e adaptado pelos autores.
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compostos de materiais não condutores eletricamente, 
não metálicos e não magnéticos;

•	 Não seguro para RM: um item que apresenta riscos 
inaceitáveis ​​para o paciente, equipe médica ou outras 
pessoas dentro do ambiente MR;

•	 Condicional: um item com segurança comprovada no 
ambiente de RM dentro de condições definidas. No mínimo, 
aborde as condições do campo magnético estático, o 
campo magnético de gradiente comutado e os campos 
de radiofrequência. Condições adicionais, incluindo con-
figurações específicas do item, podem ser necessárias.

Um ímã de mão potente pode ser usado por um cola-
borador qualificado para investigar esses materiais e clas-
sificá-los. Atenção especial deve ser dada a extintores de 
incêndio, cilindros de oxigênio e materiais móveis.

Materiais trazidos de fora do setor para a Zona II e a 
Zona III devem ser verificados pelos colaboradores RM e 
devidamente classificados.

Se em algum ponto da Zona III a linha de 5 gauss (5 G 
ou 0,5 mT) exceder os limites da sala de exames, a região 
deve ser demarcada e devidamente sinalizada. Abordaremos 
a linha de 5 G mais adiante no texto.

10. A Linha de 5 Gauss (5G)  
ou 0,5 Militesla (0,5 mT) 

Esta linha especifica o perímetro em torno do equipamento 
de RM em que o campo magnético é mais alto que 5 gauss 
(5 G). 5 gauss ou menos é considerado nível seguro para 
exposição ao campo magnético estático para o público 
em geral. Esse limite leva em consideração o risco de alte-
ração no funcionamento de um marcapasso convencional 
quando da exposição a partir do limite. 

No projeto dos serviços de RM, os fabricantes procu-
ram colocar essa linha dentro ou nos limites das paredes 
da sala do magneto, como mostra a Figura 5.

11. Zona IV: a Sala de Exames

Esta zona é sinônimo de sala do magneto, mas pode avan-
çar para outras áreas, dependendo muito como foi execu-
tado o chamado site planning (planejamento do local pelo 
fabricante) e das restrições de espaço físico de cada local.

A sinalização deve indicar todos os riscos do acesso a 
esta zona, incluindo o alto campo magnético, a radiofrequ-
ência, os gradientes de campo magnético, os criogênicos 
(hélio) e o ruído sonoro.

É recomendado que exista uma lâmpada vermelha na 
porta de entrada indicando Campo Magnético Ativo (Magnet 
On), com circuito para prevenir que se apague em caso de 
perda de energia elétrica. Esse ponto é bastante discutível, 
devido ao risco de a lâmpada se apagar e, dessa forma, 
indicar que o magneto está falsamente desligado.

Nos casos de emergência ou eventual necessidade de 
atendimento médico dentro da sala de exames, o paciente 
sempre tem de ser removido e levado para um local seguro 
quanto aos riscos do alto campo magnético (Zona III, Zona II 
ou outro local fora do setor).

12. Fontes de Riscos da 
Ressonância Magnética 

Os riscos relacionados ao ambiente de RM são demonstra-
dos resumidamente no Quadro 1 e abordaremos cada um 
deles no texto, de forma resumida e voltada para a rotina 
clínica do setor de RM.

13. Campo Magnético Estático (B0)

Os equipamentos de RM disponíveis no mercado têm inten-
sidade de campo magnético que varia de 0,2T a 3,0T para 

Figura 5. Linha de isocampo de 5 gauss destacada em 
vermelho, mostrando que a maior parte da mesma está 
contida dentro da sala de exames, porém avançando na parte 
posterior para a sala de equipamentos.

Fonte de Risco Efeito no Corpo Humano

Campo 
Magnético 
Estático

Atração de objetos ferromagnéticos
Torção de objetos ferromagnéticos

Alteração no funcionamento de equipamentos
Vertigem e Náusea

Gradientes 
de Campo 
Magnético

Estímulo de Nervos Periféricos
Magnetofosfenos
Choque elétrico
Ruído Acústico

Radiofreqüência
Aumento da temperatura corporal

Aquecimento de Materiais
Queimaduras

Criogênios
Queimaduras
Sufocamento

Meios de 
Contraste

Reações Alérgicas
Deposição em Tecidos

Fibrose Nefrogênica Sistêmica

Quadro 1. Fontes de risco em ressonância magnéticae 
possível efeito ou interação com o corpo humano e materiais.
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uso clínico, porém, na área de pesquisa, podem mesmo ser 
iguais ou superiores a 7,0T. As regras de segurança sofrem 
alteração quando o campo é superior a 3,0T, especialmente 
quanto à movimentação das pessoas em relação ao campo. 
Abordaremos as orientações básicas para equipamentos 
usados clinicamente e que se restringem ao valor de 3,0T.

O campo magnético estático (B0) oferece dois tipos bási-
cos de risco: atração de objetos ferromagnéticos e altera-
ção no funcionamento de equipamentos.

Objetos compostos de ferro, níquel e cobalto, por exem-
plo, apresentam comportamento ferromagnético e serão 
atraídos pelo campo magnético do equipamento. O risco 
pode ser de atração (como no caso de um cilindro de oxi-
gênio, uma tesoura ou uma enceradeira) ou de torção (tor-
que) em um objeto implantado no corpo, como um clipe 
de aneurisma cerebral não seguro para RM, por exemplo.

Quanto maior for a massa ferromagnética, maior será a 
força de atração do campo para com o objeto. Dessa força 
de atração pode ainda resultar o chamado efeito míssil, 
em que o objeto é acelerado em direção ao magneto, 
podendo acarretar choque violento com o paciente ou 
membro da equipe.

Todos os objetos que necessitarem ser levados para 
dentro da sala devem ser cuidadosamente verificados por 
pessoal especializado (físicos, engenheiros ou responsáveis 
da instituição ou fabricante), de forma a garantir que não 
haverá risco de atração com o campo magnético.

Pacientes, acompanhantes, membros da equipe técnica 
e médica ou qualquer pessoa que necessite entrar na sala 
de exames (sala do magneto) devem ser cuidadosamente 
questionados e revisados para que não portem materiais 
ferromagnéticos ou que não tenham implantes ou equipa-
mentos sensíveis ao campo magnético.

Pacientes portadores de implantes eletricamente ativos 
(como, por exemplo, marcapassos cardíacos, desfibrilado-
res cardíacos, neuroestimuladores, implantes cocleares etc.) 
devem ser questionados mesmo antes de entrar na Zona 
III do setor de RM, pois a presença desses equipamentos 
além da linha de 5 G ou 0,5 mT (1 T = 10.000 G) é proibida, 
a não ser que tenham implantes condicionais para RM.

Um efeito importante a ser considerado na movimenta-
ção de um paciente com algum implante ou algum objeto 
com partes metálicas que não sejam ferromagnéticas é a 
criação de forças de Lenz. Segundo a lei de Faraday, um 
campo magnético variando ou se movendo induzirá uma ten-
são em um condutor elétrico. A lei de Lenz complementará 
dizendo que dessa tensão induzida no condutor surgirá um 
segundo campo magnético cuja orientação e magnitude irão 
se opor ao campo magnético variável que está induzindo. 

O resultado prático disso é que correntes elétricas 
(e campos magnéticos) podem ser induzidas em materiais 
metálicos levados para dentro da sala, causando momen-
taneamente (enquanto em movimento) a sensação de atra-
ção ou repulsão com o campo magnético estático, gerando 
confusão sobre este ser um material ferromagnético.

Alguns pacientes e trabalhadores já relataram sensação 
de atração de aparelhos dentários ou próteses dentárias 

metálicas quando eram posicionados sobre a mesa de exa-
mes. Dessa forma, recomendamos que toda movimenta-
ção de equipamentos seguros para RM que entrem na sala 
ou a movimentação de pacientes com implantes metálicos 
seguros para RM ou mesmo condicionais sejam feitas da 
forma mais lenta possível.

13.1. Cuidados com Campo Magnético Estático (B
0)

•	 Demarcar a linha de 5 gauss utilizando cartazes, mar-
cação no piso e obstáculos, se necessário;

•	 Criar mecanismo físico de restrição de acesso ao setor 
de RM (leitoras de crachá, portas com senha etc.);

•	 Proibir o acesso livre de qualquer pessoa portadora de 
marcapassos e neuroestimuladores no ambiente de RM;

•	 Utilizar documentos para investigação de metais em que 
o paciente assinale a sua presença no corpo e possa 
ser investigado antes da entrada na zona III e na sala 
de exames (Zona IV);

•	 Nunca levar para dentro da sala de exames materiais 
desconhecidos ou não revisados quanto a presença de 
partes ferromagnéticas;

•	 Não permitir a entrada do paciente em sala portanto 
qualquer objeto metálico como anéis, brincos, relógio, 
carteira, piercing e próteses dentárias removíveis;

•	 Somente utilizar na sala de exames equipamentos pró-
prios (seguros ou condicionais) para o ambiente da RM 
e certificados por empresas de reconhecida competên-
cia (por exemplo, injetoras de meio de contraste, oxí-
metros, carros de anestesia, eletrodos etc.);

•	 Colaboradores externos ao setor, como pessoal de 
manutenção e higienização, só devem ser autorizados 
a entrar na sala após repasse formal de instruções de 
segurança no ambiente de RM;

•	 Conhecer a localização e a forma de acionamento dos 
botões de parada elétrica e de desligamento do campo 
magnético.

14. Gradientes de Campo Magnético

Os gradientes de campo magnético são variações rápidas 
do campo magnético que ocorrem durante o processo de 
obtenção das imagens.

As variações de campo magnético podem induzir cor-
rentes elétricas no corpo do paciente que podem resultar 
em estímulo de músculos periféricos e, até mesmo, choques 
elétricos. A probabilidade de ocorrência é maior quando do 
uso de sequências de pulso rápidas (gradiente eco e ima-
gem ecoplanar) e nas extremidades dos magnetos, especial-
mente nos magnetos supercondutores de formato cilíndrico.

Normas regulamentadoras limitam o valor máximo do 
gradiente para prevenir que nenhuma estimulação car-
díaca ocorra.

O ruído acústico produzido pelos gradientes pode ser 
superior a 80 dB, por isso é obrigatório o uso de proteção 
auricular para pacientes e qualquer pessoa que permaneça 
dentro da sala do magneto durante a aquisição de imagens. 
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14.1. Cuidados com o gradiente de campo magnético
•	 Fornecer protetor auricular para pacientes, acompa-

nhantes ou qualquer pessoa que permaneça dentro da 
sala do magneto durante a aquisição de imagens;

•	 Evitar que a pele do paciente fique em contato direto 
com a carcaça interna do magneto ou com partes da 
bobina. Utilizar espumas isoladoras e a roupa apropriada 
para o exame para este fim;

•	 Criar registros de ocorrência em pacientes de estímulo 
de nervos periféricos, sensações de choque ou surgi-
mentos de flashes luminosos (os chamados magnetofos-
fenos) durante a realização de exames, para que sejam 
relatados ao fabricante e responsáveis pela manutenção 
dos equipamentos;

15. Radiofrequência

O principal risco associado à radiofrequência é a deposi-
ção de sua energia sob a forma de calor. Os equipamen-
tos possuem sistemas de monitoramento (hardware e/ou 
software) que limitam a potência de RF levando em con-
sideração o peso do paciente e outras informações para 
calcular e monitorar em relação aos limites estabelecidos 
internacionalmente para a taxa de absorção específica da 
radiofrequência (SAR). 

A taxa de absorção específica da RF, conhecida pela 
sigla SAR (do inglês, specific absortion rate), é uma medida 
da quantidade de energia da RF depositada por unidade 
de massa do corpo do paciente (W/kg).

O aquecimento do paciente durante um exame de RM 
depende da quantidade de RF depositada por unidade de 
massa (SAR), da temperatura ambiente, da umidade relativa 
do ar, da taxa de fluxo de ar dentro do magneto, da taxa de 
trocas de calor do paciente e suor e do isolamento do paciente.

Os limites do SAR levam em consideração que a tem-
peratura do tecido não ultrapasse 1,0°C e os limites exis-
tem para corpo inteiro e regiões específicas.

A International Electrotechnical Commission (IEC)21 
estabelece que os equipamentos de RM devem seguir 
três níveis de SAR com limites para corpo inteiro, partes 
do corpo e crânio:
1.	 Normal Operating Mode (ou Modo de Operação Normal): 

modo normal para a rotina de exames de RM;
2.	 First Level Controlled Operating Mode (ou Primeiro Nível 

do Modo de Operação Controlado): o operador do equi-
pamento de RM é avisado que o nível normal excedeu 
e que pode ir para este novo nível usando um botão 
de “Aceitar”, porém exige que o operador monitore de 
forma mais atenta o paciente;

3.	 Second Level Controlled Operating Mode (ou Segundo 
Nível do Modo de Operação Controlado): modo liberado 
somente em situações de pesquisa e com autorização 
do fabricante do equipamento de RM.

O Quadro 2 resume os limites em cada nível de SAR 
recomendados pela IEC:

Dessa forma, o operador do equipamento de RM é avi-
sado sempre quando da troca de um nível para o outro e 
assume a responsabilidade para tal mudança. É também 
tarefa do operador de RM saber manipular os parâmetros 
das sequências de pulso de forma a reduzir o SAR e manter 
a qualidade da imagem em situações específicas.

A quantidade de energia da RF absorvida pelo corpo 
aumenta aproximadamente com o quadrado do aumento do 
campo. Isso quer dizer que, de 1,5T para 3,0T, uma mesma 
quantidade de RF transmitida ao corpo resultará em quatro 
vezes mais energia absorvida (SAR quatro vezes maior).

Em 2017, a FDA, em parceria com a Society for Magnetic 
Resonance Technologists (SRMT), produziu um cartaz sobre 
prevenção de queimaduras em RM. A versão em inglês pode 
ser obtida em https://www.ismrm.org/mr-safety-links/mri-burn-
-prevention-poster/, e a versão autorizada para o português 
pode ser obtida em http://www.mrispins.com.br (Figura 6).

15.1. Cuidados com a Radiofrequência
•	 Fornecer ao paciente avental ou roupa apropriada e 

confeccionada com tecido natural para que substitua 
todas as suas roupas para realização do exame;

•	 Informar ao equipamento no início do exame o valor de 
massa corporal (kg) e idade (e outros dados solicitados 
pelo fabricante), permitindo o correto cálculo e funcio-
namento das limitações de SAR;

•	 Não cobrir o paciente excessivamente;
•	 Manter a temperatura e a umidade da sala de exames 

dentro da faixa recomendada pelos fabricantes, e manter 
a ventilação do interior do magneto acionada e, de pre-
ferência, na velocidade mais alta durante todo o exame;

•	 Não utilizar plásticos ou outros materiais que causem 
abafamento e aumento da transpiração. Não cobrir a 
superfície de bobinas ou almofadas com películas plásti-
cas ou outros tecidos que não tenham sido autorizados 
e revisados pelo fabricante do equipamento de RM;

•	 Não iniciar o exame em paciente com suor acumulado, 
urina ou fezes. O corpo do paciente deve estar seco. 
Isso inclui os cabelos; 

•	 Não permitir que mãos e pés fiquem cruzados ou em 
contato direto de pele com pele, evitando, assim, um 
efeito de antena que pode resultar em queimaduras e 
choques nesses pontos de contato;

Modo de Operação
SAR para 

Corpo Inteiro
(W/kg) 

SAR para 
Crânio
(W/kg)

Máximo Aumento 
de Temperatura

(°C)
Modo de Operação 
Normal

2,0 3,2 0,5

Primeiro Nível do 
Modo de Operação 
Controlado

4,0 3,2 1,0

Quadro 2. Limites em cada nível de absorção específica 
de radiofrequência (SAR) recomendados pela International 
Electrotechnical Commission (IEC) e adaptado de Allison e Yanasak22.
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•	  Verificar cabos e conectores das bobinas quanto a 
integridade física, evitando, assim, risco de choques e 
faiscamento;

•	 Manter contato visual e sonoro permanente com o 
paciente, orientando-o a acionar a campainha ligada ao 
alarme sonoro caso sinta alguma sensação de aqueci-
mento ou desconforto durante o exame.

Por todos os motivos relatados, a troca completa de 
roupa do paciente por uma roupa de material não sintético, 
sem pinturas ou qualquer parte metálica (preferência por 
puro algodão) fornecida pelo setor de RM é uma medida 
bastante eficaz para garantir a segurança do paciente 
durante o exame.

16. Líquidos Criogênicos

Os líquidos criogênicos, como o nitrogênio e o hélio, são 
gases liquefeitos a baixas temperaturas e são usados nos 
magnetos supercondutores para que a corrente circule pela 
bobina produtora do campo magnético principal sem apre-
sentar resistência elétrica (supercondutividade).

O hélio líquido é o criogênico mais utilizado e possui tem-
peratura de -269°C. Os magnetos supercondutores estão 
abastecidos com cerca de 1.400 a 2.000 L de hélio líquido.

Durante abastecimentos e manutenções, cuidados espe-
ciais são tomados pelas equipes técnicas para evitar queima-
duras devido à baixa temperatura no eventual contato com 
o líquido ou com o gás, e há a possibilidade de substituição 
do ar ambiente pelo gás hélio, levando ao sufocamento. 

Na rotina de um serviço de RM, o controle e o registro 
diário da pressão do magneto e do nível de hélio são neces-
sários para evitar perdas excessivas com a evaporação e 
os pontos críticos de trabalho com o magneto, como nos 
casos em que o nível de hélio fica inferior a 50% da capa-
cidade de abastecimento.

17. Extinção do Campo Magnético

Se for necessário realizar a extinção do campo magnético 
(procedimento conhecido como quenching) por meio do 
acionamento do botão específico para esse fim, é importante 
assegurar que a porta da sala de exames esteja aberta e 
que as pessoas serão evacuadas do setor, uma vez que o 
hélio líquido se expande na taxa de aproximadamente 700 L 
de hélio gasoso para cada litro de hélio líquido, ocupando 
rapidamente o espaço do ar ambiente. Importante ressal-
tar que não é incomum a ocorrência de quenching espon-
tâneo pelo magneto.

Os magnetos têm um duto, chamado de tubo de quench, 
que conduz o hélio sob a forma de gás para fora da sala 
(área externa), porém há a possibilidade de o duto estar 
obstruído ou danificado e, dessa forma, jogar o hélio para 
dentro da sala de exames e do setor de RM. 

18. Cuidados com Líquidos Criogênicos

•	 Para magnetos supercondutores, a porta da sala de 
exames deve abrir preferencialmente para fora ou a sala 
deve ter válvula de compensação de pressão bidirecio-
nal com dimensão apropriada;

•	 Rotinas de reabastecimento de hélio líquido devem ser 
cercadas de todas as medidas de segurança necessá-
rias, principalmente proibindo a entrada de pessoas des-
necessárias ao procedimento ou desavisadas no setor;

•	 Não respirar e ou se aproximar de gases/vapores 
criogênicos;

•	 Não tocar superfícies congeladas no magneto ou da 
torre do magneto;

•	 Manter a saída externa do tubo de quench desobstruída 
e direcionada para local que não possibilite circulação 
de pessoas;

•	 Em caso de apagamento do campo magnético, remo-
ver o paciente imediatamente e avisar o serviço técnico 
do fabricante do equipamento;

•	 Manter o ar-condicionado da sala de exames em boas 
condições e com renovação parcial do volume de ar.

Figura 6. Cartaz sobre prevenção de queimaduras em 
RM produzido pela Society for Magnetic Resonance 
Technologists (SMRT) em conjunto com o Food and Drug 
Administration (FDA) e traduzido de forma autorizada pelos 
autores deste artigo.
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19. Sinalização

O acesso ao setor e, especialmente, à porta da sala de 
exames deve estar sinalizado com cartazes e avisos, como 
mostram as Figuras 7 e 8. Esses cartazes possibilitam a 
correta identificação dos riscos e limitam a entrada de pes-
soas portadoras de marcapassos e outros dispositivos e 
implantes proibidos no ambiente de RM ou, mais especifi-
camente, na sala de exames. 

Os materiais podem ser marcados, conforme mencio-
nado anteriormente, com etiquetas de Seguro, Não seguro 
e Condicional, conforme mostradas na Figura 9.

O cartaz, os quadros e as etiquetas podem ser encon-
trados para download em http://www.mrispins.com.br.

20. Restrição de Acesso e Anamnese

Talvez a melhor restrição de acesso de pacientes ao ambiente 
da RM deveria ser realizada pelo médico solicitante quando 
prescreve um exame de RM para seu paciente. Porém sabe-
mos que infelizmente muitos pacientes portadores de marca-
passo acabam recebendo solicitações para exames de RM. 
Sendo assim, outras medidas de restrição devem ser tomadas.

O questionamento e a investigação sobre as caracterís-
ticas do paciente deve ser realizada em mais de uma etapa 
para que sejam criadas barreiras que evitem o acesso ao 
ambiente de RM.

Um exemplo de boas práticas se dá quando o paciente 
ou seu responsável direto são questionados já no agenda-
mento do exame com algumas perguntas. Havendo res-
posta positiva para algum item de segurança em RM, o caso 
deve imediatamente ser repassado para a equipe técnica e 
médica da RM que investigará se o paciente poderá fazer 
ou não o exame.

No dia do exame e ainda na Zona II, o paciente tem de 
ler, responder ao Consentimento Informado e Questionário 
de Segurança em RM e assiná-lo. Esse mesmo docu-
mento pode estar disponível nas unidades de internação 
para preenchimento prévio, antes mesmo de um paciente 
internado ser conduzido para o setor de RM.

A anamnese e conferência dos documentos acima deve 
ser feita tanto pelo pessoal de enfermagem da RM como 

Figura 7. Modelo de cartaz criado para servir como padrão 
para porta da sala de exames.

Figura 8. Sugestão de quadros para sinalizar as diferentes 
zonas na ressonância magnética.

Figura 9. Etiquetas criadas segundo padrão American Society 
for Testing and Materials para marcação de materiais e 
equipamentos no setor de ressonância magnética.
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pelo operador da RM (técnico, tecnólogo ou biomédico) 
antes do paciente ser colocado na Zona IV (sala de exames).

21. Consentimento Informado 
e Questionário de Segurança 
em Ressonância Magnética 

Conforme já dito, todos as pessoas que entrarem na Zona 
III devem ser investigadas quanto à presença de disposi-
tivos, implantes ou materiais que possam oferecer risco à 
sua segurança e à dos demais no ambiente de RM.

Acompanhantes de pacientes ou qualquer pessoa que 
entrar na Zona III ou na Zona IV e pacientes que serão sub-
metidos ao exame de RM devem, obrigatoriamente, ser 
investigados por meio de um questionário próprio de segu-
rança, preenchido a próprio punho e assinado.

É recomendável que o profissional de saúde que apli-
cou o questionário e o operador dos equipamentos de RM 
também assinem.

Um modelo internacionalmente aceito é o do Institute 
for Magnetic Resonance Safety Education and Research 
(IMRSER) desenvolvido em conjunto com Frank G. Shellock23.

Caso exista relato ou indicação na investigação de que 
o paciente tenha algum material ou dispositivo implantado 
no corpo, deve-se realizar pesquisa sobre a classificação de 
tal objeto. Sendo classificado como não seguro, o paciente 
ou indivíduo não deve entrar na Zona III. Sendo seguro, 
poderá ir até a Zona IV e permanecer lá. A classificação de 
“condicional” deve ser avaliada quanto às recomendações 
do fabricante para a realização segura do exame. 

22. Pesquisa sobre Dispositivos,  
Materiais e Implantes: A Lista

Mantida por Frank G Shellock no website www.mrisafety.
com24, A lista é uma fonte de consulta sobre informações de 
segurança de milhares de materiais, dispositivos e implan-
tes que foram testados e classificados.

Os fabricantes também podem ser consultados quanto 
às informações de segurança em RM de seus produtos, seja 
para que liberem acesso ou para que forneçam tais dados.

Sendo assim, é fundamental que não somente se saiba 
se o paciente tem no corpo determinado material, mas que 
se saibam marca, modelo e fabricante.

23. Conduta em Casos Duvidosos 

A conduta recomendada em casos de dúvida quanto a 
presença de algum dispositivo, implante ou condição do 
paciente para realizar o exame é a de não realizar até que 
se saibam todas as informações. O médico radiologista é 
o responsável técnico pelo paciente e deve ser informado e 
consultado sempre que necessário para autorizar a entrada 
de uma paciente em sala e a realização do exame.

24. Marcapassos,  
Cardioversores e Outros Dispositivos  
Eletrônicos Presentes no Corpo

Até bem pouco tempo atrás, pacientes portadores de mar-
capassos e desfibriladores não podiam sequer entrar no 
setor de RM devido ao risco de interação desses implan-
tes com o campo magnético. 

Atualmente, marcapassos e desfibriladores cardíacos 
próprios para o ambiente da RM estão disponíveis e rece-
bem a classificação de condicional, uma vez que a sua 
segurança depende da observação e realização do exame 
sob determinadas regras que dependerão de cada fabri-
cante e cada modelo de dispositivo.	

Recentemente, o CBR publicou um artigo on-line com 
orientações para realização de exames de RM em porta-
dores de dispositivos eletrônicos cardíacos que deve ser 
consultado para uma visão mais ampla do assunto25.

Marcapassos, desfibriladores, estimuladores e outros 
aparelhos eletricamente ativos e implantados no corpo pre-
cisam ser verificados e revisados quanto a sua classificação.

Até que isso ocorra, qualquer portador não pode entrar 
na sala de exames. O recomendado, por precaução, é que 
ele não acesse o setor. 

A autorização para realização de exames nesses pacien-
tes é de responsabilidade do radiologista (responsável téc-
nico) em conjunto com o cardiologista do paciente respon-
sável pelo dispositivo.

Dispositivos eletricamente ativos implantados no corpo, 
como marcapasso ou neuroestimuladores, ainda são motivo 
de grande preocupação e restrição no ambiente de RM. A con-
duta de liberação de um paciente portador desse tipo de dis-
positivo deve ser avaliada caso a caso e somente com uma 
pesquisa criteriosa será possível determinar se o implante é 
condicional, ou seja, pode realizar o exame (ou entrar na sala 
de exames), desde que sejam respeitadas as devidas recomen-
dações estabelecidas pelo fabricante, ou se ele não é seguro. 

Havendo dúvida, não se deve fazer o exame ou mesmo 
deixar que um paciente, acompanhante ou colaborador 
entre na sala de exames.

O procedimento pré-exame que se inicia no agenda-
mento é fundamental para que a segurança dos pacientes 
seja avaliada e as ações no dia do exame sejam correta-
mente tomadas. 

25. Meios de Contraste à Base de Gadolínio

O gadolínio é um metal do grupo das terras raras com número 
atômico de 64 e apresenta sete elétrons não pareados na 
eletrosfera, o que confere ao elemento a capacidade de 
tornar-se magnetizado enquanto submetido a um campo 
magnético, fenômeno conhecido como paramagnetismo.

De maneira bastante simplificada, cada molécula con-
tendo gadolínio administrada a um paciente que se encon-
tra no interior de um campo magnético, como em um equi-
pamento de ressonância magnética, funciona como um 
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pequeno magneto, interagindo com moléculas de água (de 
milhares a milhões de vezes por segundo) e acelerando o 
relaxamento T1 e T2. Do ponto de vista prático, a aceleração 
do relaxamento pode ser traduzida como aumento de sinal, 
como evidenciado, por exemplo, nas sequências de imagem 
ponderadas em T1, em que tecidos com maior concentra-
ção de gadolínio apresentam maior intensidade de sinal.

Quanto maior for a capacidade de uma molécula con-
tendo gadolínio induzir relaxamento T1 e T2, maior será a 
relaxatividade dessa molécula. Fatores como concentração, 
tamanho molecular, capacidade de ligação com a molécula 
de água e com proteínas humanas, temperatura e intensi-
dade de campo magnético influenciam a relaxatividade das 
moléculas que contêm gadolínio.

26. Quelantes e Estabilidade dos  
Meios de Contraste à Base de Gadolínio

Em seres vivos, o gadolínio iônico (Gd3+) é um forte com-
petidor do cálcio iônico (Ca2+), ocupando sítios de ligação 
desse último íon e exercendo efeitos tóxicos por meio de 
diversos mecanismos, destacando-se inibição da atividade 
enzimática, bloqueio de canais transportadores da mem-
brana celular e ativação de células do sistema imunoló-
gico. A estabilização e neutralização dos efeitos deletérios 
dos íons de gadolínio é obtida pela ligação com molécu-
las denominadas quelantes. Do ponto de vista estrutural, 
existem dois tipos de quelantes: macrocíclicos (moléculas 
que envolvem completamente o íon de gadolínio) e lineares 
(moléculas que envolvem parcialmente o íon de gadolínio).

Uma molécula de gadolínio (quelante ligado ao gadolínio 
iônico) administrada a um ser vivo está sujeita à interação 
com diversos elementos, inclusive com aqueles que têm 
potencial de ocupar o sítio de ligação entre o gadolínio e o 
quelante, liberando o gadolínio iônico ao meio. O fenômeno 
da substituição do gadolínio iônico por outro elemento, com 
consequente liberação do gadolínio, é conhecido como 
transmetalação e encontra-se no centro da gênese dos 
efeitos adversos tardios aos meios de contraste a base de 
gadolínio (MCBG).

A superioridade dos quelantes macrocíclicos diante dos 
lineares na retenção do íon de gadolínio foi amplamente 
apresentada na literatura e atualmente é consenso que os 
quelantes macrocíclicos apresentam maior estabilidade e 
baixo risco de sofrer transmetalação26,27.

27. Eventos Adversos Agudos aos  
Meios de Contraste à Base de Gadolínio

Eventos adversos agudos aos MCBG são raros, aconte-
cendo em cerca de 0,07 a 2,4% das administrações em 
humanos. A maioria das reações adversas é leve e de natu-
reza fisiológica (sensação de frio, calor ou dor no sítio de 
injeção, náuseas e/ou vômitos, cefaleia etc.). Reações de 
natureza alérgica podem ocorrer com frequência menor, 

estimada entre 0,004 e 0,7%, enquanto reações alérgicas 
graves são ainda mais raras, estimadas em 0,001 a 0,01%28.

A história de um evento adverso no passado é conside-
rada como o principal preditor de uma nova reação adversa. 
Nesse cenário, estratégias como pré-medicação com cor-
ticosteroides e utilização um fármaco diferente do utilizado 
na primeira reação são estratégias que visam minimizar o 
risco de um novo evento adverso. Histórico de asma, múl-
tiplas alergias e alergia aos meios de contraste iodados não 
aumentam de forma significativa o risco de uma reação 
adversa ao gadolínio e não determinam modificação da 
conduta na maioria das instituições28,29.

A dispneia transitória relacionada ao meio de contraste 
gadoxetato dissódico é entendida como uma reação fisio-
lógica, com duração de poucos minutos e que ocorre ime-
diatamente após a administração endovenosa dessa subs-
tância. Alertar os pacientes sobre a possibilidade dessa 
reação fisiológica antes da administração do contraste é 
uma estratégia que pode minimizar artefatos de imagem 
na fase arterial do estudo28.

Extravasamento do meio de contraste à base de gadolí-
nio para o subcutâneo costuma ser um evento com mínima 
morbidade devido ao baixo volume administrado. Evitar cate-
teres venosos em veias muito periféricas continua sendo 
boa prática médica.

Os meios de contraste à base de gadolínio são dro-
gas consideradas classe C pela FDA, agência reguladora 
norte‑americana, para administração em pacientes grávidas 
e não devem ser utilizados rotineiramente. A administração 
é liberada para pacientes lactantes, não sendo necessária 
ou recomendável a suspensão da amamentação por qual-
quer período de tempo após a utilização do contraste30.

28. Eventos Adversos Tardios aos  
Meios de Contraste à Base de Gadolínio

28.1. Fibrose nefrogênica sistêmica (FNS) 
O primeiro relato da doença data do ano 200031, entretanto 
a relação com a exposição ao gadolínio foi reconhecida 
somente em 200632. Trata-se de uma condição que se esta-
belece em pacientes portadores de insuficiência renal (crô-
nica ou aguda), desde dias até anos após a administração 
endovenosa do gadolínio. Agudamente, a doença mani-
festa-se com dor, prurido, edema e eritema da pele, inicial-
mente comprometendo os membros inferiores. Evolui com 
espessamento e fibrose cutânea, fibrose de órgãos inter-
nos (pulmão, coração, fígado, meninges, músculos etc.), 
resultando em contraturas de membros, insuficiência de 
diversos sistemas e finalmente morte33.

Fatores de risco relacionados com o desenvolvimento 
de FNS são: 
•	 insuficiência renal crônica com taxa de filtração glome-

rular (TFG) menor que 30 mL/min/1,73 m2 de superfície 
corporal; 

•	 insuficiência renal aguda; 
•	 diálise28,29.
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Atualmente, a literatura divide os MCBG de acordo com 
o risco do desenvolvimento de FNS (Quadro 3)28. As reco-
mendações de uso baseiam-se no perfil do paciente e no 
tipo de contraste (Quadro 4)28,29.

As recomendações para avaliação da função renal pre-
viamente à infusão dos MCBG diferem entre o ACR e a 
ESUR (Quadro 5)28,29. Na opinião dos autores deste texto, 
as recomendações do ACR são mais facilmente inseridas 
na prática clínica, podem ser aplicadas durante o agenda-
mento do exame e facilitam o atendimento do paciente.

A utilização da equação da Chronic Kidney Disease 
Epidemiology Collaboration (CKD-EPI) para estimativa do 
cálculo da taxa de filtração glomerular deve ser preferida 
em relação às demais equações existentes. Para pacientes 
pediátricos, a equação de Schwartz “à beira do leito” deve 
ser utilizada28. Diversos websites dispõem das calculado-
ras para acesso on-line gratuito34.

O questionário de triagem proposto pelo ACR encontra-se 
no Quadro 628. Uma resposta positiva a qualquer um dos itens 
indica mensuração de creatinina sérica para cálculo da TFG até 
dois dias antes do exame de imagem com uso de gadolínio.

Hemodiálise não exerce fator protetor para o desenvolvi-
mento de FNS em pacientes com insuficiência renal, apesar 
de ser capaz de eliminar da circulação os MCBG. Na eventua-
lidade do uso de gadolínio em um paciente em hemodiálise, 
recomenda-se que a injeção ocorra o mais próximo possível da 
próxima sessão de hemodiálise. Não existe recomendação para 
múltiplas sessões de hemodiálise após a infusão de gadolínio28.

28.2. Depósito/Retenção de Gadolínio
Após o trabalho publicado por Tomonori Kanda, em 201435, 
relacionando hiperintensidade de sinal nos núcleos da base do 
cérebro com a presença de gadolínio, foi iniciada uma ampla 
discussão na literatura sobre a segurança desses medicamen-
tos. Em 2017, a Agência Europeia de Medicamentos (EMA) 
orientou a retirada de todos os MCBG com quelantes lineares 
do mercado (gadodiamida, gadopentetato dimeglumina e 
gadoversetamida), com exceção dos utilizados para estudos 
hepáticos (gadobenato de dimeglumina e gadoxetato dissó-
dico)36. Na mesma ocasião, a FDA manifestou-se favoravel-
mente à manutenção da comercialização dos MCBG lineares, 

Risco de FNS Substância Comentários

Alto

Gadodiamida, 
gadopentetato 
dimeglumina, 

gadoversetamida

Quelantes lineares. 
Relacionados com a 
maioria dos casos de 
fibrose nefrogênica 

sistêmica.

Intermediário
Gadobenato de 

dimeglumina, gadoxetato 
dissódico

Quelantes lineares. 
Não estão associados 
de maneira clara com 

casos de FNS.

Baixo
Gadobutrol, gadoterato 

de meglumina, 
gadoteridol

Quelantes macrocíclicos. 
Não estão associados 
de maneira clara com 

casos de FNS.

Quadro 3. Classificação dos meios de contraste a base 
de gadolínio de acordo com o risco de fibrose nefrogênica 
sistêmica (FNS).

Risco de FNS Recomendação de uso

Alto
Contraindicados em pacientes com insuficiência 

renal aguda e crônica (taxa de filtração glomerular 
— TFG < 30 mL/min) e em pacientes em diálise.

Intermediário

O Colégio Americano de Radiologia (ACR) não 
recomenda o uso em pacientes com insuficiência 
renal aguda ou crônica (TFG < 30 mL/min) e em 
pacientes em diálise. A Sociedade Europeia de 

Radiologia Urogenital (ESUR) recomenda uso com 
cautela nesse grupo de pacientes, com intervalo 

de pelo menos 7 dias entre doses. Trata-se de um 
grupo de contrastes que entraram no mercado após 
a instituição de medidas profiláticas para a FNS, cuja 
experiência é limitada quanto ao real risco de FNS.

Baixo

Tanto o ACR quando a ESUR recomendam 
precaução no uso desses agentes de contraste 
em pacientes com insuficiência renal aguda ou 
crônica (TFG < 30 mL/min) e em pacientes em 
diálise. O uso deve ser avaliado pelo radiologista 

e justificado pela necessidade e ausência de 
método diagnóstico alternativo.

Quadro 4. Recomendação de uso dos meios de contraste a 
base de gadolínio de acordo com o grupo de risco para fibrose 
nefrogênica sistêmica (FNS).

Risco de FNS ACR ESUR

Alto
Aplicação de 

questionário de triagem.

Mensuração da 
creatinina e cálculo da 

TFG obrigatória.

Intermediário
Aplicação de 

questionário de triagem.
Aplicação de 

questionário de triagem.

Baixo
Avaliação da função 

renal é dispensável pelo 
baixo risco de FNS.

Aplicação de 
questionário de triagem.

ACR: Colégio Americano de Radiologia; ESUR: Sociedade Europeia de Radiologia 
Urogenital; TFG: taxa de filtração glomerular.

Quadro 5. Recomendações sobre triagem de função renal 
de acordo com o risco de fibrose nefrogênica sistêmica (FNS) 
conforme manuais do Colégio Americano de Radiologia (ACR) e 
da Sociedade Europeia de Radiologia Urogenital (ESUR).

O paciente possui algum dos fatores de risco?
	 História de doença renal, incluindo: diálise no passado, 

transplante renal, rim único, cirurgia renal, câncer renal.
	 Hipertensão tratada com medicamentos.
	 Diabetes mellitus.

Quadro 6. Questionário para triagem de função renal de 
acordo com o Colégio Americano de Radiologia (ACR).
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pela ausência de dados que demonstrem dano aos pacien-
tes nos quais são identificados sinais de depósito/retenção 
de gadolínio37. Ao final do ano de 2017, a FDA atualizou seu 
posicionamento, alertando sobre a possibilidade de retenção 
dos MCBG, solicitando estudos adicionais de segurança e 
recomendando maiores esclarecimentos aos pacientes can-
didatos ao uso de gadolínio38. No mercado norte-americano, 
assim como no brasileiro, a venda dos MCBG com quelan-
tes lineares e macrocíclicos encontra-se liberada. Não há, 
até o presente momento, estudos que demonstrem prejuízo 
aos pacientes nos quais são identificadas hiperintensidades 
cerebrais relacionadas ao depósito/retenção de gadolínio28.

A teoria mais aceita para o depósito/retenção cerebral de 
gadolínio relaciona-se com o sistema linfático39. De maneira 
bastante simplificada, os MCBG cruzam os capilares fenes-
trados dos plexos coroides, ganhando acesso ao sistema 
liquórico. Desse ponto, acessam os espaços perivasculares 
(de Virchow-Robin) e, por meio deles, a profundidade do 
cérebro. Em regiões de maior metabolismo, os MCBG de 
menor estabilidade podem sofrer transmetalação, liberando 
moléculas de gadolínio ao meio, as quais podem se depo-
sitar em compostos insolúveis ou conectar-se a macromo-
léculas, formas não passíveis de eliminação. O aumento da 
intensidade de sinal possivelmente está relacionado com a 
ligação do gadolínio iônico a macromoléculas cerebrais40,41. 

A presença de MCBG macrocíclicos também é docu-
mentada nos núcleos cerebrais. Observa-se, entretanto, 
redução gradual da concentração dessa substância ao 
longo do tempo, sugerindo a presença da forma solúvel 
(ligada ao quelante), passível de eliminação41.

Reiteramos a ausência de evidência na literatura que 
demonstre alterações histológicas que sugiram neurotoxi-
cidade dos depósitos de gadolínio e estudos que demons-
trem prejuízo cognitivo aos pacientes nos quais são iden-
tificadas hipertensidades28. Esse assunto encontra-se em 
discussão, sendo recomendável ao leitor atenção às fre-
quentes atualizações da literatura corrente42.

29. Gravidez e Ressonância Magnética

Uma pergunta frequente em RM é se pacientes gestantes ou 
com suspeita de gestação podem realizar exames. Ou, ainda, 
se trabalhadoras grávidas podem trabalhar no setor de RM 
ou, mais especificamente, dentro da sala de exames.

Não existe nenhuma evidência na literatura científica que 
sustente efeitos biológicos adversos que possam vir a ser 
causados à mãe ou ao feto no ambiente de RM ou durante 
o exame, e isso vale para qualquer estágio da gravidez. 

A recomendação atual26,43 é que todo exame de RM em 
paciente gestante seja discutido e avaliado pelo médico 
radiologista e pelo médico solicitante de forma a encontrar 
alternativas que também não envolvam riscos, como a radia-
ção ionizante, para a busca do diagnóstico. O exame de 
RM em gestantes deve ser autorizado pelo médico radiolo-
gista e este pode utilizar esta série de perguntas propostas 
por Patrick M. Colletti43 para sua tomada de decisão final:

•	 O exame é realmente necessário?;
•	 A paciente está grávida?;
•	 A ultrassonografia já seria satisfatória para o diagnóstico?;
•	 O exame de RM é apropriado para responder à ques-

tão clínica?;
•	 O exame de RM pode aguardar até o final da gestação?;
•	 A intervenção obstétrica antes do exame de RM é uma 

possibilidade?;
•	  O término da gravidez está sendo considerado?;
•	 O parto prematuro pode ser considerado?

No caso de trabalhadoras gestantes no setor de RM, 
as recomendações, as quais não estão baseadas em qual-
quer indício de efeitos adversos, mas sim em um princípio 
conservativo e de prevenção, são:
•	 reduzir o tempo de permanência dentro da zona IV, evi-

tando, assim, que sua movimentação em relação ao 
campo magnético possa gerar sensações de vertigem, 
especialmente se tratando de equipamentos de 3T;

•	 não permanecer na sala durante a aquisição de imagens. 
Não por causa da RF ou dos gradientes de campo, mas 
devido ao alto ruído sonoro produzido pelo equipamento;

•	 criar uma rotina e fazer constar da política de segurança em 
RM da instituição essas recomendações e observações.

30. Situações de Emergência

A conduta em relação a algumas situações de emergência 
no ambiente da RM difere de outros locais, pois existe sem-
pre o risco iminente do campo magnético do equipamento.

Dessa forma, é preciso pensar nas diversas situações 
de emergência em que o campo magnético ativo pode 
interferir num resgate, vistoria do local ou mesmo na apro-
ximação de pessoas estranhas ao setor de RM. 

Duas situações são especialmente importantes, pois 
podem ocorrer em qualquer serviço de RM: parada car-
diorrespiratória e incêndio.

30.1. Parada Cardiorrespiratória 
O atendimento a um paciente em parada cardiorrespira-
tória ou qualquer outra situação que exija atendimento 
do paciente não deve ser feito dentro da sala de exames. 

Se o paciente estiver realizando o exame ou estiver sob 
a mesa de exames, a equipe deve estar treinada para retirar 
o paciente da maca e removê-lo da sala de exames antes de 
iniciar o atendimento de parada ou outro que exija equipa-
mentos não seguros para RM e/ou equipe de fora do setor 
(colaboradores não RM). O risco de algum material ferro-
magnético ser utilizado nesse atendimento (por exemplo, 
carro de parada) pode colocar em risco a vida do paciente 
e de todos ao seu redor. 

30.2. Incêndio no Setor de Ressonância Magnética
Importante diferenciar dois tipos de incêndio, pois as con-
dutas serão diferentes: foco na sala de exames e incêndio 
incontrolável no setor ou no prédio.
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Antes de tudo, é fundamental retirar o paciente da mesa 
ou da sala de exames e conduzir ele para um local seguro 
ou para fora do prédio.

Um foco de incêndio na sala de exames ou mesmo no 
magneto deve ser combatido com uso de extintores de 
incêndio não ferromagnéticos que devem estar em quanti-
dade suficiente no setor (Zona III) e devidamente identificados. 
Não é necessário, neste caso, acionar o botão de quench. 
Somente se o foco ficar incontrolável e se tornar um incêndio.

Na eventualidade de um incêndio atingir o setor e se 
aproximar da sala do magneto ou mesmo estar ocorrendo 
de forma incontrolável na sala de exames, a equipe deve 
estar treinada para realizar o procedimento de desliga-
mento do campo magnético (procedimento de quenching) 
e evacuar o setor. 

Caso não seja possível acionar o botão de quench, 
pessoas da equipe de RM ou que tenham treinamento de 
segurança em RM devem avisar aos brigadistas da institui-
ção ou o corpo de bombeiros que naquele local existe um 
equipamento de RM com o campo magnético ativo, salien-
tando os riscos e como podem acionar o botão de quench.

Importante destacar que o hélio não é inflamável e não 
apresenta risco direto em casos de incêndio. No momento 
de um quench, a saída do gás hélio por meio do tubo de 
quench para fora do prédio pode apresentar algum pro-
blema e uma parte ou a totalidade do gás ir para dentro 
da sala de exame. Sendo assim, o primeiro risco é o de 
asfixia por substituição do ar ambiente pelo gás hélio; e o 
segundo é o gás supergelado formar oxigênio líquido nessa 
região e, este sim — por ser altamente inflamável, aumen-
tar o risco de incêndio.

É recomendável que o setor tenha extintores não fer-
romagnéticos para o combate a focos de incêndio na sala 
do magneto, pois do contrário os cilindros convencionais 
ferromagnéticos serão atraídos pelo campo, podendo resul-
tar em acidente com os presentes na sala do magneto e 
quebra do equipamento de RM.

31. Treinamentos e Educação Continuada

Apesar de ser este o último tópico desta revisão, conside-
ramos esse o ponto mais importante, pois a educação e, 
especialmente, a educação continuada e de qualidade são 
o que garante a máxima segurança em qualquer atividade 
que ofereça risco44.

Recomendamos que, no mínimo, um treinamento anual 
deve ser realizado por profissional capacitado para todos 
os envolvidos com o setor de RM e os conteúdos devem 
abranger os tópicos relatados acima. Entendem-se todos 
os envolvidos como não somente os colaboradores do setor 
de RM, mas também o grupo de enfermagem de outros 
setores da clínica ou do hospital, higienização, segurança 
patrimonial, brigada de incêndio, agendamento de exames, 
recepção, manutenção, engenharia clínica, segurança do 
trabalho e quaisquer outros profissionais internos ou externos 
que, por algum motivo, tenham de adentrar no setor de RM.

O treinamento deve ser repetido para colaboradores 
novos (novas contratações), especialmente que irão atuar 
diretamente na sala de exames. Uma regra importante que 
pode ser estabelecida em cada instituição é a de somente 
permitir que pessoas com treinamento em segurança em 
RM, comprovado e registrado no setor de pessoal ou 
recursos humanos, entrem na Zona III e na Zona IV (sala 
do magneto). Essa medida é especialmente importante se 
considerarmos as equipes de anestesia (médicos aneste-
sistas), pessoal de higienização, manutenção e segurança 
patrimonial. Esses profissionais nem sempre atuam direta-
mente no setor e têm rotatividade alta.

32. Conclusão

Esta revisão de segurança em RM deve servir de base 
para aumentar a cultura de segurança em cada local que 
tem um equipamento de RM, por meio da propagação de 
boas práticas, políticas, rotinas e treinamentos contínuos. 
Buscamos, assim, englobar nesta revisão todos os riscos 
relacionados à imagem por RM, bem como sugestões e 
recomendações que garantam a segurança de pacientes, 
acompanhantes, trabalhadores e indivíduos em geral no 
ambiente de RM.
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1. Introdução

Os primeiros tratamentos radioterápicos foram realizados 
logo após a descoberta da radiação por Wihelm Röentgen 
(1985) e Henri Becquerel (1986) e da descoberta do ele-
mento rádio por Pierre e Marie Curie (1898). Em 1900, fei-
xes de raios X eram amplamente utilizados para o tratamento 
de lesões cutâneas (Röntgenotherapy) e as primeiras expe-
riências médicas com rádio (radium therapy — atualmente 
conhecida como braquiterapia) foram registradas em 1901 
e 19041. Observações clínicas levaram ao desenvolvimento 
de técnicas padronizadas com o uso de implantes radioati-
vos (braquiterapia) com geometria, intensidade e tempo de 
tratamento específicos, tais como os definidos pelos méto-
dos de Estocolmo (1914), Paris (1919) e Manchester (1930)2.

Os planejamentos de tratamento até os anos 1970 eram 
realizados por meio de implantes padrões ou, no caso da 
teleterapia (irradiação com feixes externos de radiação), 
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pela sobreposição manual de curvas de isodose em 2D e 
do contorno dos pacientes, os quais eram obtidos manu-
almente. Os sistemas de planejamento computadorizados 
atuais começaram a ser desenvolvidos nos anos 1970 e 
1980 com o desenvolvimento dos computadores e da tomo-
grafia computadorizada (TC), o que permitiu o cálculo e a 
visualização da dose em 3D. Avanços significativos foram 
alcançados em diversas áreas, de forma que os sistemas 
de planejamento atuais são capazes de utilizar diversos 
tipos de imagem médicas (ressonância magnética, ultras-
som, PET etc.) em 2D, 3D e 4D.

2. Sistemas de Planejamento Comerciais

Esta seção apresenta uma breve descrição de sistemas de 
planejamentos comercias e os métodos de cálculo de dose 
para diferentes modalidades radioterápicas.

Autor correspondente: Hélio Yoriyaz – Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares – Avenida Lineu Prestes, 2.242 – Cidade Universitária – Butantã – 
CEP: 05508-000 – São Paulo (SP), Brasil – E-mail: hyoriyaz@ipen.br

Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):92-98.

https://orcid.org/0000-0002-8087-1193
https://orcid.org/0000-0001-5273-0003
https://orcid.org/0000-0003-4023-236X


93Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):92-98.

Sistemas de Planejamento em Radioterapia

2.1. Braquiterapia 
A atividade da fonte era inicialmente expressa como a massa 
equivalente em mg de 226Ra. Posteriormente, a unidade Ci 
(Curie) foi definida como a atividade equivalente a 1 g de 
226Ra. Os métodos para o cálculo de dose foram aprimora-
dos e grandezas obsoletas substituídas ao longo dos anos, 
conforme descrito por Rivard et al.2. Atualmente, três algorit-
mos de cálculo distintos estão disponíveis comercialmente.

2.1.1 O Formalismo da American Association of 
Physicists in Medicine – Task Group 43
O formalismo para o cálculo de dose na água, TG-43, foi 
publicado em 19953 e atualizado em 20044-6. O método 
utiliza a superposição de doses obtidas para uma única 
fonte em um meio uniforme “infinito” de água, que pode 
ser determinada pela Equação 1. 

D́ (r)=Sk.Λ. .gL(r).F(r,θ)

2

GL(r,θ)

GL(r0,θ0)

⎛
⎜
⎜
⎝

⎞
⎟
⎟
⎠

� (1)

O sistema de coordenadas polar (r e θ) foi adotado 
ao longo do eixo longitudinal da fonte, onde o centro do 
volume ativo é a origem do sistema de coordenadas. SK é 
a intensidade de kerma da fonte (mGy.m2.h-1 (U)) definida 
pelo kerma no ar multiplicado pelo quadrado da distância; 
Λ é a constante de taxa de dose; GL(r,θ) é fator geométrico 
para fontes pontuais e lineares; gL(r), a função radial de 
dose; e F(r,θ), a função de anisotropia. Parâmetros tabe-
lados para diversas fontes foram amplamente descritos 
na literatura7-9.

O TG-43 é o método de cálculo utilizado na maioria 
dos hospitais, uma vez que foi adotado pelos sistemas de 
planejamento comerciais. O tempo de cálculo e a relativa 
acurácia em meios homogêneos (tecidos moles) garantiram 
o sucesso do método ao longo anos. No entanto, novos 
métodos foram desenvolvidos com o intuito de aprimorar 
o cálculo de dose, uma vez que o TG-43 não considera o 
efeito dos aplicadores e a heterogeneidades do paciente. 

2.1.2 Algoritmos de Cálculo de Dose Baseados em Modelos
Esses algoritmos de cálculo de dose baseados em mode-
los (MBDCA) consideram a composição e as densidades 
dos tecidos, assim como aplicadores. As complexidades 
e os parâmetros relevantes ao tratamento são descritas 
em detalhes pelo TG-18610. Esse relatório, ao contrário do 
TG-43, não descreve uma metodologia para o cálculo de 
dose, apresentando diversos fatores que devem ser consi-
derados, tais como: calibração do aparelho de TC11, gran-
deza utilizada para reportar dose absorvida12, método de 
cálculo13, modelo dos aplicadores etc. 

Atualmente, dois sistemas de planejamento comerciais uti-
lizam MBDCA, BrachyVision/Acuros (Varian Medical Systems, 
Palo Alto, CA, USA) e Oncentra/ACE (Nucletron, an Elekta 
company, Elekta AB, Stockholm, Sweden), ambos para fon-
tes de 192Ir de alta taxa de dose e pulsadas. Oncentra/ACE 
também pode ser utilizado para fontes de 60Co.

2.1.3 Acuros
Foi lançado em 2009 como parte do sistema de planeja-
mento BrachyVision inspirado no software para transporte 
de radiação Attila (Transpire Inc., Gig Harbor WA, USA), 
desenvolvido no laboratório nacional de Los Alamos. Acuros 
resolve a equação linear de transporte de bolztman (LBTE) 
discretizando suas seis variáveis independentes: posição 
(x, y, z), ângulo (θ, ϕ) e energia (E). O tamanho da grade de 
cálculo e a resolução das variáveis discretas impactam dire-
tamente na acurácia do método e, por sua vez, no tempo 
de cálculo, o qual pode chegar a alguns minutos14-17.

2.1.4 Advanced Colapsed Cone Engine
Lançado em 2014, o Advanced Colapsed Cone Engine 
(ACE)18-22 é parte do sistema ONCENTRA e foi desenvol-
vido para estender o método de convolução/superposição 
utilizado em teleterapia. As componentes para o cálculo de 
dose são divididas em contribuições de fótons primários 
e espalhados, provenientes de múltiplos espalhamentos. 
As componentes espalhadas são calculadas por meio de 
kernels pré-calculados em um volume definido de água e 
escalados para considerar a composição e a densidade 
de diferentes tecidos. Ambos os sistemas de planejamento 
requerem um tempo considerável de cálculo (minutos) e 
não são utilizados para a otimização do planejamento do 
tratamento. As posições e o tempo de parada são calcu-
lados com o formalismo definido pelo TG-43 e só então a 
distribuição de dose final é calculada com MBDCA. Artefatos 
na distribuição de dose são visíveis em algumas direções, 
sendo mais pronunciados para o ACE13. Ma et al. publi-
caram uma comparação entre diversos códigos Monte 
Carlo (MC) e os dois sistemas comercias (Acuros e ACE)13. 

2.2 Sistemas de Planejamento em Teleterapia com Fótons
Existem diversos sistemas comercias para planejamento 
para teleterapia, tais como: iPlan RT (BrainLAB A.G., 
Heimstetten, Germany)23, XiO (Elekta AB, Stockholm, 
Sweden)24,25, Monaco (Elekta AB, Stockholm, Sweden)26-28, 
Pinnacle (Philips Radiation Oncology Systems, Fitchburg, 
WI)29,30, Eclipse (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, 
USA)31,32, RayStation33,34 e Panther 3D35,36.

Os métodos de cálculo estão em constante processo de 
aperfeiçoamento, tendo evoluído consideravelmente ao longo 
das últimas duas décadas, e os principais softwares atuais 
são capazes de realizar cálculos complexos, considerando 
a composição dos tecidos, com diversos campos de trata-
mento, modulados ou não. Limitações dos algoritmos pencil 
beam (PB), principalmente para o cálculo de dose de tumo-
res de pulmão, levaram ao desenvolvimento de novos méto-
dos de cálculo com algoritmos de superposição, convolução 
e baseados no método de MC. Diferentes métodos de cál-
culo podem estar disponíveis no mesmo sistema de planeja-
mento, permitindo que o usuário selecione o algoritmo mais 
adequado dependendo do tipo e da complexidade do trata-
mento. Diversos estudos na literatura comparam algoritmos 
analíticos, tais como Anisotropic Analytical Algorithm (AAA) e 
iPlan pencil beam, e algoritmos considerados mais acurados37.
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MC é considerado o padrão-ouro para cálculo de dose, 
pois combina a simulação detalhada das interações da 
radiação com a matéria (incluindo espalhamento) com o 
modelo acurado do paciente baseado em imagens médi-
cas. Embora o método MC seja utilizado para simulação do 
transporte de radiação desde os anos 1940, a implemen-
tação clínica é limitada em razão dos altos requerimentos 
computacionais e consequente tempo de cálculo. 

Mais recentemente, sistemas comerciais passaram a incor-
porar algoritmos de cálculo baseados no método MC, tais como: 
Acuros XB, Monaco e iPlan XVMC38. A implementação clínica 
envolve o uso de placas gráficas (GPU)39 e/ou simplificações do 
método de cálculo. No entanto, os resultados são muito supe-
riores aos obtidos com PB em regiões de interface entre dife-
rentes materiais, penumbra, baixas densidades ou implantes. 
O estudo realizado por Tan et al.40 comparou seis algoritmos 
(Eclipse PBC, Eclipse AAA, AcurosXB, XiO FFT convolution, XiO 
multigrid superposition e Monaco MC) com dose de entrada e 
saída medidas com uma câmara de ionização e um diodo em 
um objeto simulador de água. Diferenças acima de 5% foram 
observadas em razão dos diferentes modelos adotados.

As especificações atuais dos principais sistemas de 
planejamento mostram uma clara tendência no desenvolvi-
mento de recursos para a deformação e fusão de imagens. 
Esses recursos são necessários em razão do rápido avanço 
e crescente uso de imagens médicas distintas como TC, 
TC de duas energias, TC 4D, cone beam computed tomo-
graphy (CBCT) aquisitados imediatamente antes ao trata-
mento, PET, ultrassom e ressonância magnética. A maior 
acurácia do modelo de cálculo associada à disponibilidade 
de imagens médicas com alta resolução e, em alguns casos, 
imagens funcionais permitiram a implementação de mode-
los radiobiológicos visando otimizar o efeito do tratamento.

O grande volume de informação e a maior complexidade do 
sistema de cálculo têm impacto significativo no tempo neces-
sário para o planejamento, que varia entre minutos e horas 
dependendo da complexidade do tratamento. O tempo de pla-
nejamento pode ser drasticamente reduzido com recursos de 
planejamento automático presentes em sistemas comerciais, 
os quais podem incluir recursos para segmentação automá-
tica de tecidos e planejamento dos campos de tratamento41-43. 
Resultados apresentados na literatura mostram cobertura similar 
ao volume-alvo e menor dose depositada nos órgãos de risco. 

3. O Sistema Medical Image-based Graphical 
platfOrm

O A Medical Image-based Graphical platfOrm (AMIGO) (Figura 1) 
é um software desenvolvido em parceria entre o Instituto de 
Pesquisas Energéticas e Nucleares, a Universidade de São 
Paulo e a Universidade de Maastricht (UM), na Holanda. A 
primeira versão do software foi desenvolvida para simular tra-
tamentos braquiterápicos por meio de uma interface gráfica 
com recursos similares aos sistemas de planejamento comer-
ciais. Dessa forma, usuários de códigos de MC podem facil-
mente simular tratamentos complexos baseados em imagens 

médicas e com até centenas de posições de parada da fonte. 
A descrição do software foi publicada por Fonseca et al.44.

Tratamentos de teleterapia como volumetric modulated 
arc therapy (VMAT) são ainda mais complexos e requerem 
modelagem dos colimadores e sistemas Multleaf collimator 
(MLC) com dezenas de lâminas. Os componentes (lâminas e 
colimadores) podem se movimentar de forma independente 
e também rotacionar ao redor do isocentro com o cabeçote 
do acelerador linear. Os componentes dinâmicos são ajus-
tados ao longo do tratamento e todo o conjunto rotaciona 
ao redor do paciente. A complexidade desses tratamentos 
torna necessária a validação do sistema de cálculo com méto-
dos independentes e de reconhecida acurácia, tais como o 
método MC45. Entretanto, softwares baseados no método MC 
e interfaces gráficas capazes de processar todos os dados 
necessários (imagens médicas e planejamento de tratamento) 
para o cálculo de dose são inviáveis na prática clínica devido 
ao tempo necessário para a modelagem e o cálculo46. Nesse 
sentido, o software AMIGO tem como objetivo principal o 
desenvolvimento de um modelo computacional capaz de 
realizar simulações pelo método de MC, servindo como uma 
alternativa aos softwares comercias e permitindo a análise 
de diversos detalhes do tratamento, além da validação dos 
cálculos realizados pelos sistemas comerciais. Os principais 
recursos adicionados na atual versão são:
•	 Ferramentas de desenho para delinear e editar contor-

nos, tais como volume-alvo, órgãos de risco etc.;
•	 Detecção automática do corpo;
•	 Segmentação automática baseada em limiares;
•	 Módulo para análise e visualização de dose;
•	 Cálculo de dose incluindo fótons e elétrons ou ape-

nas fótons;
•	 Módulo para visualizar e editar planejamentos teleterápicos.

3.1 Uso em Teleterapia
O módulo para visualizar o planejamento teleterápico é apre-
sentado na Figura 2. Cada ponto de controle inclui infor-
mações sobre a posição dos colimadores, das lâminas do 
sistema MLC, gantry e da mesa de tratamento. O programa 

Figura 1. Nova versão do programa A Medical Image-based 
Graphical platfOrm (AMIGO) desenvolvido ao longo do projeto. 
Imagens tomográficas de um objeto simulador antropomórfico 
incluindo tecido mole, pulmões e osso.
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permite que o usuário verifique e edite os parâmetros de tra-
tamento antes de criar os inputs e iniciar a simulação MC. 
A Figura 3 mostra em detalhe a representação do sistema 
MLC. A posição de cada lâmina é importada diretamente 
do sistema de planejamento pelo AMIGO.

3.2 Espaço de fase
A Agência Internacional de Energia Atômica (IAEA) possui 
um banco de dados com arquivo de fase de diversos ace-
leradores lineares comerciais. Os arquivos são compostos 
de uma lista de partículas registradas, geralmente, logo 
acima dos colimadores. Dessa forma, é possível simular 
aceleradores lineares sem informações prévias sobre os 

componentes internos, os quais dificilmente são forneci-
dos pelos fabricantes. O AMIGO utiliza os arquivos da IAEA 
para simular feixes de fótons e elétrons com o código Monte 
Carlo N-Particle (MCNP)47.

Na Figura 4 são apresentados perfis radiais de dose 
simulados com o AMIGO para um acelerador TrueBeam 

Figura 2. Modo para visualizar planejamentos criados com 
sistemas comerciais. O usuário pode navegar pelos pontos de 
controle e visualizar a configuração correspondente.

Figura 3. Representação de um campo quadrado 5 × 5 cm2 
criado com um sistema Multleaf collimator (MLC).

Figura 4. Comparação entre perfis radiais experimentais e simulados para diferentes profundidades (1,5; 5; 10 e 20 cm). As linhas 
sólidas (azuis) representam dados experimentais fornecidos pelo fabricante.
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6 MV (Varian Medical Systems). As linhas sólidas repre-
sentam os resultados experimentais fornecidos pelo 
fabricante do acelerador e utilizados como referên-
cia. Os pontos representam os resultados simulados 
e a incerteza da simulação (tipo A ± 1σ). A diferença 
entre os resultados experimentais (eixo vertical direito) 
varia em função da posição e da profundidade com 
diferenças inferiores a 5% e dentro da incerteza simu-
lada para a maioria dos pontos. Diferenças superiores 
a 10% foram observadas apenas na região da penum-
bra (aproximadamente 5 cm) e podem ser atribuídas a 
pequenas diferenças entre o modelo simulado e real 
dos colimadores.

3.3 Preparação de Casos Clínicos
A simulação de um caso clínico envolve diversas etapas, 
tais como: delineação do volume-alvo e órgãos de risco, 
atribuição de materiais e densidades, otimização e cálculo 
de dose. Um tratamento fictício de próstata foi criado para 
ilustrar as etapas de uma simulação. Nesse exemplo, foram 
utilizados três campos de tratamento (setas vermelhas) para 
otimizar a dose no volume-alvo, bexiga e reto. O método 
de cálculo (incluindo ou não o transporte de elétrons) tam-
bém pode ser definido pelo usuário. O AMIGO cria arqui-
vos de entrada para o código MCNP6, incluindo a posição 
e a geometria dos colimadores, MLC, paciente e todos os 
parâmetros definidos pelo usuário.

Na Figura 5 está mostrada a distribuição de dose obtida 
com os três campos de radiação (setas vermelhas) sobre-
postas às imagens de TC do paciente e ao contorno dos 
órgãos relevantes para o tratamento. O terceiro campo de 
tratamento (lateral direita) atravessa o menor volume dos 
órgãos de risco, bexiga (azul) e reto (verde) e tem maior 
intensidade do que os demais. No entanto, uma região pró-
xima à superfície do paciente recebe uma alta dose (seta 
verde). A otimização do tratamento pode ser aprimorada 
com o aumento do número de campos de radiação e parâ-
metros de controle.

4. Conclusão

Sistemas de planejamento atuais empregam métodos cada 
vez mais acurados para o cálculo de dose, buscando o 
melhor equilíbrio em termos de acurácia e tempo de cálculo. 
Porém, os requisitos computacionais ainda são um fator limi-
tante e têm impacto direto na rotina clínica. Nesse sentido, 
apesar do método MC ser a melhor ferramenta de cálculo 
de dose, em muitos casos continua sendo inviável para uso 
em planejamento, pois dependendo da complexidade de 
tratamento, o tempo necessário para o planejamento pode 
variar entre minutos e horas. 

Além de métodos mais acurados, recursos para defor-
mação de imagens, registro e suporte a múltiplas modali-
dades já são parte dos principais sistemas comerciais atu-
ais. Fabricantes também têm apostado em recursos para 
planejamento automático ou com mínima interferência do 
usuário, a fim de padronizar os tratamentos, minimizando 
assim variações entre diferentes usuários e reduzindo o 
tempo de planejamento. 

Em geral, os sistemas comercias não estão acessí-
veis para a maioria dos centros de pesquisa, dificultando 
a simulação de casos clínicos, cada vez mais complexos, 
para estudo e análise. Nesse sentido, o software AMIGO 
apresentado neste artigo traz consigo uma alternativa que 
poderá ser utilizada por pesquisadores para esses estu-
dos. Esse software será futuramente disponibilizado gra-
tuitamente para instituições de pesquisa com o intuito de 
auxiliar a pesquisa na área de radioterapia. 
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1. Introdução

IGRT, acrônimo de image guided radiotherapy, radioterapia 
guiada por imagem, tem como principais aplicações os tra-
tamentos que requerem extrema precisão de localização, 
como radiocirurgia estereotática (SRS), radioterapia este-
reotática de corpo (SBRT) e radioterapia de intensidade 
modulada (IMRT). 

A IGRT foi um passo importante na evolução tecnológica 
da radioterapia, pois trouxe a possibilidade de uma verifica-
ção mais cuidadosa da região a ser irradiada, com dispo-
sitivos como ultrassom, tomografia computadorizada (CT) 
de kilo ou mega voltagem (kV ou MV), Cone beam kV ou 
MV e alta frequência realizados diariamente na sala de tra-
tamento antes do procedimento radioterápico. As imagens 
tridimensionais de alta resolução obtidas são comparadas, 
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Resumo
A radioterapia é uma modalidade de tratamento em constante evolução que procura atingir o seguinte objetivo: irradiar, com precisão cada vez 
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Abstract
Radiation therapy is a constantly evolving treatment modality seeking to achieve the following goal: to irradiate with increasing precision the target, 
saving the neighboring structures to the maximum extent. To achieve this goal in complex treatments such as intensity-modulated radiation therapy 
(IMRT), stereotactic radiosurgery (SRS) and stereotactic body radiation therapy (SBRT), image-guided radiation therapy (IGRT) has emerged. This article 
describes the operating principles, features of the following main devices used: Electronic portal Imaging, Cone beam, ExacTrac and Calypso. Like any 
system that performs procedures involving patients, IGRT devices also need to undergo quality control tests to ensure patient safety and accuracy 
of treatments. For the different devices tests with focus on geometry, image quality, operating system and safety are presented. The recommended 
frequency and acceptable tolerance are also given.

Keywords: radiotherapy; quality control; image guided radiotherapy.

utilizando um software especial de comparação, àquelas de 
referência realizadas durante o processo de planejamento. 
O sistema calcula então o deslocamento ocorrido e envia 
instruções para a mesa de tratamento, que se move para 
levar o alvo para a posição correta. Em alguns casos são 
implantados marcadores no tumor para ajudar a visualiza-
ção do movimento dele.

O conjunto diversificado de ferramentas de imagem 
tornou possível lidar tanto com o movimento interfracio-
nário, mudanças na posição do alvo ao longo do tempo 
entre as frações, como com o movimento intrafracionário, 
isto é, o movimento do órgão durante a sessão do trata-
mento, geralmente em razão da respiração ou de outros 
processos fisiológicos.

A IGRT conduziu à radioterapia adaptativa, que consiste 
na modificação do planejamento, durante o curso de sua 
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aplicação, quando são observadas alterações importantes, 
seja no tamanho seja na localização do tumor.

Pode-se resumir os objetivos da IGRT em:
•	 exatidão: verificar o posicionamento do alvo;
•	 precisão: na definição das margens do planning target 

volume (PTV);
•	 adaptação às alterações durante o tratamento: corrigir 

e reduzir os erros de setup, estimar as alterações ana-
tômicas e fazer um replanejamento.

Como as imagens de IGRT são obtidas diariamente, 
um importante aspecto a ser considerado é a dose que o 
paciente recebe nessas verificações.

As críticas que podem ser apontadas para a IGRT 
são o aumento da complexidade, o surgimento de novas 
fontes de erro, o aumento da dose nos pacientes e da 
carga de trabalho e a necessidade de mais recursos 
de infraestrutura; porém, apesar dessas vulnerabilida-
des, deve-se reconhecer o valor dos sistemas de IGRT 
como ferramentas que aumentam a precisão de pro-
cessos já em uso. 

2. Dispositivos de Image Guided Radiotherapy

Os principais dispositivos usados atualmente para produzir 
imagens de IGRT são:
•	 Electronic portal imaging; 
•	 Cone beam;
•	 ExacTrac;
•	 Calypso.

2.1. Electronic Portal Imaging
O electronic portal imaging (EPID) é um painel plano, cons-
tituído de uma placa de silício amorfo (AmSi), acoplado ao 
acelerador rotacionando, juntamente com o cabeçote, de 
forma manual ou automática, empregando um braço robó-
tico triarticulado. O paciente é posicionado entre o cabe-
çote e o EPID.

A radiação é convertida em luz por meio da placa cin-
tiladora de silício, e pode ser detectada de duas maneiras: 
por meio de uma matriz de fotodiodos colocados abaixo da 
placa ou por meio de câmeras fotográficas que capturam 
as imagens do padrão produzido na placa. Em ambos os 
sistemas, obtêm-se quadros em intervalos de tempo regula-
res, e a imagem final é a média dos quadros. Desse modo, 
gera-se o mapa de fluências que incide sobre ele e, com 
isso, tem-se uma medida relativa de dose. O EPID tornou-
-se o sistema padrão para aquisição de imagens portais 
em aceleradores lineares. 

O sinal detectado pelo EPID é expresso em unidades 
de calibração (CU) e, ao se fazer uma correlação entre as 
medidas desse portal e uma dosimetria feita nas mesmas 
condições com uma câmara de ionização, obtém-se a dose 
absoluta incidente sobre o EPID. Uma das principais apli-
cações é usar esse painel na verificação dosimétrica abso-
luta para liberação de tratamentos com campos dinâmicos, 

tipo IMRT. Assim, além de sua mais importante função, a 
de gerar imagens dos pacientes, os EPID, hoje em dia, 
são amplamente utilizados em verificações da garantia de 
qualidade e da dosimetria de planejamentos. Outras ativi-
dades importantes são a dosimetria in vivo e as aplicações 
em dosimetria tridimensional. 

As grandes vantagens do EPID sobre os sistemas usa-
dos anteriormente são a linearidade, a estabilidade, a alta 
resolução e a flexibilidade. 

A imagem do tumor obtida no EPID é comparada à ima-
gem reconstruída digitalmente (digitally reconstructed radio-
graphy — DRR), oriunda do planejamento. Assim, deter-
minam-se os deslocamentos necessários na mesa de 
tratamento para se fazer coincidir as imagens, o que ocorre 
quando o paciente está posicionado corretamente. Se a 
imagem do tumor obtida no EPID estiver deformada em 
relação àquela da DRR e o deslocamento indicado pelo 
software não for suficiente para que as imagens coincidam, 
é necessário modificar o planejamento, ou seja, fazer radio-
terapia adaptativa.

2.2. Cone Beam
São dispositivos compostos de dois braços robóticos, 
com uma fonte de raios X num braço e um painel detector 
de AmSi no outro. São utilizados para aquisição de ima-
gens digitais dos pacientes na mesa de tratamento, com 
tensões da ordem de raios X diagnóstico, de 50 a 125 kV. 
Executam uma tomografia na máquina de tratamento, 
gerando imagens volumétricas que possibilitam a visuali-
zação dos tecidos moles, permitindo, assim, a verificação 
do formato e a posição dos órgãos e do volume-alvo, bem 
como a observação da mudança da anatomia do paciente 
durante o tratamento. Essas imagens fornecem informa-
ções mais explícitas que as imagens obtidas com MV, 
além de terem a vantagem de entregar uma dose menor. 
Marcadores radiopacos implantados servem como guias de 
referência para a localização, quando é feita a comparação 
com as imagens da tomografia de simulação. Há, porém, 
uma diferença entre essas imagens, porque aquela obtida 
no acelerador linear é uma tomografia por feixe cônico — 
Cone beam computed tomography (CBCT) — , produzida 
com feixe em formato de cone, enquanto a imagem da CT 
de simulação é produzida por um feixe colimado e estreito 
em formato de leque.

Os filtros bowtie são muito aplicados no CBCT para 
modular a emissão da fonte de radiação. O termo bowtie 
aplica-se a uma classe de filtros com formato simétrico bila-
teral cuja espessura aumenta com a distância a partir do 
centro. Esse filtro compensa a diferença no comprimento 
do caminho do feixe por meio do plano axial do objeto, de 
modo que uma fluência mais uniforme possa ser entregue 
no detector. O risco de overflow nos elementos periféricos 
do detector é diminuído com esses filtros, o que reduz a 
exigência no range dinâmico do detector e permite melhor 
detectabilidade do contraste. Esses filtros também reduzem 
o espalhamento, a maior causa dos artefatos na imagem. 
Uma grande unidade de CBCT, usada em IGRT, geralmente 
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tem diferentes filtros “bowtie” intercambiáveis para diferen-
tes configurações de exposição, mas em sistemas com field 
of view (FOV) relativamente pequeno, seus benefícios não 
são muito grandes. 

Os principais sistemas comerciais são o OBI®, da Varian, 
o XVI®, da Elekta, e o In-Line kVision®, da Siemens.

Também existe a CT em trilhos, que consiste em um 
scanner na mesma sala do acelerador. A maca do paciente 
pode ser rotacionada em 180º para transferir o paciente do 
acelerador para a CT. 

O cone beam de MV é usado em máquinas de tomote-
rapia, nas quais o feixe de tratamento também é helicoidal.

2.3. ExacTrac
O ExacTrac®, da BrainLab, é um sistema constituído 
principalmente de dois subsistemas: um sistema de ras-
treamento por infravermelho (IR) e um sistema de raios 
X de quilovoltagem. O primeiro contém câmeras fixa-
das no teto, que emitem raios IR e detectam os raios 
refletidos em marcadores fiduciais externos fixados no 
paciente, na mesa de tratamento, ou em acessórios 
de localização. No segundo subsistema, dois tubos de 
raios X estão embutidos no chão da sala de tratamento e 
duas telas de detectores de AmSi estão fixadas no teto. 
Quando acionados, fornecem duas imagens radiográfi-
cas oblíquas do paciente. 

A forma de proceder é posicionar o paciente com auxílio 
dos lasers, verificar se os marcadores estão sendo detecta-
dos pelas duas câmeras, adquirir duas imagens radiográ-
ficas com os tubos 1 e 2 e ajustar seu contraste e fazer a 
fusão automática das imagens com a DRR. Avalia-se, com 
as ferramentas de sobreposição, se a fusão está aceitável, e 
observam-se os valores indicados de deslocamentos rota-
cional e translacional da mesa, que são os que fornecem 
a máxima similaridade com a DRR. Esses deslocamentos 
são realizados e, finalmente, repete-se a aquisição das ima-
gens para confirmar o correto posicionamento do paciente. 

O CyberKnife VSI® tem um modo de funcionamento 
semelhante ao do ExacTrac da BrainLab: possui duas uni-
dades kV estereotáticas no teto para produzir imagens cap-
tadas por dois detectores planares localizados no chão, 
e tem marcadores externos que são rastreados usando 
câmaras esteroscópicas. No sistema CyberKnife VSI®, 
usam-se marcadores fiduciais implantados, o que per-
mite ao sistema construir um modelo de correlação que é 
usado para alterar a liberação da radiação por meio de um 
rastreamento robótico do movimento do tumor no próprio 
acelerador. Se um desalinhamento é percebido, o sistema 
interrompe a radiação, aplica automaticamente um des-
locamento na mesa de tratamento e permite que o trata-
mento prossiga. Dependendo do ângulo do gantry, mais 
imagens de kV podem ser obtidas a fim de melhorar a pre-
cisão do tratamento. 

2.4. Calypso
O sistema Calypso® GPS for the Body, da Varian Medical 
Systems, é um dispositivo de rastreamento que monitora a 

posição de três transponders eletromagnéticos de 8 mm de 
comprimento e 2 mm de diâmetro implantados no tumor. 
Os transponders transmitem a localização do alvo, 25 vezes 
por segundo, ao sistema de rastreamento do Calypso, por 
meio de ondas de radiofrequência. Ele alerta quando o alvo 
está fora dos limites aceitáveis e interrompe o feixe, permi-
tindo correções durante o tratamento. 

Os transponders também podem ser usados na 
superfície do paciente quando é necessário monitorar 
seus movimentos. Antes do tratamento, os pacientes são 
submetidos a um procedimento ambulatorial simples, no 
qual os transponders são implantados no tumor sob a 
orientação do ultrassom de maneira semelhante a uma 
biópsia por agulha, ou simplesmente colocados sobre a 
superfície da pele. 

A matriz de detecção é colocada acima do paciente 
e é rastreada com três câmeras ópticas referenciadas ao 
isocentro da sala.

Comparando-se as posições dos centroides dos trans-
ponders obtidas no início da sessão de tratamento com 
aquelas na CT de planejamento pode-se alinhar o paciente 
em relação ao movimento interfração. Durante a administra-
ção do tratamento, o centroide dos transponders implan-
tados é monitorado “continuamente”, permitindo as corre-
ções dos movimentos intrafração. 

O monitoramento do Calypso possibilita reduzir as mar-
gens entre o volume do clinical target volume (CTV) e o do 
PTV, pois garante que a dose prescrita está sendo admi-
nistrada precisamente, o que diminui o número de erros 
geométricos no tratamento.

Algumas limitações dessa metodologia incluem a inva-
sividade do procedimento, o custo do transponder, a falta 
de informação sobre tecidos moles e artefatos de resso-
nância magnética no acompanhamento pós-tratamento.

O Calypso, apesar de ser um dispositivo de IGRT, 
não gera uma imagem, e sim realiza o rastreamento do 
paciente a partir das informações em radiofrequências 
dos transponders. Assim, ele não contribui com nenhuma 
dose no paciente.

3. Controle da Qualidade

Alguns testes de garantia da qualidade dos sistemas de IGRT 
utilizam o sistema de lasers da sala de tratamento como 
referência do isocentro do acelerador linear. Dessa forma, 
antes da realização desses testes, é de extrema importân-
cia garantir a precisão do sistema de lasers.

3.1. Electronic Portal Imaging1-3

3.1.1. Funcionalidade
A análise da funcionalidade do sistema inicia-se com a 
verificação da exportação de dados com a utilização de 
um paciente teste. Em seguida, adquire-se a imagem de 
um objeto para uma verificação geral, e avalia-se o fun-
cionamento do braço robótico do EPID estendendo-o e 
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recolhendo-o pelo console e/ou pelo controle interno na 
sala de tratamento. 

3.1.2. Sistema Anticolisão
O braço robótico do EPID possui dispositivos anticolisão. 
Para verificar a funcionalidade desse sistema, o braço 
deve ser estendido e o dispositivo anticolisão acionado 
enquanto ele estiver em movimento. O teste é bem-
-sucedido se o braço, o gantry e a mesa pararem ime-
diatamente. O alarme sonoro, então, será acionado e o 
sistema gerará um intertravamento de colisão. A perio-
dicidade do teste é diária, variando sempre o dispositivo 
anticolisão a ser acionado.

3.1.3. Precisão do Posicionamento
O EPID deve ser estendido para uma distância vertical 
conhecida e a capa de proteção precisa ser retirada. 
Com o auxílio da ponteira calibrada e de um instrumento 
de medida, verifica-se o posicionamento vertical do EPID. 
O mesmo procedimento é realizado para os movimentos 
longitudinal e lateral do EPID. A diferença entre o valor 
medido e o valor nominal de deslocamento não deve 
exceder 2 mm.

3.1.4. Precisão do Isocentro 
Para a verificação da precisão do isocentro do EPID, 
o fabricante fornece o objeto simulador cube phantom 
(Figura 1A). Alinha-se o cube phantom sobre a mesa de 
tratamento, utilizando os lasers de posicionamento da 
sala, e realizam-se imagens ortogonais (0º, 90º, 180º 
e 270º). Deve-se verificar se o retículo digital do sof-
tware de análise está dentro dos limites da esfera para 
as quatro imagens, atentando-se ao limite de tolerân-
cia de 2 mm.

3.1.5. Resolução e Contraste
Incluído em seu equipamento, os fabricantes dos acelera-
dores lineares disponibilizam o Las Vegas Phantom (CDP) 
(Figura 1B). O teste consiste em posicionar o CDP sobre 
a mesa de tratamento e adquirir imagens utilizando todas 
as energias, taxas de doses e protocolos de imagens que 
são utilizados na rotina clínica para verificar a quantidade 
de círculos que pode ser visualizada. Esse teste deve ser 
realizado durante o comissionamento do equipamento, e 
o resultado é utilizado como referência para as imagens 
realizadas mensalmente.

3.1.6. Uniformidade
Ao irradiar o EPID em um campo homogêneo, a imagem 
gerada deve se manter uniforme em toda sua extensão, 
conforme as características do feixe incidente. A avaliação 
é feita por meio de uma exposição que cubra toda a parte 
sensível do detector, verificando-se a uniformidade da ima-
gem gerada e comparando-a com a imagem realizada no 
comissionamento do equipamento.

3.2. Cone Beam Computed Tomography4-6

3.2.1. Funcionalidade, Sistema Anticolisão e Precisão 
do Posicionamento
Os testes de funcionalidade, sistema anticolisão e precisão 
do posicionamento para o CBCT seguem o mesmo proto-
colo do EPID, já citado.

3.2.2. Precisão no Isocentro do Cone Beam Compu-
ted Tomography e Acurácia do Movimento Remoto 
da Mesa
Para a realização desse teste, é necessária uma imagem 
tomográfica do objeto simulador marker phantom (Figura 2A). 

A B

Figura 1 – Objetos simuladores utilizados nos controles de qualidade do electronic portal imaging: (A) Cube Phantom, 
cubo em água sólida contendo em seu centro uma esfera radiopaca de 2 mm de diâmetro; e (B) Las Vegas Phantom, 
bloco de alumínio com círculos em baixo relevo contendo diâmetros que variam de 0,5 a 15 mm, profundidade de 0,5 a 
4,5 mm e contrastes de 0,6 a 5,1%, para 6MV, e de 0,4 a 3,4%, para 15MV.
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Primeiramente, posiciona-se o objeto simulador sobre a 
mesa do acelerador, alinhando-o com os lasers da sala de 
tratamento, para, em seguida, realizar deslocamentos pre-
determinados em todas as direções dos eixos de coorde-
nadas (x, y e z). Após os deslocamentos, é realizada uma 
imagem de CBCT para ser comparada com a CT de refe-
rência. Os valores de deslocamentos sugeridos pelo sis-
tema devem coincidir com os realizados no objeto simu-
lador. Após a movimentação remota da mesa, os lasers 
da sala de tratamento deverão estar alinhados novamente 
com as marcações do objeto simulador. A periodicidade 
desse teste é diária, e a tolerância não deve ultrapassar 
2 mm de distância entre a posição do laser e a marcação 
do objeto simulador.

Para a realização dos demais controles de qualidade do 
CBCT, utiliza-se o objeto simulador Catphan® (Figura 2B), 
fornecido pelo fabricante do acelerador linear, que pos-
sui diferentes regiões para diversas avaliações. O usuário 
deve criar um paciente teste no sistema de planejamento 
e fazer uma imagem CBCT desse simulador para analisar, 
na mesma imagem, os testes: linearidade das unidades 
Hounsfield (HU), uniformidade de HU, resolução espacial, 
resolução de baixo contraste, linearidade espacial em um 
corte e espessura de corte. A periodicidade dos controles 
de qualidade que utilizam o Catphan é mensal, porém, se 
o usuário julgar os testes como estáveis, pode-se mudar a 
periodicidade para semestral.

3.2.3. Linearidade das Unidades Hounsfield
A linearidade do número de HU é avaliada com o inserto 
CTP404 (Figura 3A), que contém seções com diferentes 
materiais de diferentes densidades e, consequentemente, 
possui diferentes HU. O manual do Catphan apresenta 
diversas especificações tabeladas dos materiais, como fór-
mula química, número atômico efetivo, densidade eletrônica 
e valores máximos e mínimos de HU, que servirão como 
referência nas medidas. Utilizando uma região de interesse 

(ROI) de (7 × 7) mm2, mensura-se o valor de HU para todos 
os materiais do simulador.

3.2.4. Uniformidade de Unidades Hounsfield 
Para avaliar a uniformidade de HU, utiliza-se o inserto 
CTP486 (Figura 3B), que deve ser localizado na CBCT. 
Com uma ROI de (1 × 1) cm2, mensura-se o HU em cinco 
posições: centro, inferior, superior, direita e esquerda 
(dispostos simetricamente da ROI central). Esses valo-
res são comparados entre si, podendo variar até, no 
máximo, 40 HU.

3.2.5. Resolução Espacial
A resolução espacial é analisada no inserto CTP528 
(Figura 3C). Uma vez localizada essa seção, deve-se veri-
ficar até que padrão é possível diferenciar a separação 
entre as barras. Pode-se utilizar a ferramenta de zoom e 
contraste e brilho da imagem para facilitar a visualização. 
É importante manter o mesmo padrão de análise para 
as verificações futuras. A tolerância é a distinção até as 
linhas do grupo 6, que possuem seis pares de linha por 
centímetro (Lp/cm).

3.2.6. Resolução de Baixo Contraste
Nesse teste, utiliza-se o inserto CTP515 (Figura 3D). 
Deve-se contar o número de discos visíveis e registrar o 
diâmetro e o contraste do último disco cuja visualização foi 
possível. É esperado conseguir visualizar o disco de 7 mm 
com 1% de contraste.

3.2.7. Linearidade Espacial em um Corte
A linearidade espacial de um corte também é analisada com 
o inserto CTP404 (Figura 3A). Após localizá-lo, deve-se utili-
zar a ferramenta digital de medida para mensurar a distância 
entre os furos posicionados nos vértices de um quadrado 
de 5 cm de lado. As medidas não podem variar mais que 
5 mm do valor correto. 

A B

Figura 2 – Objetos simuladores utilizados nos controles de qualidade do Cone beam computed tomography: (A) Marker 
Phantom, objeto simulador fixo em uma barra de indexação que permite o deslocamento nos eixos de coordenadas 
(x, y e z) de 1,5 cm e de 2,0 cm; e (B) Catphan, objeto simulador para controle de qualidade de Cone beam computed 
tomography com quatro diferentes insertos.
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3.2.8. Espessura de Corte
Ainda no inserto CTP404 (Figura 3A), mensura-se a espessura 
de corte. Inicialmente, determina-se a largura total na metade da 
intensidade máxima da imagem dos fios (do inglês full width at half 
maximum – FWHW), ampliando ao máximo a imagem do inserto 
CTP404 — recomenda-se acertar seu contraste e brilho para 
melhor visualização. Uma vez ajustada a imagem, a ferramenta 
de medida é, então, posicionada em uma das extremidades do 
fio. Ao passar a imagem para o corte posterior ou anterior, posi-
ciona-se a outra extremidade da ferramenta na mesma extremi-
dade do fio — a medida encontrada é a FWHW. Multiplica-se 

então a FWHW pela tangente de 23º (0,42) e obtém-se a espes-
sura de corte. A tolerância recomendável é de menos que 5% 
da espessura escolhida na aquisição do CBCT.

3.3. ExacTrac7-11

3.3.1. Calibração do Sistema 
O acelerador linear, o sistema de rastreamento por IR 
e o sistema de raios X possuem coordenadas geo-
métricas independentes, sendo, portanto, necessário 
correlacioná-las semanalmente. 

Fonte: Catphan® 504 Manual (2013).

Figura 3 – Insertos do Catphan: (A) CTP404, que possui sete discos com diferentes materiais; quatro furos com 3 mm 
de diâmetro, posicionados nos vértices de um quadrado de 5 cm de lado; e dois pares de fio inclinados de 23°, sendo 
um par orientado paralelamente ao eixo x e o outro, ao eixo y; (B) CTP486, que possui um disco uniforme de 20 cm de 
diâmetro; (C) CTP528, que contém padrões em barra de 1 a 21 Lp/cm; (D) CTP515, que contém discos com diferentes 
contrastes (0,3, 0,5 e 1%); em cada grupo de contraste, os discos podem possuir nove dimensões diferentes (variando de 
2 a 15 mm para supra-slice) ou quatro dimensões diferentes (variando de 3 a 9 mm para o subslice).

A

C

B

D
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A primeira correlação é entre as coordenadas do ace-
lerador linear e as do sistema IR. Para essa calibração, 
deve-se posicionar o objeto simulador ET Isocenter Phantom 
(Figura 4A) alinhado com os lasers da sala e realizar a cali-
bração seguindo as instruções do software do ExacTrac. 
Essa calibração servirá de base para a calibração do sis-
tema de raios X. Na sequência, para correlacionar as coor-
denadas do acelerador linear com o sistema de raios X, uti-
liza-se o objeto simulador ET X-Ray Calibration (Figura 4B), 
que deve ser minuciosamente alinhado com os lasers da 
sala, já que essa calibração vai influenciar o resultado final 
da conferência do posicionamento. Após esse alinhamento, 
rastreia-se a posição do objeto simulador com o sistema de 
IR, calibrado previamente. Fazem-se então as imagens com 
o sistema de raios X, e utilizando o software de análise da 
imagem, deve-se atentar à verificação das cruzes laranjas 
centradas nos círculos amarelos, ou seja, se os marcadores 
radiopacos estão centralizados no posicionamento esperado.

Após as calibrações do ExacTrac, o próprio software 
oferece duas opções de conferência: move isocenter phan-
tom to current isocenter, que verifica se as coordenadas 
do sistema IR coincidem com as coordenadas do acele-
rador linear, e verify X-Ray calibration, que examina se as 
coordenadas do sistema de raios X coincidem com as do 
acelerador linear.

3.3.2. Precisão da Localização Estática do Sistema de 
Rastreamento por Infravermelho 
Essa avaliação verifica a precisão do deslocamento da 
mesa de tratamento pós-verificação com o sistema IR. 

Para a realização desse teste, primeiramente alinha-se 
o objeto simulador com fiduciais refletores utilizando os 
lasers da sala de tratamento. Em seguida, aplica-se um 
deslocamento conhecido em uma das direções do eixo 
de coordenadas e o simulador é reposicionado utilizando 
o sistema de IR. Verifica-se visualmente pelos lasers se 
o objeto simulador retornou ao isocentro e se o deslo-
camento aplicado pela mesa coincide com o desloca-
mento inicialmente realizado. Esse teste deve ser repe-
tido para todas as direções do eixo de coordenadas (x, 
y e z), e para casos de radiocirurgia, o limite deve ser 
inferior a 1 mm.

3.3.3. Precisão da Localização Estática do Sistema 
de Raios X
De maneira análoga, é necessário verificar a precisão do 
deslocamento da mesa quando se utiliza o sistema de 
raios X. Inicialmente, alinha-se o objeto simulador com 
marcadores radiopacos utilizando os lasers da sala de 
tratamento, e faz-se uma imagem com ambos os tubos 
de raios X. Desloca-se o objeto simulador propositalmente 
com valores predefinidos e fazem-se novas imagens com 
ambos os tubos de raios X. A correção na mesa é apli-
cada baseada na fusão do software do ExacTrac, e veri-
fica-se visualmente se o objeto simulador está novamente 
alinhado com os lasers e se os deslocamentos da mesa 
translacionais e rotacionais coincidem com o desloca-
mento aplicado no objeto simulador. A tolerância desse 
teste deve ser igual ou menor que 1 mm, se o sistema 
for utilizado para casos de radiocirurgia.

A B

Figura 4 – Objetos simuladores utilizados nos controles de qualidade do ExacTrac: (A) ET Isocenter Phantom, que possui 
cinco marcadores refletores e impressão de orientação; (B) verify X-Ray calibration, que possui marcadores externos 
refletores e 16 marcadores radiopacos externos.
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3.3.4. Qualidade da Imagem
A acurácia na utilização do ExacTrac depende da qua-
lidade da imagem gerada pelo sistema de raios X — 
uma imagem de baixa qualidade pode resultar em um 
processo inadequado de fusão com a imagem digital 
reconstruída, ocasionando uma análise incorreta do 
visualizador. Para esse teste, o usuário deve selecionar 
X-Ray Correction Image e realizar cinco imagens com 
cada tubo de raios X, visto que o software do ExacTrac 
identifica e interpola os pixels defeituosos, criando um 
offset para imagens futuras. A periodicidade dessa ava-
liação deve ser mensal.

3.4. Calypso12,13

3.4.1. Controle de Qualidade Diário
O controle de qualidade diário do sistema Calypso veri-
fica o desempenho do sistema por meio do objeto simu-
lador quality assurance fixture (QAF) (Figura 5A) com 
transponders beacon fornecidos pelo fabricante. No sof-
tware do Calypso, seleciona-se a função QA e o gantry 
é posicionado sob a mesa de tratamento. Alinha-se o 
objeto simulador utilizando o sistema de lasers da sala 
de tratamento e, caso necessário, pode-se utilizar as 
chaves de ajustes localizadas no pé do objeto simula-
dor. O detector eletromagnético é posicionado sobre o 
objeto simulador, conforme as orientações do software, 
para que o teste possa ser iniciado ao clicar no botão 
begin test, no software do Calypso. A análise demora 
menos de um minuto e fornece os desvios das compo-
nentes laterais, longitudinais e verticais do isocentro do 
objeto simulador em relação ao isocentro calibrado do 
sistema Calypso, e o isocenter offset na forma de desvios 

do isocentro do objeto simulador a partir do isocentro 
calibrado do sistema Calypso. O isocenter offset deve 
ser menor ou igual a 1,5 mm, se o sistema for utilizado 
para radiocirurgias.

3.4.2. Dynamic Edge Gating
Esse teste serve para verificar diariamente se o sistema 
consegue detectar a conectividade. Coloca-se o objeto 
simulador sobre a mesa e inicia-se o rastreamento: usa-se 
um feixe (10 × 10) cm2 como campo de tratamento e, 
durante o feixe, aciona-se o gating test no controlador da 
Dynamic Gating Interface. Se o sistema estiver com sua 
funcionalidade normal e o feixe ainda estiver ligado, este 
continuará ligado e o sistema confirmará e exibirá os resul-
tados de teste de gating Beam Hold como CONFIRMED, 
indicando o funcionamento correto da conectividade de 
ponta a ponta. Se o feixe estiver desligado, ao pressionar 
o botão gating test, o sistema não confirma que o feixe foi 
mantido, e será exibido o resultado do teste Beam Hold 
como NOT CONFIRMED.

3.4.3. Calibração do Sistema
Para iniciar a calibração do sistema, seleciona-se a fun-
ção calibrate no software do Calypso e alinha-se o objeto 
simulador isocenter calibration fixture (ICF) (Figura 5B) com 
o laser da sala de tratamento — se necessário, utiliza-se 
o ajuste fino no pé do objeto simulador. Adquirem-se 
duas imagens ortogonais (anterior e lateral) do objeto 
simulador, certificando-se que seu isocentro e o isocen-
tro do acelerador linear coincidam. Se o limite de tole-
rância entre os isocentros for respeitado, o teste de alvos 
óticos é executado, utilizando as três câmeras de IR 
que definem o quadro de coordenadas de referência do 

A B

Figura 5 – Objetos simuladores utilizados nos controles de qualidade do Calypso: (A) QAF, objeto simulador que contém 
três Beacon transponders e três “pés” com chave deslizante que permitem ajustar seu alinhamento; (B) ICF, que contém 
três Beacon transponders, linhas de marcação para permitir o alinhamento com os lasers na sala de tratamento, seis 
refletores óticos, três “pés” com chave deslizante para ajustar o alinhamento e uma esfera de tungstênio interna 
posicionada no isocentro.

Fonte: Muralidhar et al.12
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A B

Figura 6 – Objetos simuladores utilizados na calibração das câmeras do Calypso: (A) acessório com estrutura em L, que 
possui quatro refletores óticos esféricos; e (B) acessório com estrutura em T, que possui três refletores óticos esféricos 
na respectiva barra transversal e uma alça almofadada.

Fonte: Calypso® System Operator’s Manual (2016).

subsistema localização ótica. Ajusta-se o posicionamento 
do detector eletromagnético e o sistema faz uma auto-
análise, apresentando os valores dos desvios dos com-
ponentes laterais, longitudinais e verticais do isocentro 
do sistema Calypso a partir da posição do isocentro da 
máquina, além do valor isocenter offset, que deve ser 
menor ou igual a 1 mm.

3.4.4. Calibração das Câmeras
A calibração das câmeras deverá ser feita somente se 
a calibração do sistema não for bem-sucedida. Esse 
controle de qualidade utiliza dois acessórios: um com 
formato em L (Figura 6A) e outro com formato em T 
(Figura 6B). Para a calibração, clica-se no botão cali-
brate e inicia-se a função camera calibration. O acessó-
rio com estrutura em L é posicionado sobre a mesa de 
tratamento, seguindo a orientação fornecida pelo sof-
tware do Calypso, e após o alinhamento com os lasers 
da sala de tratamento, deve-se conferir a detecção cor-
reta dos alvos pelas câmeras IR. O teste no software 
pode ser, então, iniciado e fará uma autoanálise: caso 
aprovado, recomenda-se remover o acessório em L e 
prosseguir para o teste com o acessório em T. Caso 
reprovado, os procedimentos descritos anteriormente 
devem ser repetidos.

Na sequência desse teste, o software irá solicitar a 
seleção do acessório com estrutura em T utilizado na cali-
bração. Posiciona-se a mesa de tratamento de modo que 
esta fique fora do campo de visão das câmeras IR e rota-
ciona-se o gantry de forma que este fique sob a mesa de 
tratamento. Assim, o teste no software do Calypso pode 
ser iniciado, segurando o acessório em T e movendo-o 
em pequenos movimentos circulares ao longo do campo 

de visão das câmeras em cada uma das três orientações, 
com as esferas reflexivas posicionadas de maneira oposta 
ao acelerador linear. O sistema avalia o teste e apresenta 
como resultado “aprovado” ou “reprovado”. Sua finalidade 
é calibrar as três câmeras independentemente de sua 
posição e orientação específicas na sala de tratamento. 
É importante atentar-se para que nenhuma câmera detecte 
fontes de reflexão dispersa, pois podem interferir no resul-
tado final da calibração.

4. Conclusão

Um grande problema com o qual o físico médico pode 
se deparar atualmente é a velocidade com que as tec-
nologias se desenvolvem. A IGRT é um típico exemplo 
disso, pois, com os dispositivos sofisticados de que dis-
põe, pretende controlar o local da irradiação com preci-
são submilimétrica, não obstante os movimentos fisio-
lógicos que ocorrem durante a sessão de tratamento. 
Esse objetivo, porém, só pode ser alcançado se o uso 
desses recursos for feito de forma controlada e precisa, 
ou seja, se periodicamente for executado seu controle 
de qualidade. No presente artigo, foram descritos, para 
cada um dos principais dispositivos, testes com foco na 
geometria, na qualidade da imagem, no sistema de ope-
ração e na segurança.
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1. Introdução

A terapia com feixe de prótons é a modalidade de hadron-
terapia com maior crescimento nas últimas décadas, repre-
sentando um significante avanço tecnológico no tratamento 
de tumores cancerígenos. Essa modalidade terapêutica foi 
proposta por Robert Wilson em 19461, e já em meados de 
1950 ocorreu o primeiro tratamento de um paciente cujo alvo 
era a glândula pituitária, no qual foi utilizado um cíclotron do 
Laboratório Lawrence Berkeley da Universidade da Califórnia1. 
Essas lesões podiam ser visualizadas por raios X, aplicando 
material de contraste para análise da vascularidade e, portanto, 
sem o auxílio de imagens tomográficas. No fim da década 
de 1950, Larsson e colaboradores desenvolveram uma téc-
nica de radiocirurgia com feixe de prótons de um cíclotron no 
Instituto Upsala na Suécia2. Em 1961, Kjellberg e colaborado-
res também utilizaram técnicas radiocirúrgicas de pequenos 
alvos intracraniais no cíclotron do laboratório de Harvard3. 
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Resumo
Este artigo de revisão apresenta um breve histórico, com os principais fatos da evolução da terapia com feixe de prótons, seguido de uma descrição 
das principais características dosimétricas apresentadas em faixas de energia utilizadas em terapia. É feita uma breve comparação entre a 
protonterapia e as demais modalidades de radioterapia com feixe de fótons. Também estão descritos alguns códigos de Monte Carlo atualmente 
utilizados na simulação do transporte de prótons no meio e suas peculiaridades.
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Abstract
This review article presents a brief history, with the main facts, of the proton beam therapy evolution, followed by a description of the main dosimetric 
characteristics presented in the energy range used for therapy. A brief comparison is made between proton therapy and the other radiotherapy 
modalities with photon beam. Some Monte Carlo codes and their peculiarities, currently used in simulating the transport of protons in the medium, 
are described.
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Durante as décadas de 1960 e 70 ocorreram outras ini-
ciativas de pesquisas clínicas com prótons, principalmente 
na Rússia e depois no Japão. Nas décadas de 1980 e 1990 
houve um aumento considerável dessas pesquisas ao redor 
do mundo, sendo realizadas em países como Inglaterra, 
França, Suíça, Alemanha, Rússia e Japão. Em 1996, na 
Suíça, foi realizada a primeira terapia com prótons com 
intensidade modulada4.

Até 2015 havia 56 instalações de protonterapia em ope-
ração no mundo, e mais de 36 em fase de construção, num 
total de mais de 100 mil pacientes tratados5. Atualmente, mais 
de 40 novos centros de tratamento estão em fase final de 
construção e devem entrar em operação até 2020, em sua 
maioria nos Estados Unidos, Japão e China6.

Concomitantemente a esse crescimento, observa-se que 
o número de publicações científicas envolvendo prótons na 
área médica tem aumentado exponencialmente. Uma breve 
pesquisa no PubMed (um banco de dados livre que contém 
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citações de trabalhos na área), em janeiro de 2019, acusou 
um total de 46.229 artigos publicados. 

As características físicas de um feixe de prótons per-
mitem maior conformidade da distribuição de dose e 
vantagens significativas para os órgãos de risco, apre-
sentando, em diversos casos, conformidade superior a 
tratamentos modernos feitos com feixes de fótons, tais 
como volumetric modulated arc therapy (VMAT) e intensity 
modulated radiotherapy (IMRT)7-10.

As vantagens clínicas são especialmente relevantes no tra-
tamento de pacientes pediátricos, em razão da possibilidade 
de diminuir a dose depositada em tecidos sadios, e da conse-
quente redução da probabilidade de complicações, indução 
de tumores secundários e morte precoce11-13. Apesar dessas 
potenciais vantagens, devido aos níveis superiores de dose 
em relação à radioterapia com feixe de fótons, avaliações 
clínicas mais aprofundadas, que levam em conta as limita-
ções no planejamento, controle de qualidade, monitoração 
da radiação e efeitos biológicos, tornam-se ainda neces-
sárias. O uso inapropriado de feixes de prótons em terapia 
e/ou a falta de otimização do tratamento podem levar a uma 
não conformidade da dose no alvo ou uma maior irradiação 
de órgãos de risco. Particularmente, as incertezas na deter-
minação do alcance dos prótons levam à necessidade de 
técnicas mais robustas de segmentação dos tecidos, dado 
que sua densidade e composição terão um impacto direto 
e relevante na distribuição da dose de um feixe de prótons14.

Recentemente, esses fatores impulsionaram pesquisas 
no desenvolvimento de técnicas avançadas para aquisi-
ção de imagens médicas com alta resolução — tomografia 
computadorizada (TC), ressonância magnética (RM), ultras-
som (US) —, permitindo um aumento na acurácia das infor-
mações extraídas das imagens, tais como geometria dos 
pacientes e densidade dos tecidos requeridos na avaliação 
de dose15 e, portanto, controlando ainda mais a área irradiada. 
Uma das técnicas que têm sido propostas nesse sentido é 
a tomografia computadorizada de dupla energia (DECT)16‑19. 
Esses avanços tecnológicos permitem o tratamento de tumo-
res muito próximos de regiões críticas e pequenas, onde 
uma dose excedente poderia provocar sérias complicações.

Na Figura 1 são apresentados perfis de dose em pro-
fundidade para diferentes tipos de radiação. Feixes de 
elétrons apresentam deposição superficial de dose e têm 
seu uso restrito ao tratamento de tumores na pele. Isso se 
deve à elevada probabilidade de interação dos elétrons e 
à sua reduzida massa, o que faz com que toda a energia 
do feixe seja absorvida num curto alcance. No processo de 
interação com a matéria, feixes de fótons liberam elétrons 
atômicos, que por sua vez depositam energias significan-
tes ao longo de toda a trajetória, apresentando uma queda 
pouco acentuada após a região de build-up (dose máxima).

No caso de feixe de prótons, a deposição de energia 
aumenta suavemente com a penetração na matéria até 
atingir um valor máximo, próximo ao alcance final da partí-
cula, seguido de uma queda acentuada. O alcance de um 
feixe de prótons está diretamente relacionado à energia ini-
cial do feixe e ao meio que atravessa. Essa característica 

peculiar é resultado dos tipos de interação que o próton 
sofre com a matéria, a saber: interações eletromagnéticas 
(moderação e espalhamento) e nucleares. A Figura 2 ilus-
tra uma comparação das distribuições de dose obtidas em 
um tratamento com feixe de prótons e com feixe de fótons.

Na faixa de energia terapêutica (50 a 250 MeV), a perda 
de energia dos prótons por interação eletromagnética com 
os elétrons orbitais é predominante e responsável pelo per-
fil de dose característico (pico de Bragg)15. Nesse caso, 
as interações nucleares são raras se comparadas com as 
interações eletromagnéticas. Por exemplo, num feixe de 
prótons de 160 MeV, aproximadamente 20% dos prótons 
sofrerão apenas uma interação nuclear, que geralmente 
provoca deflexões muito pequenas.

Este artigo de revisão aborda os principais fundamentos 
presentes no transporte de prótons e suas interações com 
a matéria, relevantes para aplicações clínicas no tratamento 
de câncer. Estão apresentadas também algumas ferramen-
tas computacionais baseadas no método de Monte Carlo, 
que são usadas para estimativa de distribuições de dose 
absorvida, auxiliando no plano de tratamento.

2. Técnica de Tratamento

O feixe de prótons produzido num acelerador de partículas, 
do tipo cíclotron, possui uma única energia (monoenergético) 
e apresenta dimensões de fonte radioativa de apenas alguns 
milímetros. Num tratamento, para que esse feixe possa cobrir 
toda a extensão do volume-alvo a ser irradiado, precisa ser 
conformado de forma adequada tanto na lateral como em 
profundidade. Nesse sentido, a técnica da terapia com feixe 
de prótons consiste, em muitos aspectos, em manipular o pico 
de Bragg de forma adequada, com o intuito de tratar todo o 
volume tumoral e ao mesmo tempo poupar tecidos sadios. 

Figura 1. Energia depositada em função da profundidade para 
diferentes tipos de radiação.
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Atualmente existem dois métodos disponíveis para 
entrega do feixe: o de escaneamento ativo e o espalhamento 
passivo, como ilustrado na Figura 3. Na técnica de espa-
lhamento passivo, o feixe é disperso colocando materiais 
espalhadores em sua trajetória. Um único espalhador per-
mite que o feixe seja ampliado de maneira a cobrir campos 
pequenos. Um segundo espalhador possibilita uma entrega 
uniforme de dose para campos maiores. Para cobertura 
do tumor em profundidade, utiliza-se o conceito de que a 
profundidade do pico de Bragg depende da energia inicial 
dos prótons, a qual pode ser modulada de forma que a 
combinação de diferentes energias (alcances), associada 
ao espalhamento lateral do feixe, seja utilizada ao longo 
de um mesmo tratamento para tratar regiões de diferentes 
extensões e profundidades. A curva de deposição de dose 
característica dessa técnica é denominada spread-out-bragg 
peak (SOBP). Na técnica de escaneamento ativo (que uti-
liza o pencil beam scanning — PBS), um feixe estreito de 
prótons, com dimensões de alguns milímetros, faz a varre-
dura do tumor com energia e direção moduladas, cobrindo 
camada por camada para criar uma distribuição de dose 
em três dimensões (3D) acurada. Isso é alcançado através 
da introdução de moduladores e atenuadores que alteram 
o feixe original, similarmente ao IMRT15.

A Figura 4 mostra os diversos picos de Bragg que ocor-
rem, em suas respectivas profundidades, devido à variação 
da energia do feixe de prótons, o que permite a conforma-
ção do tratamento. 

O alcance médio do feixe de prótons é definido como 
a profundidade no material em que a metade dos prótons 
que sofrem interações eletromagnéticas param. Essa gran-
deza pode ser estimada através da medida de fluência dos 
prótons e corresponde à profundidade onde a fluência cai 
pela metade. Em termos de dose, o alcance, R0, corres-
ponde à profundidade onde a dose assume 80% da dose 
máxima (d80)

20. A Figura 5 apresenta as fluências para 

diferentes energias de feixe e a Tabela 1, os seus respectivos 
alcances na água. Uma vez que as interações da radiação 
com a matéria são de natureza estocástica, mesmo em caso 
de um feixe monoenergético, o alcance médio dos prótons 
sofrerá uma dispersão causada por flutuações estatísticas 
que estão associadas a uma dispersão de energia (energy 
straggling). Essa dispersão, no entanto, é geralmente menor 
do que 2,5% do alcance dos prótons.

Para que as técnicas de terapia sejam possíveis e apli-
cadas de forma acurada, é necessário um planejamento de 

Figura 2. (A) Distribuição de dose com fótons (VMAT — ECLIPSE); (B) distribuição de dose obtida com um feixe de prótons 
(três campos de tratamento — RayStation). Ambos os planejamentos foram criados para uma dose prescrita de 54.

PBS: pencil beam scanning.

Figura 3. Técnicas de conformação do feixe de prótons: 
escaneamento ativo e passivo.
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tratamento que considere todos esses aspectos na estima-
tiva da distribuição de dose no paciente.

2.1. O Cálculo de Dose
A taxa de dose absorvida, D , num meio está relacionada 
com a taxa de fluência de partículas (φ ) e o poder de frea-
mento mássico (S/ρ) conforme a Equação 1:

S
D = φ

ρ


 � (1)

Em que:
S/ρ é dado em MeV.cm2/g.

Expressando φ  (partículas/cm2.s) em termos de cor-
rente, I por unidade de área A, temos que a dose em Gy/s 
será (Equação 2):

I S
D

A
=

ρ
 � (2)

Em que: 
I/A é dado em nA/cm2.s.

Um valor típico de taxa de dose em radioterapia é da 
ordem de 1,0 Gy/minuto, assim, para um feixe de prótons de 
250 MeV na água, teremos um poder de freamento, S/ρ, de 
aproximadamente 3,89 MeV.cm2/g, sendo que necessita‑se 
de uma densidade de corrente I/A de 0,0043 nA/cm2.s.

A componente de dose devido a partículas secundárias 
é cerca de três ordens de grandeza menor. Assim, essas 
partículas tornam-se importantes para questões de radio-
proteção, mas não para fins terapêuticos21.

Como visto, a fluência de partículas é uma grandeza 
necessária para a estimativa de dose absorvida no(s) 
volume(s)-alvo(s) e, para tanto, é fundamental que seja 
determinada da forma mais confiável possível, através da 
simulação do transporte de prótons no meio em que se pro-
paga. As informações necessárias para o cálculo de dose 
em pacientes, composição e densidade dos tecidos podem 
ser extraídas de imagens de tomografia com duas energias 
(dual-energy computed tomography — DECT). O processo 
requer a calibração da TC com materiais de densidade e 
composição conhecidas. Os materiais são irradiados com 
duas energias distintas (por exemplo 80 e 140 kVp) e os 
parâmetros de calibração da TC obtidos por um ajuste numé-
rico. Uma vez realizada a calibração, imagens de DECT de 
pacientes podem ser convertidas em densidade, número 
atômico efetivo e potencial de excitação22,23.

Nas seções a seguir estão descritos os mecanismos 
e as ferramentas computacionais utilizadas para essas 
simulações.

2.2. Códigos Computacionais de Simulação
A complexidade de cálculo envolvida no processo de estima-
tiva de dose em simulações de tratamento paciente‑espe-
cífico, além de ser capaz de modelar corretamente o feixe 
de radiação, exige também a habilidade em processar infor-
mações de imagens médicas. A técnica de Monte Carlo é 
considerada uma das melhores candidatas para a realização 
dessa tarefa, incluindo a propagação de partículas secun-
dárias24. Essa técnica aplica processos estocásticos no 
transporte de partículas e de sua interação com a matéria 
passo a passo com o uso das seções de choque e amos-
tragens das funções densidade de probabilidade, governa-
das pelo teorema do limite central. Ao contrário de partículas 
neutras como fótons e nêutrons, cujas interações podem 
ser simuladas individualmente, no caso de partículas car-
regadas como prótons, isso se torna computacionalmente 
inviável. Portanto, para esses casos foram desenvolvidos 
algoritmos de história condensada, nos quais as perdas de 
energia e ângulos de espalhamento de cada interação são 

Figura 4. Perfil de dose na água em profundidade para 
diferentes energias de feixes de prótons.

Figura 5. Fluência de prótons na água para diversas energias 
de feixe.

Tabela 1. Alcance dos prótons na água.
Energia (MeV) Alcance (cm)
70 3,9
100 7,5
130 12,1
160 17,3
200 25,7
220 30,2
250 37,5
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“condensados” (ou somados) num único evento chamado 
passo de energia (energy step).

As simulações computacionais para cálculo de dose em 
casos clínicos são realizadas em geometrias obtidas de ima-
gens médicas do paciente ou em modelos computacionais 
baseados em voxels. Partículas secundárias geradas nessas 
simulações podem ou não ser transportadas, dependendo 
da eficiência computacional requerida em uma simulação. 

Dentre os códigos que utilizam a técnica de Monte 
Carlo, cita-se o código MCNP25 versão 6.2, que incorpora 
diversos recursos geométricos e constantes avanços nos 
modelos físicos de transporte de partículas carregadas, 
principalmente no que se refere ao transporte de partículas 
carregadas pesadas em modelos geométricos baseados 
em malhas não estruturadas (UM). Esse código tem sido 
extensamente utilizado por grupos de pesquisa em física 
médica em todo o mundo, sendo que recentemente seus 
recursos computacionais têm sido avaliados em literatura 
para uso em protonterapia. 

Uma nova interface baseada no Monte Carlo, dedicada 
a aplicações clínicas e de pesquisa, bastante utilizada para 
o transporte de prótons é o TOPAS26. Ele é uma extensão 
do código de Monte Carlo GEANT427, específico para simu-
lações em problemas de radioterapia, com recursos para 
modelagem de cabeçotes de aceleradores lineares (LINACs), 
geometria de pacientes baseadas em imagens de TC e tam-
bém capaz de incorporar movimentos, tanto do feixe como 
da geometria do paciente, para realização de cálculos em 
4D. Originalmente, o TOPAS foi concebido para uso em 
protonterapia, mas hoje sua aplicação estende-se a todas 
as terapias, com projeto de versões futuras para uso em 
radiobiologia. Embora o método de Monte Carlo seja uma 
das melhores técnicas de estimativa de dose, ainda não é 
amplamente utilizado devido à demanda de tempo compu-
tacional, tornando-se muitas vezes inviável na rotina clínica.

2.3. O Transporte de Prótons
O principal mecanismo de interação dos prótons com a 
matéria se dá por meio do espalhamento elástico com o 
campo elétrico dos átomos. O modelo de multiespalha-
mento coulombiano (MSC) que descreve esse processo 
foi desenvolvido por Molière em 194721. Devido à natureza 
estocástica dos eventos, a distribuição de prótons sofre 
um alargamento espacial e angular ao longo de sua propa-
gação, que pode ser descrito aproximadamente por uma 
Gaussiana, previsto pela teoria de Fermi-Eyges24.

O efeito do espalhamento angular pode ser notado 
variando-se o tamanho do alvo considerado21. A Figura 6 
apresenta as diferenças nos perfis de dose em profundi-
dade para quatro diferentes tamanhos de alvo obtidos com 
o código MCNP6. Para um alvo de 20,0 × 20,0 × 0,2 cm3, 
observa-se um perfil de dose característico esperado, entre-
tanto, à medida que se reduz o tamanho do alvo, verifica-se 
mudança no comportamento desse perfil. Esse efeito é cau-
sado pelo efeito de multiespalhamento, que começa a ser 
visível na medida em que as dimensões do alvo se tornam 
da mesma ordem de grandeza dos desvios provocados por 

esse multiespalhamento. Outro fator evidenciado pela varia-
ção do tamanho do alvo escolhido é a diferença no perfil de 
dose fornecida por diferentes modelos físicos. Por exem-
plo, os códigos MCNP e TOPAS possuem modelos físi-
cos distintos, o que acarreta uma diferença nos resultados 
de distribuição de dose, como pode ser observado nessa 
mesma figura (Figura 6).

Além das aproximações dos modelos físicos utilizados, 
a qualidade de uma simulação também depende da escolha 
dos parâmetros de um modelo físico que é feita pelo usuário. 
Nesse caso, o conhecimento e a experiência com o código 
tornam-se cruciais para a obtenção de resultados confiáveis.

Por exemplo, no código MCNP6 existem três opções de 
modelos de multiespalhamento disponíveis: FNAL1, FNAL2 
(default — padrão) e Gaussiana. O modelo padrão (FNAL2) 
fornece apenas o ângulo de espalhamento na rotina de 
transporte, enquanto a opção FNAL1 correlaciona a dis-
persão de energia com o ângulo de espalhamento. O ter-
ceiro modelo adota uma aproximação Gaussiana para o 
espalhamento angular. Outro parâmetro de simulação é o 
tamanho do incremento de energia na malha de cálculo do 
poder de freamento, usado para o transporte de prótons. 
O incremento padrão no código MCNP6 é definido com o 
valor EFAC = 0,917, que corresponde à fração de energia 
perdida em cada passo de interação. Assim, estabelece-
-se a relação En-1 = En * EFAC, em que En-1 - En é o incre-
mento de energia do próton definido na malha de cálculo. 
As diferentes combinações de opções desses parâmetros 
(multiespalhamento e incremento de energia) podem levar 
a resultados diferentes, dependendo do tamanho do alvo 
onde o cálculo é realizado, para o mesmo problema simu-
lado. Alguns experimentos realizados com feixes de prótons 
de 98 e 180 MeV mostraram discrepâncias entre diferentes 
modelos de espalhamento, como os obtidos por Kimstrand 
e colaboradores28. A Figura 7 apresenta os resultados obti-
dos com diferentes parâmetros de simulação para o caso 
no qual as dimensões do alvo são 0,4 × 0,4 × 0,2 cm3. 
Essa figura mostra as diferentes curvas obtidas pelo código 
MCNP6 quando se utiliza diferentes opções de modelos de 
espalhamento conjugado com diferentes valores de EFAC.

Figura 6. Perfil de dose em profundidade para um feixe de 
prótons de 160 MeV para diferentes tamanhos de alvo.
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2.4. Sistemas de Planejamento
Para qualquer procedimento radioterápico, é necessário pla-
nejamento prévio de acordo com os recursos e as caracte-
rísticas dos equipamentos disponíveis. Esse planejamento 
tem como objetivo assegurar a máxima eficácia no trata-
mento e ao mesmo tempo a proteção dos órgãos de risco 
(OAR). Para alcançar esse objetivo, uma das etapas neces-
sárias é a obtenção da distribuição de dose 3D no paciente, 
que por sua vez depende de informações clínicas provindas 
das imagens médicas, através das quais o oncologista é 
capaz de delinear o contorno do(s) alvo(s) e do(s) órgão(s) 
de risco e realizar a prescrição de dose nesses volumes.

Comercialmente, existem diversos sistemas de planeja-
mento (TPS) em protonterapia, e inclusive estudos compa-
rativos entre eles, uma vez que utilizam algoritmos analíticos 
de cálculo de dose que possuem suas próprias limitações e 
aproximações29-32. Algoritmos analíticos de cálculos de dose 
para feixes de partículas são incapazes de lidar com zonas 
de heterogeneidades, tais como fronteiras entre tecidos com 
um grande gradiente em densidade. Por esse motivo, os 
principais fabricantes de TPS começaram a integrar méto-
dos de Monte Carlo para calcular a dose.

Em planejamentos que utilizam a técnica de espalha-
mento do feixe, o sistema é configurado para produzir uma 
distribuição de dose homogênea com a mesma penetra-
ção do feixe. 

Planejamentos de tratamentos usando PBS normal-
mente utilizam três tipos de técnicas: escaneamento uni-
forme, dose uniforme em campo único (single-field uni-
form dose — SFUD) e dose uniforme com vários campos 
(multifield uniform dose — MFUD). A primeira consiste em 
produzir distribuições de dose semelhantes àquelas por 
espalhamento passivo. Nela, o feixe é especificado por sua 
profundidade e pela largura de modulação para a distribui-
ção geral da dose, ao invés da energia e intensidade de 
cada pico individual de Bragg. Para as outras duas técni-
cas (SFUD e MFUD), o TPS considera explicitamente cada 
pico de Bragg do feixe, sendo deixado de lado o conceito 

de largura de modulação. As especificações de um feixe 
de tratamento baseiam-se nos picos de Bragg, cada um 
com uma energia determinada, localizações espaciais de 
cada um dos picos e número de prótons. Dessa forma, a 
qualidade geral do feixe é determinada pela qualidade de 
cada um dos feixes (pencil beams) individuais.

3. Conclusão

Devido aos resultados clínicos promissores, existe uma ten-
dência mundial para o surgimento de novas instalações em 
protonterapia e, com isso, um aumento nas pesquisas clí-
nicas nessa modalidade de tratamento. Nesse sentido, é 
importante que sejam criados no Brasil, núcleos de estudos 
e de pesquisa juntamente com a cooperação entre institu-
tos de pesquisas, universidades e hospitais onde existam 
serviços de radioterapia. Investigações de casos, onde a 
protonterapia não se mostra superior à radioterapia conven-
cional, são objetos de estudo. Concomitantemente, estu-
dos em culturas de células irradiadas com feixes de pró-
tons para terapia ainda necessitam ser desenvolvidos para 
melhor compreensão dos efeitos biológicos causados por 
essas irradiações, com o intuito de otimizar a dose e com 
isso aumentar a eficiência de tratamento.

Referências

1.	 Lawrence JH, Tobias CA, Born JL, McCombs RK, Roberts JE, Anger HO, 
et  al. Pituitary irradiation with high-energy proton beams a preliminary 
report. Cancer Res. 1958;18(2):121-34. 

2.	 Larsson B, Leksell L, Rexed B, Sourander P, Mair W, Andersson 
B. The high-energy proton beam as a neurosurgical tool. Nature. 
1958;182(4644):1222‑3. https://doi.org/10.1038/1821222a0

3.	 Kjellberg RN, Sweet WH, Preston WM, Koehler AM. The Bragg peak of a 
proton beam in intracranial therapy of tumors. Trans Am Neurol Assoc. 
1962;87:216-8. 

4.	 Smith AR. Proton therapy. Phys Med Biol. 2006;51(13):R491-504. https://
doi.org/10.1088/0031-9155/51/13/R26

5.	 The Particle Therapy Co-Operative Group. Particle Therapy Patient Statistics 
[Internet]. [acessado em 29 jan. 2019]. Disponível em: https://www.ptcog.
ch/index.php/ptcog-patient-statistics

6.	 The Particle Therapy Co-Operative Group. Particle therapy facilities in 
operation [Internet]. 2019 [acessado em 14 fev. 2019]. Disponível em: 
https://www.ptcog.ch/index.php/facilities-in-operation

7.	 Kaviarasu K, Raj NAN, Hamid M, Babu AAG, Sreenivas L, Murthy KK. 
Verification of dosimetric commissioning accuracy of intensity modulated 
radiation therapy and volumetric modulated arc therapy delivery using 
task Group-119 guidelines. J Med Phys. 2017;42(4):258-65. https://doi.
org/10.4103/jmp.JMP_16_17

8.	 Hussein M, Heijmen BJM, Verellen D, Nisbet A. Automation in intensity-
modulated radiotherapy treatment planning-a review of recent innovations. Br 
J Radiol. 2018;91(1092):20180270. https://doi.org/10.1259/bjr.20180270

9.	 Cozzolino M, Oliviero C, D’Andrea B, Guglielmi G, Califano G, Caivano 
R, et al. The Role of Adjuvant Radiotherapy for a Case of Primary Breast 
Sarcoma: A Plan Comparison between Three Modern Techniques and a 
Review of the Literature. Case Rep Med. 2018;2018;4137943. https://doi.
org/10.1155/2018/4137943

Figura 7. Perfis de dose em profundidade com diferentes 
combinações de modelos de multiespalhamento angular e 
incrementos de energia.



115Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):109-115.

Fundamentos de Transporte e Cálculo de Dose em Tratamentos com Feixes de Prótons 

10.	 Tamaki T, Hirai R, Igari M, Kumazaki Y, Noda S, Suzuki Y, et al. Dosimetric 
comparison of three-dimensional conformal radiotherapy versus volumetric-
arc radiotherapy in cervical cancer treatment: applying the central-shielding 
principle to modern technology. J Radiat Res. 2018;59(5):639-48. https://
doi.org/10.1093/jrr/rry054

11.	 Miralbell R, Lomax A, Cella L, Schneider U. Potential reduction of the 
incidence of radiation-induced second cancers by using proton beams 
in the treatment of pediatric tumors. Int J Radiat Oncol Biol Phys. 
2002;54(3):824-9. https://doi.org/10.1016/s0360-3016(02)02982-6

12.	 Zhang R, Howell RM, Taddei PJ, Giebeler A, Mahajan A, Newhauser WD. A 
comparative study on the risks of radiogenic second cancers and cardiac 
mortality in a set of pediatric medulloblastoma patients treated with photon 
or proton craniospinal irradiation. Radiother Oncol. 2014;113(1):84-8. 
https://doi.org/10.1016/j.radonc.2014.07.003

13.	 Newhauser WD, Fontenot JD, Mahajan A, Kornguth D, Stovall M, Zheng Y, 
et al. The risk of developing a second cancer after receiving craniospinal 
proton irradiation. Phys Med Biol. 2009;54(8):2277-91. https://doi.
org/10.1088/0031-9155/54/8/002

14.	 Paganetti H. Range uncertainties in proton therapy and the role of Monte 
Carlo simulations. Phys Med Biol. 2012;57(11):R99-117. https://doi.
org/10.1088/0031-9155/57/11/R99

15.	 Paganetti H. Proton Beam Therapy. Physics World Discovery. IOP Publishing 
Ltd; 2017. 33 p. 

16.	 Landry G, Seco J, Gaudreault M, Verhaegen F. Deriving effective atomic 
numbers from DECT based on a parameterization of the ratio of high and 
low linear attenuation coefficients. Phys Med Biol. 2013;58(19):6851-66. 
https://doi.org/10.1088/0031-9155/58/19/6851

17.	 Hünemohr N, Paganetti H, Greilich S, Jäkel O, Seco J. Tissue decomposition 
from dual energy CT data for MC based dose calculation in particle therapy. 
Med Phys. 2014;41(6):61714. https://doi.org/10.1118/1.4875976

18.	 Landry G, Reniers B, Pignol J-P, Beaulieu L, Verhaegen F. The difference of 
scoring dose to water or tissues in Monte Carlo dose calculations for low 
energy brachytherapy photon sources. Med Phys. 2011;38(3):1526-33. 
https://doi.org/10.1118/1.3549760

19.	 Bazalova M, Carrier J-F, Beaulieu L, Verhaegen F. Dual-energy CT-based 
material extraction for tissue segmentation in Monte Carlo dose calculations. 
Phys Med Biol. 2008;53(9):2439-56. https://doi.org/10.1088/0031-
9155/53/9/015

20.	 Comissão Internacional de Unidades e Medidas de Radiação. ICRU 
Report 78: Prescribing, Recording, and Reporting Proton-Beam Therapy. 
Oxford: Oxford University Press; 2007. https://doi.org/10.1016/j.
ijrobp.2008.10.084

21.	 Lee C-C, Lee Y-J, Chen S-K, Chiang B-H, Tung C-J, Chao T-C. MCNPX 
simulation of proton dose distributions in a water phantom. Biomed J. 
2015;38(5):414-20. https://doi.org/10.4103/2319-4170.167078

22.	 Hünemohr N, Krauss B, Tremmel C, Ackermann B,  Jäkel O,  Greilich S. 
Experimental verification of ion stopping power prediction from dual energy 
CT data in tissue surrogates. Phys Med Biol. 2014;59(1):83-96. https://doi.
org/10.1088/0031-9155/59/1/83

23.	 Hudobivnik N, Schwarz F, Johnson T, Agolli L, Dedes G, Tessonnier T, et al. 
Comparison of proton therapy treatment planning for head tumors with a 
pencil beam algorithm on dual and single energy CT images. Med Phys. 
2016;43(1):495-50. https://doi.org/10.1118/1.4939106
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1. Introdução

A terapia por captura de nêutrons (neutron capture the-
rapy — NCT) é uma técnica radioterápica em que a energia 
útil de tratamento não é fornecida pelo feixe de radiação, 
mas sim pela reação nuclear promovida pelo feixe. Essa téc-
nica consiste na administração de um composto que seja 
absorvido preferencialmente pelas células tumorais e que 
também sirva de carregador de um nuclídeo (isótopo espe-
cífico de um elemento químico, com propriedades nuclea-
res específicas). Esse nuclídeo, ao interagir com o campo 
de irradiação, mais especificamente com nêutrons de baixa 
energia (nêutrons térmicos), deve sofrer uma reação que 
libera a energia útil do tratamento. Esse nuclídeo deve ter 
uma alta probabilidade de interação com os nêutrons tér-
micos e sofrer uma reação nuclear que libere a energia de 
reação na forma predominante de energia cinética dos frag-
mentos do nuclídeo (produtos da reação).
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Resumo
A terapia por captura de nêutrons (neutron capture therapy — NCT) é uma técnica radioterápica bimodal com princípios de funcionamento muito 
vantajosos para o tratamento de cânceres difusos. Contudo, apesar dessa vantagem conceitual e de sua primeira proposição já exceder 80 anos, essa 
técnica ainda não se encontra consolidada na comunidade clínica internacional como proposta terapêutica. Esse insucesso em seu estabelecimento 
não tem impedido que diversos grupos de pesquisa de diversos países do mundo invistam tempo e recursos em seu desenvolvimento. Neste texto 
apresentamos brevemente um histórico da NCT e dos principais desafios enfrentados pelos diversos grupos de pesquisas, uma comunidade de 
entusiastas da técnica, no seu desenvolvimento e na consolidação terapêutica da sua vertente mais estudada, a boron neutron capture therapy 
(BNCT). É apresentado também um resumo dos principais resultados alcançados com a técnica, além de um breve relato dos estudos realizados 
na instalação experimental de BNCT no Brasil.

Palavras-chave: terapia por captura de nêutrons; boron neutron capture therapy; radioterapia; carregadores; fonte de nêutrons.

Abstract
Neutron Capture Therapy (NCT) is a bimodal radiotherapy technique with very advantageous operating principles for the treatment of diffuse cancer 
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history of the NCT, and the main challenges faced by the various research groups, which form a community of enthusiasts of the technique, in its 
development and therapeutic consolidation of its most studied branch, the Boron Neutron Capture Therapy (BNCT). A summary of the main results 
achieved with the technique and a brief report of the studies carried out at the BNCT experimental facility in Brazil was also presented
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No caso específico da terapia por captura de nêutrons 
por boro (boron neutron capture therapy — BNCT), o nuclí-
deo carregado pelo composto é o isótopo de boro com 
número de massa 10, 10B (5 prótons e 5 nêutrons). O 10B 
tem alta probabilidade de interação (seção de choque) com 
nêutrons térmicos. A reação de captura do nêutron é a rea-
ção predominante de nêutrons térmicos com 10B. O nuclí-
deo formado, 11B, é instável e rapidamente se desintegra 
em duas partes, uma partícula alfa (4He) e um núcleo de 7Li, 
liberando uma energia de 2,79 MeV por reação. Essa ener-
gia é liberada predominantemente como energia cinética dos 
produtos da reação que interagem intensamente/facilmente 
com o meio, sendo freados numa curta distância, fazendo 
com que a energia liberada pela reação se restrinja às pro-
ximidades (~10 mm) do local da interação do nêutron com 
o 10B. A capacidade de restrição na deposição dessa ener-
gia útil à unidade celular em que o 10B se encontra faz com 
que a NCT seja considerada uma técnica microradioterápica.
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2. Histórico

A BNCT foi proposta por Locher em 19361, logo após a 
descoberta dos nêutrons por Chadwick em 1932. Os pri-
meiros estudos clínicos foram desenvolvidos nos Estados 
Unidos, no entanto foram abandonados após alguns anos 
por não alcançarem os resultados esperados. O insucesso 
da BNCT nesses testes clínicos deveu-se à baixa especi-
ficidade de absorção do carreador de boro utilizado pelas 
células tumorais e ao curto alcance de penetração dos fei-
xes de nêutrons térmicos utilizados2,3.

Hatanaka, um médico japonês que participara desses 
primeiros testes clínicos, retomou os estudos com BNCT 
ao voltar para o Japão. Ele utilizou um outro composto 
borado como carregador, o borocaptato de sódio (BSH), 
que mostrou especificidade suficiente para que seus resul-
tados fossem promissores4.

Hatanaka tratou aproximadamente uma centena de 
pacientes entre o final da década de 1960 e o início da 
década de 1980, com resultados encorajadores5, que jun-
tamente com o desenvolvimento de um novo carregador 
de boro, o borofenilalanina (BPA)6, despertaram o interesse 
internacional pela BNCT. Estudos foram retomados nos 
Estados Unidos e na Europa7,8. Nos Estados Unidos eles 
pararam parcialmente no final dos anos 19909, enquanto o 
interesse pela BNCT crescia no resto do mundo, com a for-
mação de grupos de pesquisa na Finlândia, Itália, Argentina, 
Taiwan e China, além do aumento no número de grupos 
investigando a BNCT no Japão10. 

Esses grupos são formados por profissionais de diver-
sas áreas de atuação e visam abordar diferentes aspectos 
dos quais o sucesso da BNCT dependem. A seguir será 
apresentada uma breve exposição sobre os principais pon-
tos abordados no desenvolvimento da NCT e os estudos 
realizados no Brasil, finalizando com a apresentação dos 
principais desafios encontrados para a sua adoção como 
proposta terapêutica padrão.

3. Nuclídeos-alvo

3.1. Boro 10 
O 10B, isótopo natural do elemento boro com abundância natural 
de 20%, é o principal nuclídeo utilizado nos estudos em NCT e 
o único com aplicações em estudos clínicos até o momento. 

O 10B tem uma alta seção de choque de captura de 
nêutrons térmicos (sn = 3.840 b), que cresce proporcional-
mente ao inverso da energia da velocidade do nêutron (1/v). 

Segue-se à captura de nêutron pelo 10B a formação do 
altamente instável 11B, cujo fissionamento libera 2,73 MeV 
e emite duas partículas de alto linear energy transfer (LET), 
uma partícula a e o 7Li. Em 94% das fissões, parte da ener-
gia é liberada com a emissão de um gama de 477 keV, 
enquanto nos 6% das fissões restantes as duas partículas 
carregam toda a energia liberada na reação, conforme ilus-
trado no esquema da Figura 1.

A energia útil da BNCT vem da energia da reação 
10B(n,a)7Li liberada na forma de energia cinética dos pro-
dutos da reação, cujos alcances são inferiores a 10 mm, 
ordem de grandeza do tamanho de uma célula. 

3.2. Gadolíneo 
O gadolíneo também é um elemento químico que possui 
seis isótopos estáveis, dos quais, dois com seções de cho-
que de captura para nêutrons térmicos de dezenas a cen-
tenas de milhares de barns. O 155Gd e o 157Gd, com abun-
dâncias naturais de 14,8 e 15,65%, e seções de choque 
de captura de nêutrons de 60.800 e 255.000 b, respecti-
vamente, apresentam-se como potenciais nuclídeos para 
uso em NCT, visto que suas probabilidades de interação 
com nêutrons térmicos são muito superiores, 66 vezes 
maiores do que a do 10B.

As reações de captura de nêutrons pelo Gd dão origem 
a estados nucleares excitados do 156Gd e 158Gd, que decaem 
pela emissão de gamas e elétrons Auger e de conversão 
interna. Como energia terapêutica útil, a GdNCT fornece 
elétrons de conversão e elétrons Auger com alcance entre 
5 e 40 nm e que, portanto, podem promover quebras cro-
mossômicas caso a reação ocorra próxima a uma fita de 
DNA da célula-alvo. A necessidade de uma distribuição 
ainda mais específica do Gd dentro da célula tumoral tem 
concorrido para que não se tenham ainda estudos clínicos 
com GdNCT, estando limitado a estudos pré-clínicos11.

4. Carregadores

Para o sucesso da NCT é preciso que o nuclídeo alvo 10B, 
no caso da BNCT, ou Gd, no caso da GdNCT, seja incor-
porado preferencialmente pela célula-alvo de tratamento e 
em concentrações que devem chegar a 109 átomos de 10B 
por célula, correspondendo a cerca de 20 mg/g de 10B por 
unidade de massa do tumor no momento da irradiação12. 
Para garantir a especificidade de absorção do nuclídeo pela 
célula tumoral, são utilizados carregadores que, por algum 
processo de afinidade metabólica com as células tumorais, 
são incorporados por essas células, introduzindo no meio 
celular o isótopo-alvo da NCT.

Existem vários estudos com a proposição e avaliação 
de diversos carregadores, porém apenas dois compostos 
químicos, o boro-mercaptato de sódio (BSH) e a borofe-
nilalanina (BPA), foram utilizados nos estudos clínicos em 
BNCT realizados até o momento12.

Figura 1. Esquema da reação de captura do nêutron pelo boro 10.
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O BSH (Na2B12H11SH), carregador desenvolvido na década 
de 1960, foi utilizado pela equipe de Hiroshi Hatanaka em 
seus estudos clínicos de BNCT. Sua vantagem reside na 
grande quantidade de boro transportado por molécula, além 
de apresentar alta solubilidade em água.

A BPA (B10(OH)2-C9H11NO2) foi desenvolvida por Yutaka 
Mishima para tratamento de tumores de pele resistentes à 
braquiterapia por raios X. Sua ideia foi utilizar a fenilalanina, um 
aminoácido análogo à tirosina, que por sua vez é um precur-
sor da melanina, como carregador de boro. A BPA apresen-
tou grande especificidade de absorção pelas células tumorais, 
resultando numa diferença significativa nas concentrações 
entre as células tumorais e sadias. Sua primeira aplicação clí-
nica foi em 19876. Posteriormente, com a descoberta de que 
a seletividade não se restringia apenas às células tumorais 
de melanoma, sua aplicação foi estendida a outros tumores 
malignos e tem sido utilizada na maioria dos estudos clínicos.

5. Fonte de Nêutrons

Para que a NCT seja efetiva, é necessário que o fluxo de nêu-
trons na região de tratamento seja superior a 109 n.cm-2.s-1, 
para que a fluência desejada de 1012 n.cm-2 possa ser atin-
gida em menos de uma hora13. Para atingir tais condições de 
irradiação, reatores nucleares e aceleradores de partículas 
constituem-se como as duas fontes de irradiação disponíveis 
para uso em BNCT.

Nos reatores nucleares, os nêutrons de fissão são extraí-
dos do núcleo do reator a partir de um extrator de feixe, que 
deve ser conformado para o uso terapêutico. Essa confor-
mação deve levar em conta a filtragem da componente gama 
do feixe e a modulação energética do feixe de nêutrons. 

Em função dos nêutrons térmicos (En ~ 0,025 eV) terem 
baixa penetrabilidade no corpo humano, adota-se como estra-
tégia a exposição direta do campo de tratamento aos nêutrons 
térmicos ou o uso de nêutrons epitérmicos (En ~ 10 keV) para 
tratamento de tumores mais profundos. Nessa abordagem, os 
nêutrons epitérmicos perdem sua energia ao longo do tecido 
que se interpõe entre a fonte de nêutrons e a região de tra-
tamento, aumentando o alcance do feixe e possibilitando o 
tratamento de tumores situados em regiões mais profundas.

Apesar de os estudos clínicos para tratamentos BNCT 
terem utilizado reatores nucleares como a principal fonte de 
irradiação até o momento, já há um consenso na comuni-
dade de BNCT que o uso de aceleradores, accelerator based 
BNCT (AB-BNCT), constitui-se no caminho natural para o 
sucesso da técnica. Esse consenso é pautado nas vanta-
gens operacionais, logísticas e econômicas. Os custos de 
construção e operação de um reator nuclear superam em 
ordens de grandeza os custos de um acelerador de partículas. 

Os aceleradores podem ser instalados em hospitais, enquanto 
os reatores nucleares precisam de uma instalação própria externa 
ao complexo hospitalar. Acrescem-se a isso as vantagens legais 
e operacionais dos aceleradores, exigências de licenciamento 
mais fáceis e baratas de serem atendidas, principalmente pela 
maior segurança radiológica, podendo-se ligar e desligar um 

acelerador com maior facilidade e segurança do que um rea-
tor nuclear. Outro aspecto favorável é o espectro de emissão 
do nêutron produzido em aceleradores, menos energético do 
que o espectro de emissão de nêutrons de fissão. Esse aspecto 
facilita a modulação do feixe de nêutrons, reduzindo a contami-
nação do feixe pela componente gama e eliminando os nêu-
trons rápidos. Nesse sentido, a comunidade internacional tem 
investido há algum tempo no desenvolvimento e na construção 
de aceleradores para uso em BNCT. Contudo, não há ainda 
um consenso quanto às melhores configurações de máquina, 
variando-se os sistemas aceleradores e a reação de produção 
de nêutron, além da energia do feixe primário13.

Quanto às reações de produção de nêutrons, as utili-
zadas são:
1.	 7Li(p,n)7Be;
2.	 9Be(p,n)9B;
3.	 9Be(d,n)10B.

Quanto à energia de operação do feixe primário, as 
reações endotérmicas 1 e 2 impõem um limiar mínimo de 
energia para que a reação ocorra, além de terem um rendi-
mento dependente da energia do feixe primário. Outros parâ-
metros do feixe de nêutrons que dependem da energia do 
feixe primário são o rendimento da reação e o espectro 
de energia do feixe emitido. Quanto mais próximos forem 
os espectros energéticos dos nêutrons gerados daqueles 
do feixe de tratamento, menores são as intervenções de 
modulação do feixe e maior é a fração dos nêutrons úteis.

Os alvos de berílio apresentam-se atualmente como as 
opções mais realistas, pois apresentam melhores proprieda-
des termomecânicas para dissipação de calor do feixe pri-
mário sem deixarem o alvo ativo. O lítio, por sua vez, apesar 
de fornecer um campo de nêutrons com melhor espectro de 
energia para a conformação de um feixe epitérmico, ainda 
apresenta desafios tecnológicos quanto à integridade do alvo 
(dissipação de calor e ativação).

6. Casos Clínicos

Vários grupos de diferentes países já realizaram experimentos 
clínicos em BNCT, todos eles usando reatores como fonte 
de nêutrons, mas divergindo em diferentes aspectos quanto:
•	 à modalidade: irradiação intraoperatória, extra-opera-

tória, ou até mesmo irradiação extracorpórea;
•	 ao tipo de câncer: cérebro (glioblastomas), meningio-

mas, cabeça e pescoço, pulmão, fígado, pele (mela-
noma, doença de Perget);

•	 ao procedimento: carregador utilizado (principalmente o 
BPA), taxa de infusão do composto borado, avaliação 
de dose e utilização ou não de terapias adjuvantes.

Essas diferenças dificultam a intercomparação dos 
resultados, que por sua vez concorre para a indefinição no 
estabelecimento de um protocolo clínico comum.

Dentre países que realizam e/ou realizaram estudos clíni-
cos em BNCT, destacam-se: Japão, Finlândia, Taiwan e Itália.
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6.1. Japão 
Esse é um dos países pioneiros na aplicação da BNCT, res-
ponsável pela retomada do interesse em estudos na área 
após os resultados negativos obtidos pelos grupos norte-ame-
ricanos. O Japão é o país com a melhor infraestrutura dis-
ponível para a aplicação da BNCT, sendo o único país que 
dispõe atualmente de um acelerador como fonte de nêu-
trons. O Japão ainda tem a facilidade de possibilitar a rea-
lização de procedimentos clínicos investigativos, buscando 
a observação da resposta da doença sem a necessidade 
de estudos pré-clínicos. O número de pacientes submeti-
dos à BNCT no Japão ultrapassa os 40010.

A BNCT vem sendo utilizada no Japão para o tratamento de 
tumores malignos do cérebro, principalmente o glioma maligno, 
com regressão do tumor após dois dias; também tem sido indi-
cada para tratamento de mesotelioma maligno de pleura, que 
apesar das mais modernas técnicas radioterapêuticas 3D, com 
precisões milimétricas, ainda tem como restrição de dose o 
pulmão. A maior seletividade da BNCT na região torna o trata-
mento mais eficaz. No caso de câncer recorrente de cabeça e 
pescoço, o padrão de tratamento consta da cirurgia de resec-
ção, radioterapia e quimioterapia. A retomada da radioterapia 
com feixe de fótons é inviabilizada pelos critérios de tolerância de 
dose. Outro caso clínico é o melanoma maligno de pele, onde 
a BNCT é eficaz no tratamento de áreas extensas ou onde a 
remoção do tumor reduziria a qualidade de vida do paciente14.

O Japão ainda conta com alguns estudos clínicos para 
uso da BNCT: câncer hepático recorrente, câncer gastroin-
testinal recorrente, câncer pulmonar recorrente e doença 
mamária de Paget14,15.

6.2. Finlândia 
A Finlândia manteve um programa ativo em BNCT entre os 
anos 1999 e 2012, conseguindo resultados promissores. 
O programa foi interrompido pela impossibilidade de conti-
nuidade do uso do reator nuclear FIR 1. Espera-se, porém, 
a retomada das atividades após a conclusão da instalação 
de um acelerador para uso em BNCT.

Na Finlândia foram realizados estudos clínicos com 
tratamento de 22 pacientes com glioblastoma multiforme 
recorrente e 30 pacientes com câncer de cabeça e pes-
coço. Os resultados obtidos pelo grupo mostraram a efi-
cácia da BNCT no tratamento dessas doenças. Ao todo, 
249 pacientes foram submetidos à BNCT na Finlândia. 
As doenças tratadas foram: gliomas recorrentes de alto grau 
(58 pacientes) ou novos (39); câncer de cabeça e pescoço 
(140 pacientes; um terço com participação em testes clí-
nicos); meningioma, melanoma e linfoma10,15.

6.3. Taiwan (Formosa) 
Taiwan é um dos dois únicos países que continuam com estu-
dos clínicos (fases 1 e 2) de BNCT utilizando o reator para tra-
tamento de câncer de cabeça e pescoço recorrente em alto 
estadiamento. Sua experiência na BNCT é ainda bem modesta 
comparada com os grupos japonês e finlandês, restringindo-se 
ao tratamento de dez pacientes com câncer de cabeça e pes-
coço e um caso de glioblastoma intracranial recorrente15,16.

6.4. Itália
A Itália, apesar da diminuta experiência em BNCT, tem como 
distinção a proposição e execução da BNCT com irradiações 
extracorpóreas de fígado usando a BNCT. Em um estudo 
clínico, o fígado do paciente era removido e irradiado no 
reator nuclear de pesquisas de Pavia, Itália, e posterior-
mente reimplantado no paciente17.

7. Dosimetria

O princípio físico da BNCT é a liberação de uma grande quan-
tidade de energia em um volume restrito, a partir do uso da 
energia liberada numa reação nuclear exotérmica. Essa reação 
é promovida por um feixe de nêutrons cuja energia é baixa o 
suficiente para que não responda significativamente pela ener-
gia útil de tratamento e tenha uma alta probabilidade de rea-
ção com o nuclídeo-alvo (10B). Contudo, a obtenção de feixes 
puros de nêutrons é impossível com as fontes para uso em 
BNCT existentes (reatores e aceleradores). Associada ao feixe 
de nêutrons existe uma componente de fótons que são gera-
dos conjuntamente ao processo de geração do nêutron (fissão 
do 235U no caso do reator) e/ou no processo de modulação da 
energia do feixe de nêutrons. Além disso, a dosimetria do BNCT 
deve levar em conta as doses geradas por reações nucleares 
concorrentes promovidas pelo feixe de nêutrons. O feixe de 
nêutrons também interage com outros núcleos atômicos dos 
elementos químicos que permeiam as células tumorais-alvo e 
que compõem o meio no qual o feixe se propaga. Apesar des-
ses nuclídeos apresentarem baixa seção de choque de inte-
ração com nêutrons (i.e., baixa probabilidade de interação), 
encontram-se em concentrações muito superiores àquelas 
alcançadas com nuclídeos-alvos (Figura 2). Por essa razão, a 
dosimetria na BNCT deve levar em conta reações concorren-
tes que contribuem para a distribuição de dose no paciente.

As principais reações a serem consideradas são:
prótons das interações nucleares do nêutron com o 

hidrogênio, 1H(n,n)p, e com o nitrogênio, 14N (n,p)14C.

Fonte: Adaptado de Nuclear Data at Kaeri18.

Figura 2. Seção de choque de interação de nêutrons com os 
principais nuclídeos que compõem o tecido mole.
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8. Estudos Experimentais em Boron Neutron 
Capture Therapy no Brasil

Estudos em BNCT no Brasil começaram na década de 1990, com 
a formação de um grupo no Instituto de Pesquisas Energéticas e 
Nucleares da Comissão Nacional de Energia Nuclear em São Paulo 
(Ipen-CNEN/SP) e a proposição de construção de uma instala-
ção para estudos em BNCT junto ao reator IEA-R117. Contudo, a 
construção dessa instalação só foi concluída no início da década 
de 2000, o que levou a uma desmobilização parcial da equipe.

Essa instalação foi concebida para permitir uma grande 
flexibilidade nas condições experimentais, principalmente no 
que tange à modulação do feixe e irradiação das amostras. 
Ela consiste basicamente de dois módulos construídos junto 
ao extrator de feixe número 3 (beam hole – BH#3), que é o 
extrator radial de maior diâmetro: 
•	 Módulo interno, onde são posicionados os materiais de 

modulação do feixe, as amostras e a blindagem; posiciona-
-se ao longo do BH dentro da parede do reator; 

•	 Módulo externo, posicionado no salão de experimentos 
do reator, junto à saída do extrator de feixe. Esse módulo 
possui uma mesa de movimentação do módulo interno, 
uma blindagem biológica e um sistema de movimentação 
de amostras (Figuras 3 e 4).

A instalação foi projetada para possibilitar irradiações com 
feixes de nêutrons com fluxos de nêutrons térmicos entre 108 e 
109 n.cm-2.s-1. Para tanto, a posição de irradiação de amostras 
fica no interior da parede da piscina do reator. Para o controle 
da fluência de nêutrons, a instalação conta tanto com a flexi-
bilidade na potência de operação do reator como no tempo 
de irradiação das amostras. Para permitir uma maior inde-
pendência com os parâmetros de operação do reator, mini-
mizando a interferência em outros experimentos, a instalação 
conta com uma blindagem biológica que permite a remoção 
da parte posterior do módulo interno sem a necessidade de 
desligamento do reator. Para tanto, a mesa de movimentação, 
controlada remotamente, extrai a parte posterior do módulo 
interno. Em seguida, o sistema de movimentação de amostra 

posiciona a amostra no porta-amostra, possibilitando a reinser-
ção da parte posterior do módulo interno no BH. A extração 
da amostra é realizada de maneira análoga, com exceção do 
sentido de movimentação da amostra.

Com a disponibilidade dessa instalação foram realizadas par-
cerias com outras instituições de ensino e pesquisa (Universidade 
Estadual de Campinas — Unicamp e Instituto Butantã) para 

Figura 3. Desenho esquemático da instalação de estudos em boron neutron capture therapy do Instituto de Pesquisas Energéticas 
e Nucleares da Comissão Nacional de Energia Nuclear em São Paulo.

Figura 4. Instalação de estudos em boron neutron capture therapy do 
Instituto de Pesquisas Energéticas e Nucleares da Comissão Nacional 
de Energia Nuclear em São Paulo. Superior: vista externa da blindagem 
biológica; inferior: módulos internos sob a mesa de movimentação.
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o desenvolvimento de trabalhos em dosimetria do feixe com o 
desenvolvimento de técnicas experimentais para monitoração 
das componentes do feixe19,20, estudos de aprimoramento 
da modulação do feixe21 e estudos dos efeitos biológicos da 
BNCT22,23, além daqueles para o aprimoramento da instalação24.

9. Desafios da Boron Neutron Capture Therapy

Apesar da eficácia dos carregadores de boro utilizados na atu-
alidade, o BSH e o BPA foram desenvolvidos há várias déca-
das e nem todo paciente apresenta resposta de absorção 
adequada para a BNCT. O desenvolvimento de novos carre-
gadores constitui-se numa das vertentes para o desenvolvi-
mento da BNCT. Esse desenvolvimento com uma ampla linha 
de abordagem busca aumentar a especificidade de absorção 
de boro pelas células tumorais, aumentando a relação de con-
centração do boro entre as células tumorais e sadias. Os resul-
tados encontrados, apesar de promissores, ainda enfrentam 
dificuldades econômicas para sua aprovação devido aos cus-
tos envolvidos na avaliação e aprovação de um novo fármaco. 

O desenvolvimento de aceleradores como fonte de radiação 
para a BNCT, AB-BNCT, apresenta, além de todas as vanta-
gens econômicas ante os reatores nucleares, uma mudança 
na perspectiva de apresentação/uso da BNCT do ponto de 
vista clínico, por sua aproximação ao ambiente hospitalar. 
Além disso, uma definição na otimização dos parâmetros de 
operação do acelerador reduzirá a diversidade na formação 
dos feixes de tratamentos e facilitará os estudos de inter-
comparação de resultados obtidos em diferentes grupos.

A instalação para estudos em BNCT existente no Brasil, 
apesar de não oferecer condições para o desenvolvimento de 
estudos clínicos nas fases que envolvam pacientes, permite a 
realização de irradiações para o estudo de resposta em animais 
e para o aprimoramento e desenvolvimento de técnicas radio-
métricas em campos mistos compostos por nêutrons e fótons.

Do ponto de vista clínico, a BNCT deve vir a compor o 
conjunto de opções de tratamento de cânceres cuja difusão 
das células neoplásicas próximas aos órgãos de risco ainda 
se constitua num grande desafio, mesmo para as técnicas 
radioterápicas com grande precisão na localização de entrega 
da dose no volume. 
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1. Introdução

Atualmente, no Brasil, existem cerca de 420 instalações auto-
rizadas para a prática de medicina nuclear1, o que resulta em 
um número significativo de profissionais ocupacionalmente 
expostos que manipulam, rotineiramente, uma grande variedade 
de radionuclídeos na forma de fontes não seladas. A manipu-
lação de marcadores radioativos pelos profissionais da área 
de medicina nuclear constitui um risco de incorporação via 
inalação e ingestão e, consequentemente, exposição interna. 

As exposições internas e externas podem ocorrer si-
multaneamente em medicina nuclear, embora exista um 
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Resumo
Profissionais que manipulam radiofármacos para fins de diagnóstico e terapia em medicina nuclear estão sujeitos à incorporação de radionuclídeos 
via inalação e ingestão. Os aspectos de proteção radiológica dessa prática são regulamentados pela Comissão Nacional de Energia Nuclear (CNEN), 
e a Agência Internacional de Energia Atômica (AIEA) recomenda a implantação de programas de monitoração ocupacional quando houver risco de 
doses efetivas anuais superiores a 1 mSv. O controle de incorporações de radionuclídeos pode ser realizado por meio de técnicas de dosimetria 
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alternatives to implement routine programs for internal monitoring of workers occupationally exposed to significant risks of exposure to radionuclides 
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consenso de que a exposição externa é predominante nessa 
prática. Entretanto, dependendo do cenário e baseado em 
critérios internacionais de avaliação, o risco de incorporação 
de radionuclídeos torna necessário que os trabalhadores 
sejam monitorados de forma individual e periódica, visando 
manter o controle sobre as doses internas2.

Em todos os casos, cabe ao supervisor de proteção 
radiológica (SPR) da instalação gerenciar o programa de 
radioproteção dos trabalhadores e, baseado nos resulta-
dos das monitorações, adotar as medidas necessárias no 
sentido de manter os níveis de exposição tão baixos quanto 
possível. Deve-se ressaltar também que a manutenção de 

Autor correspondente: Bernardo Maranhão Dantas – Instituto de Radioproteção e Dosimetria – Av. Salvador Allende, s/n – Rio de Janeiro, RJ – 
E-mail: bmdantas@ird.gov.br

Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):122-127.

http://orcid.org/0000-0002-2388-6073
http://orcid.org/0000-0003-3061-6853
http://orcid.org/0000-0001-5738-3581
http://orcid.org/0000-0001-9928-9841


123Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):122-127.

Avaliação das exposições ocupacionais internas em medicina nuclear: dificuldades e alternativas

níveis de segurança elevados depende da ação conjunta e 
participativa entre o SPR e os trabalhadores da instalação3.

A avaliação da exposição ocupacional interna requer o 
uso de metodologias específicas que permitem identificar 
e quantificar a incorporação e estimar as doses efetivas 
comprometidas dos trabalhadores4.

Entre os radionuclídeos mais usados em medicina nu-
clear, pode-se destacar 99mTc, 131I, 123I, 201Tl, 18F, entre outros. 
O 131I merece destaque por apresentar o mais elevado coe-
ficiente de dose interna dentre os radionuclídeos rotineira-
mente manipulados em medicina nuclear. Além disso, esse 
elemento é volátil, o que aumenta o risco das exposições 
internas do trabalhador5.

2. Desenvolvimento

2.1. Bases Regulatórias e Situação Atual no Brasil
A Posição Regulatória do Comissão Nacional de Energia 
Nuclear (CNEN) nº 3.01/005/20116 estabelece que o critério 
para determinar a necessidade de implantação de planos 
de monitoração tem como base o Safety Guide RS-G- 1.2 
da Agência Internacional de Energia Atômica (IAEA)2. A apli-
cação desse regulamento levaria à exigência de realização 
rotineira de monitoração interna em todos os trabalhado-
res que manipulam 131I em medicina nuclear, criando uma 
grande demanda por serviços de monitoração interna7.

Ocorre que no Brasil existem atualmente apenas cinco 
laboratórios capacitados a realizar esse tipo de serviço8,9, 
sendo quatro na Região Sudeste e um na Região Nordeste, 
conforme ilustrado na Figura 1. Os laboratórios disponí-
veis são:
•	 Laboratório de Monitoração In Vivo (LABMIV/IRD), Rio 

de Janeiro, RJ.

•	 Contador de Corpo Inteiro (CCI/Eletronuclear), Angra 
dos Reis, RJ.

•	 Laboratório de Monitoração In Vivo (LMIV/IPEN), São 
Paulo, SP. 

•	 Laboratório de Dosimetria Interna (LDI/CDTN), Belo 
Horizonte, MG.

•	 Laboratório de Dosimetria Interna In Vivo (LDIV/CRCN), 
Recife, PE.

Além da pouca disponibilidade, apenas o LABMIV do 
Instituto de Radioproteção e Dosimetria (IRD) presta servi-
ços a clientes externos à instituição onde se localiza.

Essa baixa oferta e distribuição regional irregular de labo-
ratórios de monitoração acarretaria um elevado custo aos 
serviços de medicina nuclear (SMN) caso fosse aplicada, 
pela CNEN, a exigência de implantação de programas de 
monitoração interna, de acordo com o estabelecido nas 
normas de radioproteção vigentes6. Além disso, os servi-
ços de monitoração interna existentes teriam dificuldade em 
atender toda a demanda de monitoração de trabalhadores 
expostos a fontes abertas de 131I.

2.2. Alternativas Viáveis
Tendo em vista esse cenário, nos últimos 15 anos foram 
desenvolvidos vários estudos no IRD, propondo a utilização 
dos equipamentos de diagnóstico disponíveis nos próprios 
SMN, como alternativas simples e economicamente viáveis 
para a monitoração interna de profissionais que manipulam 
fontes abertas de 131I7,9-14. 

Em recente estudo desenvolvido por Oliveira et al.12, 
foi proposta a utilização de monitores de contaminação 
de superfície para a monitoração desses trabalhadores. 
Esse tipo de equipamento é amplamente utilizado em pro-
cedimentos rotineiros executados em todos os SMN, sendo 
um item de posse obrigatória pelas instalações licencia-
das pela CNEN. Nesse estudo foi avaliada a sensibilidade 
de diferentes modelos de monitores de contaminação de 
superfície para a monitoração interna de 131I. Os resultados 
obtidos mostraram que o uso desse tipo de equipamento 
na metodologia proposta é adequado para sua aplicação 
em monitoração ocupacional in vivo de tireoide.

Recentemente foi realizado um trabalho visando à dis-
seminação das técnicas de monitoração de tireoide e as 
metodologias de cálculo de dose interna em um grupo de 
instalações onde são manipuladas atividades de 131I, com 
prioridade para os hospitais públicos onde são realizados 
procedimentos de iodoterapia13. 

Nesse trabalho13 foram implantadas as técnicas desen-
volvidas no IRD, visando à utilização dos equipamentos 
disponíveis nos próprios SMN, isto é, sondas de captação, 
gama-câmaras e monitores de contaminação de superfície.

2.3. Metodologias Propostas
As técnicas de medição e interpretação dos dados de bio-
análise são apresentadas aos profissionais envolvidos dos 
SMN, sendo o SPR o responsável pela execução da rotina 
de monitoração.

Figura 1. Distribuição geográfica dos laboratórios de 
dosimetria interna no Brasil.
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Os materiais utilizados pertencem aos próprios SMN e 
ao IRD, e são, basicamente, os equipamentos de diagnós-
tico e radioproteção dos SMN e o simulador de tireoide-
-pescoço desenvolvido no IRD.

2.3.1 Simulador de Tireoide-Pescoço 
O simulador de tireoide-pescoço usado para calibração dos 
equipamentos de detecção disponíveis nos SMN consiste 
numa peça de papel de filtro recortado no tamanho e formato 
da tireoide humana, impregnada com solução-padrão de 
133Ba certificada pelo Laboratório Nacional de Metrologia das 
Radiações Ionizantes (LNMRI) do IRD. Essa peça é selada 
com adesivo plástico, fixada em um suporte de acrílico e 
posicionada em bloco de poliuretano com propriedades 
tecido-equivalentes, representando um pescoço humano.

Esse simulador foi utilizado em três exercícios de inter-
comparação na América Latina e Caribe e um no Brasil, 
no escopo de projetos de cooperação científica com apoio 
financeiro da AIEA9,14. Atualmente esse simulador vem sendo 
usado na região como padrão-ouro para a calibração de 
equipamentos utilizados para monitoração de indivíduos 
ocupacionalmente expostos (IOEs) em medicina nuclear.

A Figura 2 apresenta as etapas da confecção do simu-
lador de tireoide-pescoço desenvolvido no LABMIV/IRD. 

2.3.2. Monitor de Contaminação de Superfície
Os monitores de contaminação de superfície são usualmente 
constituídos por detectores Geiger-Müller, equipamentos 
estáveis, robustos, de fácil operação, sensíveis à radiação 
beta e gama e adquiridos a um baixo custo em relação a 
detectores constituídos por cintiladores sólidos. Sua utiliza-
ção foi avaliada por Oliveira et al.13, tendo sido demostrada 
sua adequação para esse tipo de aplicação, especialmente 
para avaliação de incorporações acidentais (Figuras 3A e 3B).

2.3.3. Gama Câmara
A gama câmara (Figura 4) é um equipamento de diagnós-
tico por imagem amplamente usado na medicina nuclear. 

O sistema detecta e localiza espacialmente os fótons emitidos 
pelos radiofármacos administrados ao paciente. Ela produz 
imagem dos órgãos do paciente com zonas frias e quen-
tes. Geralmente, as gamas câmaras são constituídas por 
detectores de cristais de NaI(Tl). A gama câmara pode ser 
operada no “modo espectro”, permitindo a quantificação 
de radionuclídeos no órgão de interesse11.

2.3.4. Captador de tireoide
Este equipamento é utilizado em SMN para diagnóstico 
de doenças da tireoide por meio da medição da atividade 
retida no órgão, 24 horas após administração de radioiodo 
ao paciente. O modelo Captus 3000 (Figura 5) utiliza um 

Figura 2. Simulador de tireoide-pescoço desenvolvido no 
Instituto de Radioproteção e Dosimetria.

Figura 3. (A) Calibração do detector de contaminação de superfície modelo Eberline E-120 com simulador de tireoide-pescoço; 
(B) automonitoração in vivo de indivíduos ocupacionalmente expostos.

A B
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A B

Figura 4. (A) Calibração de gama câmara Philips utilizando simulador de tireoide-pescoço produzido no Instituto de Radioproteção e 
Dosimetria11; (B) monitoração in vivo de indivíduos ocupacionalmente expostos.

A B

Figura 5. (A) Calibração do captador de tireoide Captus 3000; (B) monitoração in vivo de indivíduos ocupacionalmente expostos.

Figura 6. Tela de abertura do software AIDE. Os cálculos de 
incorporação e dose baseiam-se nos modelos biocinéticos 
e dosimétricos publicados pela International Commission on 
Radiological Protection.

cristal de cintilação de NaI(Tl), montado em um braço articu-
lado. A aquisição é feita por um analisador multicanal com 
1.024 canais, acoplado a um microcomputador. Existem no 
mercado vários modelos de captador. Todos eles podem 
ser utilizados para aplicação em monitoração interna. A van-
tagem desse tipo de equipamento sobre a gama câmara 
é que ele possui uma blindagem cilíndrica, formando uma 
colimação entre o detetor e a tireoide, permitindo maior iso-
lamento do ambiente, o que reduz a possibilidade de resul-
tado falso-positivo. Além disso, esse equipamento costuma 
estar mais disponível para uso não clínico (monitoração 
ocupacional) do que a gama câmara, o que constitui uma 
facilidade para implementação de programas de monitora-
ção interna dos trabalhadores em um SMN.

2.3.5. Calibração e cálculo de dose interna
A calibração dos sistemas de detecção consiste na deter-
minação de fatores que relacionam a taxa de contagem 
registrada com a atividade presente no simulador. Esse fator 
de calibração permite, posteriormente, realizar o cálculo da 
atividade presente no indivíduo monitorado. Em seguida, 
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com base na atividade presente na tireoide no momento da 
monitoração, são estimadas a incorporação e a dose efetiva 
comprometida resultante. A estimativa da dose interna é 
realizada de forma automatizada, com o auxílio do software 
AIDE15 (Figura 6). Os cálculos são realizados com base em 
modelos biocinéticos e dosimétricos recomendados pela 
International Commission on Radiological Protection (ICRP)5 
e adotados nos regulamentos técnicos da CNEN6.

A sensibilidade das técnicas é avaliada com base na 
atividade mínima detetável (AMD), a fim de demonstrar sua 
aplicabilidade em monitoração ocupacional. O parâmetro 
de avaliação é a capacidade de detetar atividade in vivo 
que resulte em dose efetiva comprometida igual ou infe-
rior ao nível de registro, ou seja, 1 mSv. Para isso, calcula-
-se, inicialmente, a incorporação mínima detectável (IMD). 
O parâmetro de cálculo, “fração de retenção”, m(t), pode 
ser gerado pelo software AIDE. Em seguida, calcula-se a 
dose efetiva mínima detectável (DEMD) a partir dos valores 
de IMD, considerando-se a frequência de monitoração a ser 
adotada no Plano de Proteção Radiológica da Instalação.

3. Discussão

As alternativas técnicas e metodológicas disponíveis forne-
cem subsídios para a implantação de programas rotineiros 
de monitoração interna. 

Entretanto, atualmente, no Brasil, o fato é que esse tipo 
de controle de exposições ocupacionais internas tem sido 
realizado apenas em alguns poucos SMN, e de forma não 
periódica, única e exclusivamente por iniciativa dos próprios 
SPR. Isso ocorre, possivelmente, pelo fato de o órgão regu-
lador, a CNEN, não incluir, em seus programas de inspeção, 
a exigência de que a monitoração interna seja realizada de 
forma sistemática. Tal exigência, conforme comentado ante-
riormente, não seria viável, já que acarretaria altos custos 
para as instalações, considerando a frequência quinzenal 
de monitoração recomendada pela AIEA.

Em outros países da América Latina e Caribe16-18, na 
América do Norte19-21, Europa22-24 e Ásia25,26, a situação 
da monitoração interna em medicina nuclear é bastante 
semelhante à do Brasil. Em alguns países, assim como no 
Brasil, foram desenvolvidas metodologias de monitoração 
utilizando os recursos disponíveis nas próprias clínicas. 
Em outros, a proposta segue um modelo de prestação 
de serviço de monitoração centralizada em laboratórios 
tecnicamente capacitados e especializados em técnicas 
de dosimetria interna. A diferença está principalmente no 
estágio de envolvimento das instalações e na capacidade 
dos laboratórios de referência darem apoio técnico para a 
implantação dos procedimentos de controle ocupacional. 

4. Conclusão

Os procedimentos de monitoração in vivo propostos podem 
ser executados por funcionários capacitados em SMN e, 

assim, além de fornecer subsídios para o controle da expo-
sição interna, promovem a participação do pessoal efetivo 
no processo de monitoração, estimulando a cultura de 
segurança relacionada a essa prática. 

A implantação das técnicas de automonitoração per-
mitem que o SMN atenda aos requisitos normativos da 
CNEN no tocante ao controle das exposições internas por 
meio de procedimentos simples e economicamente viáveis.

Em uma etapa posterior, espera-se que os procedimen-
tos de monitoração interna sejam disseminados nos SMN 
e, assim, venham a contribuir para melhorar o controle de 
exposições dos trabalhadores que manipulam fontes aber-
tas em instalações médicas no Brasil. 
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Resumo
O controle do risco sanitário é considerado elemento norteador das ações de vigilância sanitária (Visa). Apesar das poucas publicações sobre 
o tema, existem proposições para incorporação às práxis de Visa, de métodos para tomadas de decisão como o Modelo de Avaliação de Risco 
Potencial (MARP), que leva em consideração fatores socioeconômicos e não apenas a dimensão probabilística do risco. Por outro lado, autoridades 
reguladoras têm indicado a necessidade da ponderação de riscos e benefícios para subsidiar o processo de decisão, mas até o final do século 
passado, a avaliação de benefício não era realizada de forma estruturada. Nos últimos 20 anos, têm-se estabelecido metodologias para registro 
de medicamentos e alimentos com base na avaliação de riscos e benefícios, continuando o campo da regulação de serviços de saúde centrado no 
risco. Assim, este estudo teve o objetivo de desenvolver um novo elemento a ser inserido nas práticas de Visa, o benefício, por meio de uma proposta 
para o conceito de benefício e sua operacionalização. Utilizando a premissa de simetria entre risco e benefício, o modelo desenvolvido foi utilizado 
como uma das referências na elaboração do novo código sanitário do estado de Santa Catarina, estabelecendo nova definição para Visa, que foi 
operacionalizada através do Sistema de Informação Estadual de Riscos e Benefícios Potenciais (SIERBP), que começou a ser utilizado em 2017 
em unidades hospitalares na avaliação de serviços de endoscopia, centro de material esterilizado, centro cirúrgico, unidade de terapia intensiva, 
farmácia hospitalar, laboratório, urgência e emergência e unidade de internação, assim como para serviços de diálise. O SIERBP está sendo ampliado 
para a avaliação de instituições de longa permanência para idosos e segurança do paciente, devendo ser utilizado para todas as áreas de atuação 
da Visa em Santa Catarina, inclusive as aplicações médicas das radiações ionizantes. 

Palavras-chave: regulação; benefício; avaliação benefício-risco; vigilância sanitária; risco.

Abstract
The sanitary risk control is considered guiding element of health surveillance actions (Visa). Despite a few publications about this subject, there are 
propositions for incorporation into the praxis of Visa, of decision-making models such as the Potential Risk Assessment Model (PRAM), which takes 
into account socioeconomic factors and not only the probabilistic dimension of risk. On the other hand, Regulatory Authorities have indicated the 
need to weigh risks and benefits to subsidize the decision process, but until the end of the last century, the benefit assessment was not carried out 
in a structured way. In the last twenty years, methodologies for drug and food registration have been established based on the assessment of risks 
and benefits, continuing the field of regulation of health services centered on risk. Thus, this study aims to develop a new element to be inserted in 
the practices of Visa, the benefit, through a proposal for the concept of benefit and its operationalization. Using the premise of symmetry between 
risk and benefit, the developed model was used as one of the references in the elaboration of the new sanitary code of the state of Santa Catarina, 
establishing a new definition for health surveillance, which was operationalized in the practices of Visa through the State Potential Risk and Benefit 
Information System (SIERBP), which began to be used in 2017 for hospital units in the evaluation of endoscopy services, sterilized material center, 
surgical center, intensive care unit, hospital pharmacy, laboratory, emergency and hospitalization unit, as well as for dialysis services. It is being 
extended to the evaluation of long-term institutions for the elderly-ILPI and patient safety, and should be used for all areas of VISA SC, including 
medical applications of ionizing radiations.
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1. Introdução

As ações de vigilância sanitária (Visa) têm como ele-
mento norteador o controle do risco, evidenciado desde a 
Lei nº 8.080/1990. O conceito de risco clássico, tido como 
a probabilidade de ocorrência de um dano a uma determi-
nada população após uma exposição a um fator de risco, 
é bem estabelecido1, porém não atende satisfatoriamente 
às necessidades das práticas de Visa, visto que as ações 
nesse campo não possibilitam a determinação da proba-
bilidade das relações de causa e efeito entre exposições e 
danos. A exigência do cumprimento dos itens da legisla-
ção sanitária, verificada durante uma inspeção, por exem-
plo, é a forma pela qual pode ser estabelecida uma possí-
vel relação causal entre os indicadores de controle de risco 
e possíveis danos.

Assim, Navarro propôs o conceito de risco potencial 
a ser utilizado nas práticas de Visa, entendido como a 
possibilidade de ocorrência de um agravo à saúde, sem 
a exigência da descrição desse agravo e de sua proba-
bilidade de ocorrência. Enquanto o risco clássico tem 
suas bases de avaliação em eventos passados, o risco 
potencial tem como base a avaliação de acontecimen-
tos no presente2.

A tomada de decisão em Visa pode ser guiada pelo risco 
potencial identificado na avaliação, mas não somente por 
ele, visto que as condições contextuais, políticas, sociais e 
econômicas devem influenciar essa decisão.

Nos últimos anos, agências reguladoras e órgãos liga-
dos à avaliação e ao gerenciamento de riscos têm buscado 
o desenvolvimento de modelos incluindo a avaliação do 
benefício no processo. Na área da regulação de alimentos, 
a avaliação de riscos e benefícios pode ser definida como 
uma atividade que pesa a probabilidade e a gravidade dos 
danos em um cenário de exposição particular contra a 
probabilidade e a magnitude dos benefícios para embasar 
decisões de gestão de riscos3.

A proposta deste trabalho, desenvolvido com base em 
um projeto de mestrado com base na cooperação técnica 
entre o Instituto Federal da Bahia e a Vigilância Sanitária 
do estado de Santa Catarina, foi desenvolver um modelo 
de representação do paradigma da avaliação e do geren-
ciamento de riscos à saúde, contemplando o conceito de 
benefício, a ser utilizado nos processos de regulação, ins-
peção e tomada de decisão em Visa.

1.1 O Conceito de Risco
São vários os conceitos de risco encontrados na litera-
tura. Há definições baseadas na probabilidade, chance ou 
expectativa de valor (perda), algumas em possibilidade de 
um evento indesejável ou perigoso e outras em incerte-
zas. Algumas definições consideram o risco como subje-
tivo e epistêmico, dependendo do conhecimento do ava-
liador, enquanto outras consideram o risco independente 
do avaliador4.

O avanço na ciência e o surgimento de novas tecnolo-
gias contribuíram fortemente para a redução de algumas 

moléstias, mas em uma outra perspectiva trouxeram à tona 
uma série de riscos novos como os biológicos, químicos 
e radioativos, alguns atingindo caráter global, afetando o 
meio ambiente e fazendo parte da vida de milhares de pes-
soas. Com a Revolução Industrial, o processo de laicização 
dos eventos tidos como perigosos e sua transformação 
em riscos ocorreu de forma mais estruturada, resultando 
no desenvolvimento de métodos para estimativa probabi-
lística e qualitativa dos riscos5. 

A massificação dos meios de comunicação na década 
de 1970 trouxe à tona a falta de consenso entre os espe-
cialistas quanto à natureza dos riscos e suas consequên-
cias para a saúde dos trabalhadores e da população 
exposta, para o meio ambiente e para as futuras gerações. 
Houve, então, uma politização das discussões em torno 
do risco e determinados grupos, como sindicatos, organi-
zações não governamentais, associações de moradores e 
grupos ambientalistas, entre outros, passaram a requerer 
a participação nos processos decisórios relacionados ao 
controle dos riscos. O tema da avaliação de riscos assu-
miu grande importância na sociedade e cresceu o número 
de profissionais que se dedicam a essa área, resultando na 
institucionalização da avaliação de riscos nos mais diversos 
campos, como por exemplo os riscos à saúde, ambien-
tais e industriais5. 

Assim, o risco passou a ser entendido como uma 
estratégia, uma construção teórica para mediar a rela-
ção da sociedade moderna com os perigos inerentes às 
tecnologias, processos e serviços. As agências regu-
latórias em saúde passaram a estabelecer a regulação 
desses riscos6.

Segundo Aven, nos últimos 40 anos o conceito de 
risco tem se afastado do conceito estrito de probabilidade. 
O risco pode assumir várias perspectivas a partir do campo 
do conhecimento científico em que é utilizado, podendo 
ser um fenômeno calculável no campo da matemática, um 
fenômeno social na sociologia ou uma realidade objetiva na 
ciência e medicina4.

As décadas de 1960 e 70 foram especialmente impor-
tantes para a estruturação dos processos de avaliação de 
riscos e regulação. Os problemas provenientes de acon-
tecimentos ambientais na década de 1960, seguidos das 
questões relacionadas à poluição crônica e acidentes com 
produtos químicos na década de 1970, trouxeram à tona 
os perigos inerentes a uma sociedade tecnológica e propi-
ciaram o surgimento de uma consciência ambiental mais 
sólida. A evolução científica das técnicas analíticas propor-
cionou instrumentos para o crescimento dos movimentos 
ambientalistas e o surgimento de legislações e recomenda-
ções ambientais visando à redução de riscos para a saúde 
humana e para o meio ambiente7.

Nesse contexto social, governos e indústrias foram 
pressionados a desenvolverem métodos científicos para 
mensurar os riscos, por meio de testes laboratoriais, uso da 
epidemiologia e/ou análises computacionais, entre outros, 
possibilitando o estabelecimento de relação causal entre 
determinados perigos e efeitos adversos5.
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2. Materiais e Métodos

A metodologia adotada neste trabalho foi exploratória, uti-
lizando a pesquisa bibliográfica.

A pesquisa exploratória proporcionou uma visão geral 
do conhecimento na área de risco e maior familiaridade 
com o paradigma da avaliação e gerenciamento de riscos.

Foi realizada através de referências teóricas já analisadas 
e publicadas por meios escritos e eletrônicos, como livros, 
artigos científicos, trabalhos acadêmicos, guias, normas e 
leis nos idiomas inglês e português. 

A busca foi realizada por meio de consultas na base 
de dados do portal de Periódicos da Coordenação de 
Aperfeiçoamento de Pessoal de Nível Superior/Ministério 
da Educação (CAPES/MEC) e da Biblioteca Virtual em 
Saúde (BIREME).

Foram utilizados os seguintes descritores em inglês e 
português: “risk”, “benefit” “regulation”, “health surveillance”, 
“risk assessment”, “risco”, “benefício”.  

Em razão da quase inexistência de artigos relativos ao 
tema de avaliação e gerenciamento de benefícios e ris-
cos no pós-mercado, a exemplo dos serviços de saúde, 
utilizou-se o pressuposto da simetria entre risco e benefí-
cio, estratégia também utilizada por alguns autores para o 
desenvolvimento no pré-mercado8,9. 

3. Resultados e Discussão

3.1 Necessidades da Vigilância Sanitária: o 
Surgimento de Novos Conceitos
O conceito de risco no sentido clássico da epidemiologia, 
tido como a probabilidade de ocorrência de um evento em 
população exposta a determinado fator de risco, permitiu 
rigor teórico e capacidade preditiva para o planejamento e 
a gestão em saúde, porém, privilegia o componente menos 
importante agregado ao risco, a depender do enfoque que 
se deseja desse conceito, que é a dimensão da probabili-
dade. Faz-se necessário o aprofundamento do debate con-
ceitual do risco e sua articulação no campo das práticas de 
saúde, deixando claras as implicações políticas e econômi-
cas da produção do conhecimento científico, assim como 
o contexto histórico1,10.

Dominante na epidemiologia, o conceito de risco como 
sinônimo de probabilidade não atende satisfatoriamente às 
necessidades das práticas de Visa. As ações de inspeção 
sanitária, por exemplo, não possibilitam a determinação da 
probabilidade das relações de causa e efeito entre expo-
sições e danos. A exigência do cumprimento dos itens da 
legislação sanitária, verificada durante a inspeção, é a forma 
pela qual pode ser estabelecida uma possível relação causal 
entre os indicadores de controle de risco e possíveis danos. 
Assim, Navarro propôs o conceito de risco potencial, a ser 
utilizado nas práticas de Visa2. 

O risco é uma elaboração teórica, construída historicamente, 
com o objetivo de mediar a relação do homem com os peri-
gos, visando minimizar os prejuízos e maximizar os benefícios. 

Não é, portanto, uma grandeza que está na natureza para ser 
medida, é dependente do avaliador e de seus interesses2. 

Uma representação do paradigma do risco, que sintetizou 
as informações do Red Book (1983) e do Risk Comission (1997) 
e agregou um novo conceito de risco adequado às práticas 
de Visa, o risco potencial, está apresentada na Figura 111,12. 

A avaliação das ações de controle de risco é a última 
etapa do paradigma do risco e pode ser executada por 
meio da verificação do risco potencial, sendo uma etapa 
importante do processo de regulação dos riscos. Na área 
de Visa é possível estabelecer a relação causal entre os 
indicadores de controle de risco e o risco potencial, auxi-
liando no processo de tomada de decisão2. 

Para a operacionalização dos riscos potencias aplicados 
ao campo de Visa, foi desenvolvido o Modelo de Avaliação 
de Riscos Potenciais (MARP), pelo qual os indicadores de 
controle de riscos presentes nas legislações sanitárias são 
descritos em roteiros de inspeção e classificados de acordo 
com a sua gravidade em críticos e não críticos2. 

Buscando a operacionalização do conceito de risco 
potencial, Navarro desenvolveu o MARP, trazendo uma 
metodologia qualitativa e quantitativa na qual, mediante a 
classificação dos indicadores de riscos que compõem um 
instrumento de inspeção sanitária, é possível quantificar o 
risco potencial do serviço avaliado2. 

Como forma de tornar a avaliação mais realista possí-
vel, o MARP quantificou os indicadores em uma escala de 
zero a cinco, sendo: 
•	 0: inexistente ou inadequado; 
•	 1: sofrível; 
•	 2: razoável; 
•	 3: bom (o mínimo que a norma determina); 
•	 4: ótimo; 
•	 5: excelente; 
•	 NA: não avaliado.

O instrumento de inspeção a ser utilizado deve ter por 
base a legislação sanitária em vigor e as recomendações 
internacionais.

Os parâmetros ou indicadores utilizados no instru-
mento são classificados em críticos (IC) e não críticos (INC), 
a depender da gravidade e do possível risco associado. 
Os críticos podem levar o sistema ao risco potencial máximo 
caso estejam avaliados como a situação zero. Os não crí-
ticos influenciam no valor do risco, mas não determinam o 
risco potencial máximo, exceto quando o conjunto inteiro 
for avaliado na situação zero.

Segundo Navarro2, o risco potencial é definido conforme 
a Equação 1, em que o primeiro termo da exponencial se 
refere à média geométrica dos IC, e o segundo termo, à 
média aritmética dos INC.
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A diferença entre as duas médias está relacionada à 
necessidade de um indicador crítico, caso seja classificado 
como 0, anular o expoente independente da classificação 
de todos os outros indicadores, levando o risco potencial 
ao seu valor máximo.

Com base na avaliação e posterior determinação do risco 
potencial dos serviços, é possível a construção de gráficos 
contendo as faixas de aceitabilidade do risco potencial em 
risco inaceitável, tolerável e aceitável. O estudo desses grá-
ficos, no tempo, auxilia o planejamento das ações de Visa.

3.2 Roteiro Objetivo de Inspeção
Apesar de o MARP ter sido utilizado com todo o formalismo 
descrito anteriormente, foi necessária uma modificação na 
classificação dos roteiros de inspeção. A avaliação na escala 
de zero a cinco, proposta inicialmente por Navarro2, é um 
avanço em relação aos roteiros de inspeção binários que 
classificam as situações em conformes e não conformes, 
ainda amplamente utilizados, porém ainda traz uma con-
siderável parcela de subjetividade ao processo, à medida 
que todos tomam como base a norma sanitária vigente, no 
entanto as interpretações são bastante diversas. O que é 
razoável para um profissional de Visa pode ser sofrível ou 
até bom para outro.

Um dos grandes desafios no âmbito das ações de Visa 
é a superação da subjetividade das avaliações de serviços 
e processos. As tecnologias de inspeção utilizadas estão 
restritas à classificação dos indicadores presentes na legis-
lação em conformes ou não conformes, não considerando 
as possibilidades existentes entre essas polaridades.

O mais comum e óbvio indicador de inspeção sanitária 
é a avaliação da existência do alvará sanitário. Mas como 
essa avaliação pode ser simplificada a uma resposta de 
possui ou não possui? Existem diversas possibilidades a 
serem consideradas, sendo esses extremos (possui e não 
possui) umas das possibilidades. O que é mais factível são 
os serviços estarem com o alvará vencido ou estarem com 
o pedido de alvará protocolado na Vigilância Sanitária e 
aguardando a inspeção.

O exemplo citado é apenas uma das situações que ilus-
tram a necessidade de classificação, em faixas, dos indi-
cadores estabelecidos nas legislações. 

O desenvolvimento de uma nova tecnologia de inspe-
ção, denominada de Roteiro Objetivo de Inspeção (ROI), 
foi a solução para superar essa fragilidade do MARP. Essa 
tecnologia traz a classificação objetiva dos indicadores de 
risco, implicando maior detalhamento da situação encon-
trada e transparência das avaliações para o setor regulado. 

Figura 1. Representação do paradigma da avaliação e gerenciamento de riscos.

Fonte: Navarro2, adaptado de Omenn & Faustman (2005, p. 1084).
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O ROI possibilita a reprodutibilidade de avaliação de um 
serviço ou processo independente do técnico que faça uso 
desse instrumento. Os indicadores, utilizando o MARP, são 
dispostos em uma faixa de zero a cinco, sendo o 0 a pior 
situação, em que há descumprimento total das normas; o 
1 e o 2 são situações intermediárias; o 3 é o atendimento 
à norma; e o 4 e 5 são condições que cumprem mais do 
que a legislação brasileira. 

Voltando ao exemplo do Alvará Sanitário, com o ROI, 
superamos a limitação do possui e não possui (Figura 2) 
e passamos a representar a possibilidade de avaliação 
nas condições que são geralmente encontradas no ser-
viço (Figura 3).

A tomada de decisão em Visa pode ser auxiliada pelo 
risco potencial identificado na avaliação, mas não somente 
por ele, visto que as condições contextuais, políticas, sociais 
e econômicas devem influenciar na decisão, como acontece 
em outros campos, segundo o paradigma da avaliação e 
gerenciamento de riscos em constante evolução.

De forma semelhante à necessidade de adequação de 
conceitos no processo de avaliação e gerenciamento de ris-
cos, para responder às demandas de Visa, os estudos rea-
lizados com a metodologia Benefit and Risk Analysis (BRA) 
também possuem limitações nesse sentido. Esses estudos 
são focados, prioritariamente, nas análises de benefício e 
risco pré-mercado, visando subsidiar o registro de dispo-
sitivos médicos, medicamentos e alimentos junto às auto-
ridades reguladoras. Já a metodologia Benefit and Risk 
Management (BRM) tem sido focada nas ações de moni-
toramento de medicamento pós-mercado.

Entretanto, até o momento, o campo da regulação de ser-
viços de saúde continua centrado apenas no gerenciamento 

de risco, sem incorporar as avaliações de benefício, pois 
não foi encontrada nenhuma publicação utilizando a meto-
dologia BRM nos processos de regulação e inspeção em 
serviços de saúde.

Sendo assim, faz-se necessária uma proposta teórica e 
metodológica no sentido de incluir a utilização do conceito 
de benefício e sua operacionalização nas práticas de Visa.

3.3 A Simetria
Diferentemente do conceito de risco, que é muito bem esta-
belecido, o conceito de benefício é muito recente e guarda 
lacunas que dificultam o entendimento e sua comparação 
com o risco8,13. 

Se, por um lado, existe um consenso sobre a difi-
culdade em harmonizar os conceitos de benefício e os 
modelos de sua avaliação por parte das autoridades 
reguladoras, por outro lado existe o consenso de que o 
desenvolvimento dos conceitos e modelos de avaliação 
de benefício devem ser simétricos aos do risco. Assim, os 
modelos utilizados nos processos BRA e BRM têm sido 
estruturados pelas autoridades reguladoras objetivando 
avaliações independentes, simétricas e equitativas entre 
os riscos e os benefícios8,14,15. 

Desde a década de 1960, o termo benefício é utilizado 
como o oposto de risco, nos denominados processos de 
avaliação de risco-benefício. Conforme discutido anterior-
mente, esses processos de avaliação consideravam os 
benefícios para a tomada de decisão, mas os estudos eram 
focados nos riscos, tendo esses últimos evoluído com diver-
sos modelos matemáticos muito bem estruturados, bem 
como com diversos estudos sobre o conceito de risco em 
diversas áreas4,16-20. 

A partir do início deste século, a percepção sobre a 
necessidade de elevar a importância do benefício, nos 
estudos de avaliação de risco-benefício, induziu ao desen-
volvimento teórico e operacional do conceito de benefício, 
tendo inclusive sido iniciado o uso de novas denominações, 
como a avaliação de benefício-risco e o gerenciamento de 

Figura 3. Roteiro Objetivo de Inspeção.

Figura 2. Roteiro de inspeção binário.
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benefício-risco, como forma de ressaltar a importância do 
benefício frente ao risco8,9,13,15,18,19,21,22.

Entretanto, o desenvolvimento do conceito e dos modelos 
de avaliação de benefício, com base na simetria, tem permi-
tido a identificação de conflitos entre os termos e conceitos 
utilizados nos processos de avaliação e gerenciamento de 
benefícios e riscos. O principal desses conflitos refere-se à 
utilização do termo benefício para se referir ao oposto de 
risco e também ao oposto de dano9,23. 

Tendo em vista que o risco é, em geral, entendido como 
a probabilidade de ocorrência de um dano, o benefício deve 
ser entendido como o oposto de dano e, dessa forma, os 
estudos deveriam mudar a denominação para avaliação de 
dano-benefício9,23,24.

Contudo, o entendimento de que benefício é o oposto 
de dano resolve o problema da simetria do conceito de 
benefício, encontrando o seu oposto, o dano, mas gera um 
novo problema, pois o termo risco fica sem o equivalente. 
Como forma de contribuir para solucionar o conflito entre 
os termos, garantindo a simetria, bem como a continuidade 
do uso de expressões consolidadas historicamente, como 
BRA e BRM, propomos que o termo benefício seja enten-
dido de forma simétrica ao risco, indicando uma situação 
ou contexto, conforme representado na Figura 4.

Quando se avalia uma tecnologia, como um equipamento 
de raios X, deseja-se identificar quais componentes dessa 
tecnologia podem produzir ganho e quais podem produ-
zir perdas, associando-se as possibilidades de ganho ao 
benefício e as possibilidades de perda ao risco. Assim, a 
exposição a um atributo benéfico (fonte de ganho) da 

tecnologia está associada a uma situação favorável, e a 
exposição a um atributo arriscado (fonte de perda), a uma 
situação desfavorável.

Dessa forma, pode-se entender o risco como a condição 
ou o contexto de exposição a um determinado atributo de 
uma tecnologia, que possui uma determinada probabilidade 
de causar situação desfavorável, com determinada severidade.

Simetricamente, pode-se entender o benefício como a 
condição ou o contexto de exposição a um determinado atri-
buto de uma tecnologia, que possui determinada probabilidade 
de causar situação favorável, com determinada magnitude.

Vale salientar que, apesar de o mesmo atributo da tec-
nologia poder ter as características de arriscado e benéfico, 
ou seja, de fonte de ganho e perda, simultaneamente, o 
risco e o benefício são independentes e assim devem ser 
avaliados para que seja possível a ponderação dos resul-
tados das duas avaliações.

Esses processos de avaliações de benefícios e ris-
cos são utilizados no pré-mercado, como subsídio às 
tomadas de decisões das autoridades reguladoras para 
registro de tecnologias ou estabelecimento de referen-
ciais regulatórios8,13,15.

Após o registro ou regulação e a entrada da tecnologia 
no mercado, passa-se para o campo do gerenciamento de 
benefícios e riscos, com ações de monitoramento dessa 
tecnologia, por todo seu ciclo de uso, possibilitando a iden-
tificação de novos benefícios e riscos, que não foram iden-
tificados nos estudos, realimentando o ciclo BRA-BRM8,22.

Esse processo de monitoramento utilizando o gerencia-
mento de benefício, além dos riscos, foi iniciado nos últimos 

Figura 4. Simetria do risco e benefício.
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cinco anos, estando ainda restrito às áreas de medicamentos 
e alimentos e em fase inicial para equipamentos médicos, 
não existindo ainda proposições sobre a utilização desse 
método para monitoração de serviços de saúde. Esses con-
tinuavam sendo regulados e inspecionados apenas com 
base no risco, o que está sendo modificado com o desen-
volvimento desses novos estudos, que levaram à publica-
ção da Resolução da Diretoria de Vigilância Sanitária da 
Secretaria de Estado da Saúde de Santa Catarina (DIVS/SES) 
nº 002/2015, que estabelece as diretrizes básicas de prote-
ção radiológica em radiologia diagnóstica e intervencionista 
no estado de Santa Catarina, base da proposta apresen-
tada pela Agência Nacional de Vigilância Sanitária (ANVISA) 
para revisar a Portaria da Secretaria de Vigilância Sanitária 
do Ministério da Saúde (SVS/MS) nº 453/98. 

Nas consultas públicas da ANVISA nº 573 a 581/2018, 
verifica-se a utilização de toda a base teórica e metodo-
lógica dos conceitos de risco potencial, benefício e nível 
de suspensão para a tomada de decisão, transcritos da 
Resolução DIVS/SES nº 002/2015.

Em continuidade à utilização da simetria para o desen-
volvimento do conceito e de métodos relacionados aos 
benefícios, propomos o conceito de benefício potencial para 
complementar o conceito de risco potencial, possibilitando 
o processo de tomada de decisão da Vigilância Sanitária, de 
forma a garantir a maximização dos benefícios e a minimi-
zação dos riscos dos serviços de saúde para a sociedade, 
tanto quanto razoavelmente exequível, considerando-se as 
questões científicas, econômicas e sociais.

Enquanto o risco potencial pode ser entendido como a 
possibilidade de ocorrência de um efeito desfavorável, sem 
necessariamente descrever o efeito e sua probabilidade, o 
benefício potencial pode ser definido como a possibilidade 
de ocorrência de um efeito favorável, sem necessariamente 
descrever o efeito e sua probabilidade.

O risco potencial também pode ser entendido como se 
fosse o risco de se expor a uma situação de risco e não a 
uma fonte de dano. Simetricamente, o benefício potencial 
pode ser entendido como se fosse o benefício de se expor 
a uma situação de benefício e não a uma fonte de ganho.

No processo de inspeção sanitária, quando se verifica 
um levantamento radiométrico, por exemplo, está se cons-
truindo uma relação entre o indicador de controle de risco 
estabelecido na legislação, o levantamento radiométrico, e o 
risco potencial associado. Como a situação do levantamento 
radiométrico não é, em si, uma fonte de dano, não se pode 
caracterizar o risco relacionado a ela, nem indicar um efeito 
desfavorável e sua probabilidade de ocorrência. Contudo, por 
exemplo, a ausência de levantamento radiométrico coloca o 
serviço em condição de risco potencial inaceitável, indicando 
a possibilidade de interdição do estabelecimento.

No mesmo sentido, o benefício potencial está associado 
à avaliação dos possíveis benefícios resultantes do acesso 
ao serviço de saúde. Sendo assim, mesmo o serviço não 
possuindo licença sanitária, deve-se ponderar a relação 
entre os benefícios potenciais de acesso às tecnologias dis-
ponibilizadas pelo serviço de saúde e os riscos potenciais 

que essas mesmas tecnologias representam com relação 
ao serviço não possuir a licença sanitária.

Outro exemplo interessante sobre a necessidade de intro-
dução do conceito de benefício potencial para o processo de 
tomada de decisão da Visa se traduz pelo princípio da equi-
dade nas suas práticas. Um equipamento de raios X sem os 
dispositivos de colimação e filtração do feixe representa ris-
cos potenciais inaceitáveis e está proibido de funcionar nes-
sas condições, desde 1951. Sendo assim, caso um equipa-
mento nessa condição seja encontrado em funcionamento 
em um serviço de diagnóstico por imagem, deve-se inter-
ditá‑lo imediatamente. Contudo, caso ele seja o único equi-
pamento de raios X de uma urgência, apesar de representar 
o mesmo risco potencial, possui maior benefício potencial do 
que a situação anterior, indicando a necessidade de funcio-
namento por tempo determinado, até a realização dos ajus-
tes, pois, caso seja interditado, pacientes com lesões graves 
que necessitam de imagens radiológicas podem ir a óbito. 

Entretanto, como as ações de Visa devem ser baseadas 
estritamente no seu referencial regulatório para a utilização do 
conceito de benefício potencial, se faz necessária a mudança 
das práticas regulatórias, introduzindo indicadores de bene-
fício para possibilitar a tomada de decisão, considerando-se 
os benefícios potenciais além dos riscos potenciais.

A legislação sanitária, hoje, pode ser entendida como 
uma membrana que tenta ser impermeável aos riscos. 
Entretanto, no novo modelo regulatório, conforme descrito 
na Figura 5, a legislação sanitária deve ser semelhante a 
uma membrana semipermeável, que possibilita a maximi-
zação do acesso da sociedade aos benefícios e a minimi-
zação dos riscos. Como, por exemplo, estabelecido no 
princípio da justificação do uso das radiações ionizantes, 
indicando que nenhuma prática ou fonte associada a essa 
prática será aceita, a não ser que a prática produza bene-
fícios, para os indivíduos expostos ou para a sociedade, 
suficientes para compensar o detrimento correspondente, 
tendo-se em conta fatores sociais e econômicos, assim 
como outros fatores pertinentes.

O desenho lógico indica a representação completa e simé-
trica do novo paradigma da avaliação e do gerenciamento 

BRM: Benefit and Risk Management; BRA: Benefit and Risk Analysis.

Figura 5. Desenho lógico do novo paradigma – Modelo de 
Avaliação de Riscos e Benefícios Potenciais (MARBP).
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de benefícios e riscos, que está em construção interna-
cionalmente, mas que ainda não foi representado como 
tal, pois tem sido identificado como apenas a evolução do 
paradigma estabelecido pelo Red Book.

A proposição do conceito de benefício potencial vem 
também no sentido de suprir a lacuna da simetria da repre-
sentação do paradigma, que apresenta os conceitos de risco 

e benefício, no campo da avaliação, e apresentava apenas 
o conceito de risco potencial no campo do gerenciamento.

Assim, além do ROI do risco, temos também o ROI do 
benefício, conforme exemplos das Figuras 6 e 7.

O desenvolvimento desse novo paradigma implicará 
na necessidade de mudança de conceitos e práticas na 
Visa, demandando que a mesma seja entendida como um 

C: crítico; NC: não crítico; CNES: Cadastro Nacional de Estabelecimentos de Saúde; CRTR: Conselho Regional de Técnicos em Radiologia; DIVS/SES: Diretoria de Vigilância Sanitária/
Secretaria Estadual da Saúde; PGQ: Programa de Garantia de Qualidade; ART: artigo; PGRSS: Plano de Gerenciamento de Resíduos de Serviços de Saúde; Visa: Vigilância Sanitária.

Figura 6. Roteiro Objetivo de Inspeção da avaliação de risco.

Figura 7. Roteiro Objetivo de Inspeção da avaliação de benefício.
SUS: Sistema Único de Saúde.
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conjunto de ações relacionadas às condições sanitárias 
decorrentes do meio ambiente, da produção e circulação 
de bens e da prestação de serviços de interesse da saúde, 
capaz de maximizar os benefícios e minimizar os riscos, 
tanto quanto razoavelmente exequível, considerando-se os 
julgamentos científicos, econômicos e sociais.

As avaliações de riscos, no pré-mercado, têm como foco 
a identificação dos atributos arriscados (fonte de danos) de 
uma tecnologia e a caracterização dos riscos que esses 
atributos representam. No processo de inspeção sanitária, 
pós-mercado, não se avalia mais os atributos, e sim o nível 
de implantação do referencial regulatório sanitário sobre a 
tecnologia em uso.

Assim, a avaliação de risco está voltada para o estudo 
da tecnologia, enquanto a avaliação de risco potencial está 
voltada para o estudo do nível de implantação do referen-
cial regulatório, referente à tecnologia em uso, num dado 
serviço de saúde.

Contudo, da mesma forma que não se pode tomar 
decisões no pré-mercado fundamentadas apenas nas ava-
liações de riscos, não se deveria tomar decisões no pós-
-mercado, nas práticas de Visa, apoiando-se apenas nas 
avaliações de riscos potenciais.

A necessidade da inserção do conceito de benefício nas 
práticas da Visa, além das clássicas avaliações baseadas 
apenas nos riscos, pode ser verificada em suas ações coti-
dianas como, por exemplo, numa inspeção em unidade de 
hemodinâmica. Mesmo que haja indicação de interdição por 
não apresentar as condições mínimas de controle de ris-
cos, exigidas na legislação sanitária, a possível suspensão 
cessaria o atendimento e, caso essa hemodinâmica fosse 
a única de uma região, decidir por sua interdição poderia 
significar retirar vidas e não, salvar vidas. 

Nesse exemplo, pode-se verificar que a tomada de 
decisão em Visa não pode ser direcionada apenas para 
a redução dos riscos, pois se faz necessário ponderar 
se a redução dos riscos através da ação de interdição, 
por exemplo, não implicaria numa redução ainda maior 
do benefício.

Entretanto, essa avaliação contextual para a tomada 
de decisão não está amparada no marco legal da Visa, 
podendo colocar o técnico e/ou gestor em situação de 
vulnerabilidade jurídica, tendo em vista que a decisão ba-
seada na legislação deveria ser a interdição.

Por outro lado, o questionamento sobre a tomada de 
decisão não significa que se deve aceitar procedimentos 
com níveis de riscos maiores em determinadas situações. 
Contudo, deve-se ponderar tolerar, por um tempo limitado, 
níveis de riscos mais elevados devido à importância de suporte 
à vida que determinados serviços de saúde representam.

4. Conclusões

Com esse estudo foi possível propor um modelo de repre-
sentação do novo paradigma da avaliação e gerenciamento 
de riscos à saúde, contemplando o conceito de benefício, 

a ser utilizado nos processos de regulação, inspeção e 
tomada de decisão em Visa. 

Com a síntese dos possíveis conceitos de risco e bene-
fício a serem utilizados no campo de Visa, foi desenvolvido 
o conceito de benefício potencial simétrico ao risco poten-
cial, para ser utilizado nas práticas de Visa.

Os desenvolvimentos teóricos, metodológicos, tec-
nológicos e normativos deste estudo estão sendo imple-
mentados nas práticas da Vigilância Sanitária do estado de 
Santa Catarina através, por exemplo, do desenvolvimento 
do Sistema de Informação Estadual de Riscos e Benefícios 
Potenciais (SIERBP), formalizado como sistema oficial do 
estado de Santa Catarina em 23 de julho de 2018, através 
da publicação de Resolução Normativa em Diário Oficial.

Os conceitos e as definições apresentados neste estudo 
foram utilizados na Resolução da DIVS/SES nº 002/2015, 
nas consultas públicas da ANVISA nº 573 a 581/2018 para 
substituir a Portaria da SVS/MS nº 453/98, bem como na 
construção da proposta do Código Sanitário do Estado de 
Santa Catarina, enviado à assembleia legislativa para apre-
ciação e publicação como lei estadual. No referido código 
foram inseridos os conceitos de riscos e benefícios poten-
ciais, equidade e aceitabilidade como indicadores para 
ponderar os riscos e benefícios potenciais, subsidiando o 
processo de tomada de decisão.
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1. Introduction

According to the publication of the International Atomic 
Energy Agency (IAEA) of Human Health Sciences 
(HHS) 24 — Dosimetry in Diagnostic Radiology for Pediatric 
Patients1 —, dosimetry for pediatric patients undergoing diag-
nostic radiology procedures requires special consideration in 
addition to the dosimetry methods used for adult patients. 
The importance of dosimetry for this group of patients is more 
delicate than for adults, considering their longer life expec-
tancy and greater risk from radiation exposure. This risk is 
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Abstract
This work presents a methodology for the optimization of protocols applied to pediatric patients who underwent brain and chest computed tomography 
examinations. The implementation of this methodology aims to reduce the dose of ionizing radiation delivered to patients and the consequent risk associated 
with radiation, without decreasing the diagnostic image quality. The comparison between the results of CTDI

vol
 (computed tomography dose index) and DLP 

(dose-length product) dosimetric quantities before the optimization process and their corresponding results after the implementation of the optimization 
process was done through boxplot graphs. It is noteworthy that the implementation of this methodology allows reductions in the range between 18 and 50% 
of the dosimetric values ​​evaluated in this study. In addition, the case of brain computed tomography scans, in which the cohort of the evaluated patients is 
larger, is a highlight, which should also reflect in the reduction of the absorbed radiation dose by this particularly important group of patients.

Keywords: optimization; pediatrics; computed tomography.

Resumo
Neste trabalho, apresenta-se uma metodologia para otimização de protocolos aplicados a pacientes pediátricos submetidos a exames de tomografia 
computadorizada de crânio e tórax. A implementação desta metodologia tem por objetivo reduzir a dose de radiação ionizante entregue aos pacientes 
e o consequente risco de radiação associado, sem diminuir a qualidade da imagem diagnóstica. A comparação entre os resultados das grandezas 
dosimétricas CTDI

vol
 (índice de dose de tomografia computadorizada) e DLP (produto dose-comprimento) anteriores à implementação da otimização 

e os resultados provenientes do processo de otimização foi realizada por meio de gráficos tipo boxplot. Nota-se que a implementação desta 
metodologia possibilita reduções entre 18 e 50% nos valores das grandezas dosimétricas avaliadas neste trabalho. Destaca-se o caso dos exames 
de tomografia computadorizada de crânio, nos quais a coorte de pacientes avaliada foi maior, o que deve refletir também na redução da dose de 
radiação absorvida por este grupo particularmente importante de pacientes.

Palavras-chave: otimização; pediatria; tomografia computadorizada.

due to relative radiosensitivity of various body tissues that 
vary according to sex and age. In addition, collection and 
analysis of data for these patients are complex, especially 
due to the large and continuous range of patients with dis-
tinct sizes present in the pediatric population.

The examinations of a pediatric patient differ from that 
of adults in many ways, including different technical factors, 
beam quality and, ideally, different radiological equipment. 
One should also consider the type of performed tests and 
the skill set of the personnel needed to perform these pro-
cedures successfully2,3. Campaigns, such as Image Gently4,5, 
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Image Wisely6 and Latin Safe (http://latinsafe.org/global/), are 
fundamental for clarifying professionals and parents about 
the importance of an adequate balance between dose and 
image quality, and international approaches such as the 
Bonn Call for Actions are decisive on the definition of strat-
egies for reaching these goals7,8.

The main purpose of studying doses delivered to patients 
undergoing diagnostic imaging procedures is associating the 
dose of ionizing radiation with possible health risks9. It is a 
very challenging task, since the dose to which the patients 
are submitted is subject to considerable oscillations given the 
great variation of weight and size of this group of patients.

Analyzing dose patterns in populations of similar size 
and age becomes relevant. Thus, we adopted the quanti-
tative parameter of Dose Reference Levels (DRLs), which is 
also used to optimize exposure level10. The DRLs state that 
about 75% of the facilities must work at levels following the 
established DRL (equal or lower), while the remaining 25% 
of them must exceed DRLs11,12.

Dosimetric quantities for use in the computed tomog-
raphy (CT), such as CT dose index (CTDI) and dose-length 
tomography (DLP), may be used as tools for identifying 
excessive or insufficient exposures for the diagnostic images, 
because they are associated with the doses delivered to 
the patients. The pattern identification of these quantities 
is a milestone of the optimization process in the pediatric 
population that undergoes CT procedures, considering that 
the dose absorbed by the patient is not a trivial task13-16. 

2. Materials and Methods

This paper was carried out as part of the International Atomic 
Energy Agency (IAEA) Coordinated Research Project (CRP 
E2.40.20), entitled “Evaluation and Optimizations of Pediatric 
Imaging”, which consists of a consortium of 10 countries 
for the study of dose optimization in diagnostic procedures 
for pediatric patients. The Radiation Dosimetry and Medical 
Physics Group of the Institute of Physics of the Universidade 
de São Paulo (IF/USP) acts as the Brazilian representative 
in this Coordinated Research Project (CRP) in the area of 
pediatric CT examinations. This group has been working for 
more than 10 years in a Quality Assurance Program (QA) at 
the Institute of Radiology of the Clinical Hospital of the School 
of Medicine (INRAD/HC/FM/USP) of USP, where data were 
collected and the optimization process was implemented17.

The paper was divided into two phases: 
•	 phase 1: data collection of non-optimized examinations;
•	 phase 2: optimization in pediatric protocols.

2.1. Phase 1: data collection
In phase 1 of the study, a survey was performed with rel-
evant information on diagnostic imaging tests performed 
in pediatric patients. The first step was to define four age 
groups to be correlated into the surveyed database. The age 
groups were defined as: 
•	 0–1 year old;

•	 1–5 years old;
•	 5–10 years old;
•	 10–16 years old.

The ideal number of patients for each age group was stab-
lished as 20. Initially, one CT equipment (Philips — Brilliance 64) 
of the facility was prioritized, since most of the pediatric exam-
inations are performed in this machine. The CT data col-
lection corresponding to this piece of equipment was done 
using DICOM header information from the INRAD database 
after the patients’ anonymization process18. The surveyed 
information included demographic data, such as age at 
the examination, protocol name, examined body region 
(brain or thorax). It also included technical quantities, such 
as voltage (kVp), average/effective mAs, scan length, DLP 
and CTDI, each per phase19. Finally, data collection also 
included an image quality evaluation corresponding to the 
following criteria:
•	 unacceptable image quality (it could not diagnose and 

a rescan would be requested);
•	 borderline acceptable image quality (it can diagnose, 

but it would not welcome images of this quality in the 
future);

•	 acceptable image quality (it can diagnose and would 
welcome images of this quality in the future).

The classification of each examination according to 
the abovementioned criteria was done by an experienced 
radiologist.

2.2. Phase 2: optimization process
This paper was focused on protocol optimization of brain 
and chest CT procedures. In phase 2, the data collected in 
phase 1 were used for proposing optimized protocols aim-
ing to reduce doses in CT pediatric patients, without sig-
nificant loss in the image quality.

The first strategy was to compare the configuration of 
the collected data with similar studies published by the 
American Association of Physicists in Medicine (AAPM). 
It suggested that the protocols were published in the con-
text of the Alliance for Quality CT for routine pediatric chest 
and brain CT20. Figure 1 shows a flowchart listing the steps 
conducted for the optimization process of chest and brain 
pediatric CT.

The radiologist in charge and the radiographer checked 
the proposed optimized protocols and suggested some 
changes. The first comment of the radiographers was that 
protocols were with high doses; therefore, they would try 
some lower mAs values than those suggested by the AAPM.

The medical physicist and radiographer in charge have 
adapted the protocols for some age groups for brain CT 
(0–1, 1–2, 2–6, 6–16, and 16–20 years old) in axial mode 
and one protocol for helical mode, which is used when 3D 
reconstructions are necessary. For the chest CT, only three 
age groups (0–1, 1–10 and 10–15 years old) were chosen 
in the helical mode. The facility radiographers were trained 
on the new protocols, which were left together in the same 
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CT console screen with the adult’s protocols. In addition, 
they started using them in their routine exams. 

After some weeks, the medical physicist responsible for 
the protocol introduction checked its adoption in the regu-
lar routine and made some minor adjustments. During the 
implementation of the new protocols, some radiologists 
asked to modify parameters, complaining about the noise or 
other image quality loss. The new images were also evalu-
ated following the same criteria used in phase 1.

Another intervention was done, separating the pediatric 
from adult protocols, and the medical physicist monitored 
some pediatric examinations for training the whole team of 
radiographers, asking for technical question or other sug-
gestions. In order to simplify the choice of the adequate 
protocols by the radiographers, the monitor screen of the 
CT equipment console was adapted considering the speci-
ficities of the pediatric patients and a color code (Figure 2).

3. Results

The parameters used in the acquisition of brain and 
chest images before the optimization process were col-
lected in phase 1 of this study. The results are presented 
in Figures 3 and 4 as boxplot graphs, in which each age 
group is represented by a color.

Still in phase 1, the images were evaluated as to their 
quality. For the brain exams, only the 0–1 age group had 
images evaluated as excellent (about 30%); therefore, this 
group of patients had a certain potential for optimization. 
Regarding the chest exams, around 20% of the total images 
were evaluated as excellent, which made the optimization 
a relevant process.

In phase 2, the first results presented the dose reduc-
tions without perceptive loss in the image quality of these 
two general exams. The radiologist in charge for the head 
and neck exam observed a small degradation in the detail 
structures. The medical physicist contacted the radiographer 
to make the necessary changes in this protocol. A prelimi-
nary global view of the effects of the optimization process 

is shown in Figures 5 and 6 for brain and chest CT, respec-
tively. They show the comparative results for CTDIvol quantity 
for each age group. Considering the third quartile as a dose 
reference level, a reduction of more than 40% in the CTDIvol 
was achieved for patients aged 5–16 years old, while for the 
youngest group (0–5 years old), the reduction was about 
65% for brain exams. For chest exams, the most expres-
sive dose saving was for the 0–1-year-old group of 18%.

4. Discussion

Results of the DLP quantity comparison before and after 
the optimization process are shown in Figures 7 and 8. 
After assessing the third quartile values for the DLP after 
the optimization process, there was a reduction of more 
than 50% in the age group from 0 to 5 years old, and 37% 
for patients aged 5 to 16 years old who underwent brain 
CT. For patients who underwent chest CT, the most signifi-
cant reduction was 18% in the group aged 5–10 years old. 

When observing the comparative graphs for brain CT, 
there was a significant reduction of the CTDI and DLP 
parameters, as well as a decrease in the range between the 
maximum and minimum values ​​recorded for these param-
eters. By doing this analysis for the chest examinations, the 
reduction of the CTDI and DLP parameters is verified only 
in some of the age groups. This behavior can be attributed 

Figure 1. Flowchart listing the steps conducted for the optimization process of chest and brain pediatric computed tomography by 
the Brazilian participants.

Figure 2. Adapted screens of the computed tomography 
equipment considering the specific pediatric protocols.
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Figure 4. Results of non-optimized computed tomography dose index (CTDI), dose-length product (DLP), scan length and charge 
parameters for the studied image groups for chest computed tomography (CT).

Figure 3. Results of non-optimized computed tomography dose index (CTDI), dose-length product (DLP), scan length and charge 
parameters for the studied image groups for brain computed tomography (CT).
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Figure 6. Comparative results of the optimized and non-optimized computed tomography dose index (CTDI) results for the studied 
image groups for chest computed tomography (CT).

Figure 5. Comparative results of the optimized and non-optimized computed tomography dose index (CTDI) results for the studied 
image groups regarding the brain computed tomography (CT).
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Figure 8. Comparative results of the optimized and non-optimized dose-length product (DLP) results for the studied image groups 
for chest computed tomography (CT).

Figure 7. Comparative results of the optimized and non-optimized dose-length product (DLP) results for the studied image groups 
regarding the brain computed tomography (CT).
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to the small chest examination cohort, in which the largest 
group has six patients from aged 1 to 5 years.

5. Conclusion

The study of dosimetry applied to pediatric patients is of 
paramount importance, especially regarding the identifica-
tion of procedures with potential for radiation dose optimi-
zation. In conclusion, the methodology described in the 
present study is adequate to reduce the dose absorbed by 
pediatric patients who underwent brain and chest CT exami-
nations without significant loss of image quality. In addition, 
the optimization of the procedures is a continuous process. 
We expect this paper to encourage facilities to optimize their 
CT protocols for pediatric patients.
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1. Introdução

Desde a descoberta de raios X por Roentgen em 1896, a 
radiologia diagnóstica contribuiu significantemente para o 
progresso da medicina1. Entre os exames radiográficos, a 
radiografia de tórax é um dos exames mais realizados atu-
almente2,3. As suas principais aplicações são os diagnós-
ticos de pneumonia, infecção de vias aéreas, câncer de 
pulmão e traumas4-6. A radiologia utiliza radiação ionizante 
para produção de imagens7. Logo, apresenta riscos, sendo 
o maior deles a ocorrência de carcinogênese8. Portanto, o 
estudo da dose depositada no paciente é indispensável. 
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Resumo
Este trabalho visou explorar a influência da idade do paciente em grandezas dosimétricas e qualidade da imagem em radiografia de tórax 
através de simulação Monte Carlo. A geometria de simulação consiste de uma fonte pontual de fótons, feixes polienergéticos com e sem filtração 
adicional de alumínio e cobre, câmara de ionização, objetos simuladores homogêneos de acrílico com espessura variando de 5 a 20 cm, uma 
mesa de alumínio e um detector ideal e de radiografia computadorizada. O fator de retroespalhamento e a razão dose-kerma foram as grandezas 
dosimétricas utilizadas neste trabalho. A qualidade da imagem foi quantificada por meio da razão sinal-ruído e contraste-ruído. Além disso, 
imagens radiográficas foram simuladas considerando somente partículas primárias e espalhadas para observar a influência de cada interação na 
formação da imagem. Os resultados mostraram que pacientes pediátricos apresentam uma deposição de dose maior do que pacientes adultos 
para as mesmas condições de exposição. Além disso, pacientes pediátricos apresentam melhor qualidade da imagem devido à menor atenuação 
de radiação e menor espalhamento.
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Abstract
This work aims to explore the influence of the patient’s age on dosimetric quantities and image quality in chest X-ray through the Monte Carlo 
simulation. The geometry of simulation consists of a point source of photons, polyenergetic beams with and without additional aluminum and 
copper filtration, ionization chamber, homogeneous acrylic phantom with thickness ranging from 5 to 20 cm, an aluminum table, and an ideal 
and computerized radiography detector. The backscatter factor and the dose-kerma ratio are the dosimetric quantities used in this work. Image 
quality was quantified by means of signal-to-noise and contrast-to-noise ratio. In addition, radiographic images were simulated considering only 
primary and scattered particles to observe the influence of each interaction in the formation of the image. The results showed that pediatric patients 
have higher dose deposition than adult patients for the same exposure conditions. In addition, pediatric patients present better image quality due to 
lower radiation attenuation and scattering.
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Além disso, o estudo da qualidade da imagem é necessá-
rio para avaliar a detectabilidade de lesões e estruturas na 
imagem radiográfica.

Devido ao grande número de parâmetros presentes 
no exame radiográfico e, em alguns casos, à dificuldade, 
ou até impossibilidade, de obter grandezas experimen-
talmente, o método de simulação Monte Carlo (MC) 
é amplamente utilizado9. Com trabalhos publicados 
na área desde a década de 19609-11, o principal obje-
tivo do método é simular o transporte de radiação9,12. 
Em radiologia, essa ferramenta utiliza amostragem de 
números aleatórios e modelos estatísticos para simular 
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o transporte de fótons na matéria, considerando as dife-
rentes interações de fótons com a matéria (efeito fotoe-
létrico, espalhamento Rayleigh e Compton) na faixa de 
energia de interesse (40 a 150 keV)7,13. Alguns códigos 
de simulação MC utilizados para transporte de radia-
ção são: PENetration and Energy LOss of Positrons 
and Electrons (PENELOPE), GEometry ANd Tracking 
(GEANT4), Monte Carlo N-Particle (MNCP) e NRC’s elec-
tron gamma shower (EGSnrc)9,14,15.

Em simulações, o paciente é representado por objetos 
simuladores que podem apresentar forma geométrica sim-
ples, como uma caixa, compostos de apenas um material 
(homogêneo), ou compostos de vários materiais e com 
forma semelhante ao corpo humano (antropomórfico)6,16. 
Em razão da sua simplicidade, objetos simuladores homo-
gêneos são mais comumente utilizados em radiologia diag-
nóstica para estudo da atenuação e absorção de fótons em 
uma estrutura anatômica de interesse16.

Trabalhos que visam ao estudo dosimétrico utilizando 
objetos simuladores homogêneos empregando simulação 
MC, em sua maioria, são focados em determinar a dose 
média absorvida17 e a dose de entrada na pele18,19, utilizando 
diferentes combinações de potencial do tubo e filtração 
adicional, objetos simuladores de diferentes composições, 
tamanhos de campo e distância fonte-detector. Tais gran-
dezas são dificilmente obtidas experimentalmente, normal-
mente são empregados fatores de conversão, obtidos por 
simulação MC, que relacionam o kerma no ar (grandeza 
facilmente obtida experimentalmente) com as outras gran-
dezas dosimétricas. Razão dose-kerma e fator de retroes-
palhamento são normalmente utilizados como grandezas 
de conversão para dose média absorvida e dose de entrada 
na pele17,18,20,21.

Estudos de qualidade da imagem utilizando simula-
ção MC usualmente têm como o objetivo a quantificação 
da qualidade da imagem por meio da razão sinal-ruído 
e da razão contraste-ruído22,23. Estudos prévios investi-
garam a influência de diferentes feixes, espessuras de 
objeto simulador e detectores nas grandezas que quanti-
ficam a qualidade da imagem. Além disso, existem traba-
lhos que visam simular a produção da imagem radiográ-
fica, podendo variar os materiais de detecção, tamanho 
de pixel e modo de detecção15.

Existem poucos trabalhos na literatura que estu-
dam implicações da idade do paciente em dose e qua-
lidade da imagem. Dessa forma, o impacto da idade do 
paciente nessas grandezas foi estudado neste trabalho 
utilizando a ferramenta de simulação MC. O estudo focou 
em radiografia de tórax utilizando objetos simuladores 
homogêneos, devido ao seu grande uso. Por serem as 
principais grandezas dosimétricas, a dose de entrada na 
pele, a dose média absorvida e seus fatores de conver-
são foram avaliados neste trabalho. Para uma investiga-
ção mais profunda da dose média absorvida, foi quan-
tificada a deposição de dose em função da espessura 
do objeto simulador. A qualidade da imagem foi quanti-
ficada por meio das razões sinal-ruído e contraste-ruído. 

Também foram estudados o espalhamento e a sua inter-
ferência na qualidade da imagem. Para isso foram simu-
ladas imagens formadas considerando somente fótons 
primários e fótons espalhados.

2. Materiais e Métodos

Nas simulações, o código MC PENELOPE versão 201414 
com a extensão penEasy versão 201515 foi utilizado. 
O código foi escolhido por ser de livre distribuição, permitir 
alterações, possuir uma estrutura clara e bem documen-
tada e estar validado para a faixa de energia de interesse14. 
Ao todo, três computadores foram utilizados, com as res-
pectivas configurações: AMD Ryzen 2700 @ 3,2 GHz (8/16) 
16 GB RAM; Intel Core i7 4790 @ 3,6 GHz (4/8) 16 GB 
RAM; e Intel Core i5 8250U @ 1,8 GHz (4/8) 8 GB RAM. 
O número de histórias variou de 107 a 1010, e a velocidade 
média foi de 105 histórias/segundo para o computador de 
maior capacidade. 

A extensão penEasy é organizada na forma de blo-
cos (tallies), e cada um fornece uma grandeza específica. 
Neste trabalho foram utilizados: 
•	 Tally Energy Deposition (EDP): determina a energia depo-

sitada em cada material presente na simulação em uni-
dade de eV/história;

•	 Tally Energy Deposition by Primary Particle (EDPp): 
determina a energia depositada em cada material 
presente na simulação considerando somente fótons 
primários. Esse tally foi desenvolvido pelos autores 
do trabalho;

•	 Tally Spatial Dose Distribution (SDD): discrimina espacial-
mente a dose depositada em cada região de um objeto, 
sendo necessária a delimitação da região e também a 
quantidade de bins;

•	 Tally Pixelated Imaging Detector (PID): simula a produ-
ção da imagem digital considerando diferentes tipos 
de detectores, modos de detecção (integração de 
energia, contagem de partículas e espectro) e tama-
nhos de pixel. Além disso, podem ser utilizados filtros 
de interação, sendo possível produzir imagens con-
siderando: todas as partículas incidentes, fótons pri-
mários, fótons que sofreram espalhamento Rayleigh e 
Compton, fótons secundários e fótons multiespalha-
dos. Os filtros de interação somente podem ser utili-
zados com o detector ideal.

Nas simulações, os elétrons foram considerados como 
absorvidos localmente, uma vez que, na faixa de energia 
típica empregada em radiologia, o alcance dos elétrons é 
ordens de grandeza menor do que a dimensão dos mate-
riais contidos na simulação24. Fótons com energias meno-
res ou iguais a 5 keV foram considerados como localmente 
absorvidos. A deflexão angular média por causa de múl-
tiplos espalhamentos elásticos de elétrons (C1) e à fração 
média de energia perdida entre hard collisions consecu-
tivas (C2) foram iguais a 0. A energia de corte para hard 
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collisions inelásticas e emissão de Bremsstrahlung foram 
iguais a 500 eV. As informações de energia média de exci-
tação, estrutura eletrônica e seção de choque diferencial 
para cada tipo de interação de cada material da simulação 
foram disponibilizadas pelo código PENELOPE14.

2.1. Geometria de Simulação
A Figura 1 mostra uma ilustração da geometria de simula-
ção utilizada, baseada na aquisição de imagens de tórax 
na projeção póstero-anterior (PA). A geometria consiste 
de uma fonte pontual com um campo divergente de 
área 30 × 30 cm2 na superfície do objeto simulador, uma 
câmara de ionização, um objeto homogêneo composto 
de acrílico que simula o tórax de um paciente, uma mesa 
e um detector.

A câmara de ionização foi modelada como um volume 
de ar seco com dimensões 3,8 × 2,5 × 3,8 cm3, mesmas 
dimensões do volume sensível da câmara de ionização comer-
cial 10X6-6, (RadCal, EUA)25. O objeto simulador homogê-
neo tem área de 30 × 30 cm2 e espessura variando de 5 a 
20 cm. A Tabela 1 mostra as faixas etárias representadas 
por cada espessura. As espessuras de acrílico correspon-
dentes a cada faixa etária foram obtidas a partir do IAEA 
Human Health Series nº 2421. Para o processo de simulação 
de aquisição de imagens, foram incluídas estruturas para 
produzir contraste na imagem radiográfica. As estruturas 
foram: uma escada de alumínio com três degraus de área 
de 4 × 4 cm2 e 0,5 cm de altura cada; e 3 cilindros teflon 
com diâmetros de 1, 2 e 5 cm e 1 cm de altura. A mesa é 
composta de alumínio e tem dimensões 40 × 40 × 1 cm3. 
O detector tem área de 40 × 40 cm2 e 300 µm de espessura. 
Dois tipos de detectores foram utilizados: um característico 
de radiografia computadorizada (BaFBr:Eu)26 e um ideal. 

Foram utilizados feixes polienergéticos gerados no 
software SpekCalc27. Os espectros foram gerados consi-
derando um alvo de tungstênio, com ângulo do ânodo de 
15º e potenciais do tubo variando de 40 a 120 kV. Foi con-
siderada uma filtração intrínseca de 2 mm de alumínio e 
0,8 mm de berílio. Foram utilizados filtros adicionais de 1 
e 2 mm de alumínio; 0,2 a 1 mm de cobre e combinações 
de alumínio e cobre.

2.2. Grandezas Dosimétricas
As grandezas dosimétricas foram obtidas a partir dos 
tallies EDP e EDPp. A incerteza das grandezas foi sempre 
menor do que 1%. Para a determinação dessas grande-
zas, as estruturas de contraste foram removidas, assim 
como a mesa e o detector. As grandezas dosimétricas 
utilizadas foram: 
•	 Dose em profundidade: foi utilizado o tally SDD para 

determinar a dose depositada no objeto simulador em 
função da profundidade. A dose foi determinada na 
região central do objeto, delimitando pequenos volu-
mes de 0,2 × 0,2 × 0,2 cm3;

•	 Kerma no ar (Kar): quantifica a energia transferida do 
fóton para o meio ao ocorrer uma interação7. É definida 
pela Equação 1.

Kar = mar

Ep
ar � (1)

Em que:
Ep

ar = a energia depositada na câmara de ionização por 
causa dos fótons primários, obtida a partir do tally EDPp; 
mar = a massa da câmara de ionização.

•	 Dose de entrada na pele (DEP): dose depositada na 
câmara de ionização devido tanto ao feixe incidente 
quanto ao feixe retroespalhado pelo paciente7,28. A DEP 
é calculada a partir de resultados indiretos da simulação 
usando a Equação 2.

DEP =
mar

Ear � (2)

Figura 1 – Ilustração da geometria de simulação contendo 
uma fonte pontual de raios X, câmara de ionização, objeto 
simulador, mesa e detector.

Tabela 1 – Correspondência entre espessura do objeto 
simulador e faixa etária.
Espessura (cm) Faixa etária
5 Neonatal
10 Recém-nascido
15 5 a 10 anos
20 10 anos a adulto 
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Em que:
Ear = a energia depositada na câmara de ionização obtida 
a partir do tally EDPp.

•	 Dose média absorvida (D—): definida como a razão entre 
a energia média absorvida no objeto simulador (Eo) e a 
sua massa (mo), Equação 3.

D—=
m0

E0 � (3)

•	 Fator de retroespalhamento (BSF): fator de conver-
são entre dose de entrada na pele e kerma incidente. 
Comumente utilizado na prática clínica para obter 
DEP a partir do Kar

18,28. O BSF é obtido a partir da 
Equação 4.

BSF = =
Kar Ep

ar

DEP Ear � (4)

•	 Razão dose-kerma: um fator de conversão entre a dose 
média absorvida e o kerma no ar, obtida a partir da razão 
entre eles.

2.3. Qualidade da Imagem
A qualidade da imagem foi determinada de maneira 
quantitativa por meio da razão sinal-ruído e da razão 
contraste-ruído. 
•	 Razão sinal-ruído (SNR): quantifica o ruído presente na 

imagem, baseado na razão entre o sinal médio de uma 
estrutura e o seu respectivo desvio padrão7. Na simula-
ção MC, o sinal é a energia depositada em uma região 
de interesse (EROI) e o desvio padrão é a incerteza da 
energia (ΔEROI), Equação 5. 

SNR =
ΔEROI

EROI � (5)

•	 Razão contraste-ruído (CNR): avalia a relação entre o 
contraste na imagem e o ruído relativo, pode ser con-
siderada uma grandeza que otimiza a qualidade da 
imagem7. A CNR não é afetada pelo processamento 
de imagem, sendo uma grandeza relevante para des-
crever a visualização de estruturas na imagem digital7. 
A CNR foi calculada utilizando a Equação 6.

CNRFD = ΔEROIF

EROIF - EROID� (6)

Em que:
EROIF e EROID = energia depositada em regiões de interesse 
correspondentes ao fundo e a um degrau, respectivamente.

Para a determinação dessas grandezas, foram delimi-
tadas regiões de interesse (ROI) no detector, correspon-
dentes às estruturas de contraste. As ROIs foram modela-
das como subdetectores, onde a energia depositada em 
cada um deles é determinada de maneira independente 
utilizando o tally EDP. A Figura 2 mostra o detector com as 
delimitações das regiões de interesse, com as ROIs de #1 
a #3 representando os degraus de alumínio e as ROIs de 

#4 a #6 representando a região de fundo. A SNR foi cal-
culada somente para a ROI #5, por se localizar no centro 
do detector. 

Todas as simulações para quantificar a SNR e a CNR 
foram realizadas com o detector característico de radiogra-
fia computadorizada (CR) e 2 × 109 histórias.

Também foram realizadas simulações da imagem 
radiográfica visual utilizando o tally PID para estudar 
a influência de cada tipo de interação na formação da 
imagem radiográfica, principalmente o espalhamento. 
Nesse caso, foram utilizados: um potencial de tubo de 
70 kV sem filtração adicional, um detector ideal com 
tamanho de pixel de 2 mm e diferentes filtros de intera-
ção do tally PID.

2.4. Validações
As modificações do código que envolviam o tally EDPp 
foram validadas a partir do tally EDP e cálculos analíti-
cos29. O método de obtenção da razão dose-kerma foi 
validado utilizando o trabalho de Carlsson et al.17 e de 
Mendes29. A metodologia de simulação do BSF foi vali-
dada utilizando o trabalho de Petoussi-Henss et al.18 
e Mendes29. 

3. Resultados e Discussão

3.1. Grandezas Dosimétricas
A Figura 3 mostra a dose em função da profundidade nor-
malizada pelo seu valor na superfície do objeto simulador, 
D(z)/D(0). As simulações foram realizadas para as qua-
tro espessuras de objeto simulador utilizando um feixe 

Figura 2 – Delimitação das regiões de interesse do detector, 
com as regiões 1, 2 e 3 representando os degraus de 
alumínio e as regiões 4, 5 e 6 representando o fundo.
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polienergético com potencial do tubo de 70 kV sem a 
presença de filtração adicional. Para todas as espessu-
ras de objeto simulador, observa-se que a dose diminui 
exponencialmente com a profundidade. Além disso, para 
uma mesma profundidade, a dose depositada no objeto 
de 5 cm é menor do que os outros casos. Isso é resultado 
do aumento da intensidade relativa da radiação espalhada 
com a espessura do objeto simulador. 

A Figura 4 mostra a razão dose-kerma em função do 
potencial do tubo, calculada para as diferentes espessu-
ras de objeto simulador. As simulações foram realizadas 
utilizando feixes polienergéticos com potencial de tubo 
variando de 40 a 120 kV sem a presença de filtração 
adicional. A razão dose-kerma aumenta com o poten-
cial do tubo. Esse comportamento pode ser explicado 
pelas diferenças do coeficiente de absorção de energia 
do ar e acrílico30, que diminuem com o aumento da ener-
gia média do feixe. Além disso, observa-se que a razão 
dose-kerma diminui com a espessura do objeto simulador. 

Isso é consequência do aumento acentuado do volume do 
objeto em relação ao aumento da energia média deposi-
tada, como observado na Figura 3.

A Figura 5 mostra o BSF para o objeto simulador de 10 cm 
de espessura em função do potencial do tubo. Os resulta-
dos foram obtidos para feixes polienergéticos com poten-
cial de tubo variando de 40 a 120 kV e filtração adicional 
de alumínio e cobre. Observa-se que o BSF aumenta com 
o número atômico e a espessura do filtro adicional, devido 
ao aumento da energia média do feixe. Para os casos de 
filtros adicionais com espessura de cobre maior do que 
0,1 mm, o BSF aumenta continuamente com o poten-
cial do tubo. Porém, a partir dessa espessura de filtração 
adicional, observa-se o aparecimento de uma região de 
máximo. Esse comportamento é resultante do aumento da 
probabilidade de ocorrer retroespalhamento com a energia. 

Figura 3 – Dose em função da profundidade normalizada 
pelo seu valor na superfície determinada para cada 
espessura de objeto simulador utilizando um feixe de 
70 kV sem filtração adicional.

Figura 4 – Razão dose-kerma calculada para diferentes 
espessuras de objeto simulador utilizando feixes 
polienergéticos sem filtração adicional.

Figura 5 – Fator de retroespalhamento em função do 
potencial de tubo calculado para o objeto simulador de 
10 cm utilizando feixes polienergéticos com filtração 
adicional de cobre.

Figura 6 – Fator de retroespalhamento em função 
potencial do tubo calculado para as diferentes espessuras 
de objeto simulador utilizando feixes polienergéticos com 
filtração adicional de 1 mm de cobre.
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No entanto, a partir de uma energia média de 60 keV há 
uma maior probabilidade de transmissão de fótons, resul-
tando assim em uma redução do BSF30. 

A Figura 6 mostra o BSF em função do potencial de 
tubo para diferentes espessuras de objeto simulador, 
calculado para feixes polienergéticos com filtração adi-
cional de 1 mm de cobre, caso em que são observa-
dos os maiores valores de BSF. O BSF aumenta com a 
espessura do objeto simulador, devido à maior proba-
bilidade de ocorrer espalhamentos com a espessura. 
Esse aumento é mais acentuado até 10 cm, enquanto 
a diferença entre os valores de BSF para os casos de 
15 e 20 cm são da ordem de grandeza das incertezas. 
Mostrando, então, uma saturação no espalhamento e, 
além disso, que BSF calculados para espessuras de 
15 cm podem ser usados com confiabilidade para obje-
tos simuladores de 20 cm.

3.2. Qualidade da Imagem 
A Figura 7 mostra a SNR calculada para as diferentes 
espessuras de objeto simulador utilizando feixes poliener-
géticos com potencial do tubo variando de 40 a 120 kV 
sem filtração adicional e um detector característico de 
CR. A SNR aumenta com a diminuição da espessura do 
objeto simulador, devido à menor atenuação da radiação. 
Percebe-se também que a SNR aumenta com o potencial 
do tubo, consequência do aumento da energia média do 
feixe, que resulta em um maior sinal no detector.

A Figura 8 mostra a CNR calculada para as diferentes 
espessuras de objeto simulador, utilizando feixes poliener-
géticos com potencial do tubo variando de 40 a 120 kV 
com filtração adicional de 1 mm de cobre e detector CR. 
A CNR diminui com a espessura do objeto simulador, 
devido ao aumento da atenuação de fótons. Além disso, 
é notável a presença de uma região de potencial do tubo 
que maximiza a CNR, com essa região sendo entre 45 
e 60 kV; 45 e 70 kV; 50 e 75 kV; e 55 e 100 kV para os 

objetos simuladores de 5, 10, 15 e 20 cm, respectiva-
mente. Os intervalos foram definidos como os valores de 
potencial do tubo em que a CNR apresenta no mínimo 95% 
do valor máximo. A diminuição do contraste na imagem 
e ruído relativo com o potencial do tubo é a razão da pre-
sença desse intervalo de potencial de tubo que maximiza 
a CNR. A CNR, sendo a razão dessas duas grandezas, 
fornece uma otimização da qualidade da imagem, sem 
considerar a dose, com o espectro ótimo sendo aquele 
que maximiza a CNR.

A Figura 9 mostra a CNR calculada para o objeto simula-
dor de 10 cm de espessura, utilizando feixes polienergéticos 
com potencial de tubo variando de 40 a 120 kV com filtração 
adicional de alumínio e cobre, além de combinações desses. 
A CNR aumenta com a espessura e o número atômico da 
filtração adicional, com os maiores valores ocorrendo para 
o caso de 1 mm de cobre, apresentando um aumento de 

Figura 7 – Razão sinal-ruído em função do potencial de tubo 
para diferentes espessuras do objeto simulador, calculada 
para feixes polienergéticos sem filtração adicional.

Figura 8 – Razão contraste-ruído em função do potencial 
do tubo para diferentes espessuras do objeto simulador, 
calculada para feixes polienergéticos com filtro adicional 
de 1 mm de cobre.

Figura 9 – Razão contraste-ruído em função do potencial do 
tubo para o objeto simulador de 10 cm, calculada para feixes 
polienergéticos com filtros adicionais de cobre e alumínio.
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até 32,3 (0,5)% em relação ao caso sem filtração adicio-
nal. Além disso, a CNR apresenta diminuição do intervalo 
de potenciais de tubo em que o seu valor é máximo com a 
inclusão de filtração adicional. Com esse intervalo indo de 
60 a 110 kV e de 45 a 65 kV para os casos sem filtração 
adicional e com filtro de 1 mm de cobre, respectivamente. 
Esse comportamento é explicado pelo aumento da ener-
gia média do feixe, resultando em uma diminuição do ruído 
relativo e contraste.

A Figura 10 mostra 4 imagens do objeto simulador de 
10 cm de espessura, obtidas por meio de simulação MC 
utilizando o PID do penEasy. A simulação foi realizada 
utilizando um feixe polienergético com potencial de tubo 
de 70 kV, sem a presença de filtração adicional, 2 mm de 
tamanho de pixel, 2 × 1010 histórias e detector ideal. A 
Figura 10A mostra a imagem obtida a partir de todas as 
partículas incidentes no detector. A Figura 10B mostra a 
imagem obtida somente de fótons primários. As Figuras 
10C e 10D mostram imagens produzidas considerando 
somente fótons que sofreram espalhamento Rayleigh e 
Compton, respectivamente. Observando as diferenças 
entre as imagens obtidas a partir dos filtros de interação, 
percebe-se que a imagem produzida somente com par-
tículas primárias (Figura 10B) apresenta um maior con-
traste. Enquanto nas imagens obtidas somente usando 
espalhamentos Rayleigh e Compton (Figuras 10C e 10D, 
respectivamente), há um borramento na imagem. No 
caso do espalhamento Rayleigh, ainda é possível obser-
var as estruturas de contraste com clareza, o que não é 
possível na Figura 10D, mostrando que o espalhamento 
Rayleigh ocorre preferencialmente para ângulos peque-
nos. A presença desses borramentos pode ser observada 

na imagem produzida a partir de todas as partículas inci-
dentes (Figura 10A). Desse modo, esses espalhamentos 
são responsáveis pela redução no contraste na imagem.

A Figura 11 mostra o plot profile na direção y na região 
dos degraus para os casos em que a imagem foi produzida 
utilizando somente fótons primários, fótons que sofreram 
múltiplos espalhamentos e todas as partículas incidentes. 
Os plot profiles estão normalizados pelo valor máximo de 
energia depositada no detector para o caso em que todas 
as partículas foram consideradas. Os plot profiles eviden-
ciam que o sinal proveniente de partículas primárias apre-
senta um maior ruído relativo e um maior contraste, quando 
comparado com o caso em que se considera todas as par-
tículas. Além disso, a imagem formada somente por fótons 
espalhados tem total perda de informação sobre os degraus 
de alumínio, assim como observado nas Figuras 10B e 
10C. É possível então mostrar a degradação da qualidade 
da imagem ao introduzir o espalhamento.

A Figura 12 mostra um plot profile na direção y na região 
central do objeto simulador para os casos de objetos de 10 e 
20 cm de espessura. A imagem foi produzida considerando 
todas as partículas incidentes e os resultados estão norma-
lizados para o valor máximo em cada caso de espessura. 
Ao comparar as diferentes espessuras de objeto simulador 
nos plot profiles presentes na Figura 12, observa-se que o 
ruído relativo é menor para o caso do objeto de 10 cm de 
espessura, como evidenciado na Figura 7, que mostra a 
SNR. Isso é consequência da maior probabilidade de ocor-
rerem interações da radiação com o aumento da espessura, 
resultando em uma maior atenuação de fótons. Outro fator 
que pode ser observado na Figura 12 é a homogeneidade 
do feixe. A diferença de intensidade entre y igual a -5 e 0, 
região em que o menor degrau se encontra, é 0,7 (0,1) e 
3,2 (0,3)% para os casos de 10 e 20 cm de espessura, res-
pectivamente. Portanto, o contraste em razão somente do 
espalhamento e da geometria utilizada, isto é, o contraste 

A

C

B

D

Figura 10 – Imagens radiográficas produzidas por meio de 
simulação Monte Carlo considerando (A) todas as partículas 
incidentes no detector, (B) somente partículas primárias, (C) 
fótons que sofreram espalhamento Rayleigh e (D) Compton.

Figura 11 – Plot profile na direção y na região dos 
degraus nos casos em que a imagem foi produzida 
utilizando somente fótons primários, fótons que sofreram 
múltiplos espalhamentos e todas as partículas incidentes.
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intrínseco, aumenta com a espessura do objeto simulador. 
Consequentemente, é impossibilitada a visualização de 
estruturas em que o contraste do objeto seja próximo do 
contraste intrínseco.

5. Conclusões

Através de simulação MC foi possível estudar dosimetria e 
qualidade da imagem em radiografia de tórax, focando no 
impacto da idade do paciente, representada pela espes-
sura do objeto simulador, nessas grandezas.

Os estudos dosimétricos mostraram que a deposição 
de dose em função da profundidade apresenta um com-
portamento exponencial e, também, que a dose é deposi-
tada nos primeiros centímetros do paciente. Logo, pacien-
tes pediátricos, quando submetidos às mesmas condições 
de exposição que um adulto, apresentam uma maior dose 
depositada, como evidenciado nos resultados de razão 
dose-kerma. Os resultados de BSF mostraram menores 
valores para pacientes pediátricos, em função do aumento 
do espalhamento com a idade. Porém, existe a tendên-
cia de saturação do espalhamento para espessuras de 
pacientes maiores do que 15 cm, isto é, acima de 10 anos. 
Portanto, estudos como o de Petoussi-Henss et al.18, que 
utilizam objetos simuladores de 15 cm, apresentam uma 
boa aproximação de BSF para pacientes pediátricos mais 
espessos e adultos.

A qualidade da imagem foi quantificada pela SNR e 
CNR, mostrando que menores espessuras de objeto simu-
lador apresentam maiores valores dessas grandezas para 
uma mesma intensidade do feixe de fótons. Além disso, 
filtros adicionais com maiores números atômicos e espes-
sura apresentam os melhores desempenhos, com 1 mm 
de cobre resultando nos maiores valores das grandezas. 
No caso da CNR, os resultados indicam que valores de 

potencial do tubo que otimizam a CNR aumentam com a 
espessura do objeto simulador e diminuem com a inclusão 
de filtração adicional.

Também foi estudada a influência de diferentes intera-
ções na produção da imagem, apontando que a degrada-
ção da imagem por conta do espalhamento é menor para 
objetos menos espessos. Estudos futuros poderiam esten-
der esses resultados para o uso da grade antiespalhamento 
e sua necessidade ou não para pacientes pediátricos.

Com relação ao código, existe a limitação do uso de 
filtros de interação do tally PID somente com um detector 
ideal. Além disso, a qualidade da imagem foi quantificada 
utilizando a energia depositada no detector sem conside-
rar os processos no detector. Sendo assim, as quantida-
des obtidas apresentam valor maior do que seria observado 
experimentalmente.

Embora existam limitações, os resultados apresentados 
neste estudo são promissores e o campo de simulação MC 
está evoluindo continuamente; e cada vez mais tais limita-
ções desaparecem e a modelagem se torna cada vez mais 
fiel ao caso experimental.
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1. Introdução

O câncer de mama tem elevada incidência entre as mulheres 
no Brasil1 e no mundo2, sendo a mamografia a técnica de 
imageamento mais utilizada em programas de rastreamento 
populacional3. Apesar de seu uso benéfico comprovado3, 
a mamografia expõe mulheres periodicamente à radiação 
ionizante, gerando risco de carcinogênese4. Dessa forma, há 
necessidade de estudos dosimétricos, para avaliar a expo-
sição à radiação, e de qualidade da imagem, para avaliar a 
detectabilidade de lesões. 

Mamografia digital: estudos 
dosimétricos e de qualidade da 

imagem por simulação Monte Carlo
Digital mammography: dosimetry and image 

quality studies by Monte Carlo simulations
Rodrigo T. Massera1 , Alessandra Tomal1 

1Departamento de Física Aplicada, Instituto de Física “Gleb Wataghin”,  
Universidade Estadual de Campinas, Campinas, Brasil

Resumo
Por meio do código Monte Carlo (MC) modificado PENELOPE (v. 2014) + penEasy (v. 2015), a contribuição do corpo do paciente na dose glandular 
média (DGM), além da contribuição dos fótons por tipos de interação e da geração da partícula, foi estudada. Diferentes métodos de ponderação 
da DGM foram comparados. A razão contraste-ruído (CNR) foi quantificada para diferentes tamanhos e tipos de lesões (calcificação e tumor), na 
ausência e presença de grades antiespalhamento (ideal, linear e celular). Em mamografia, o corpo do paciente contribui com menos de 1% para 
o aumento da DGM. O efeito fotoelétrico é a interação que mais contribui para a DGM (até aproximadamente 50 keV), enquanto a contribuição da 
radiação espalhada aumenta com a energia e espessura da mama. Ponderar a DGM de maneira retrospectiva pode subestimar em até 6%, para 
mamas espessas e de baixa glandularidade em 60 keV, sendo negligenciável em mamografia digital. A CNR pode ser superestimada em até 27(2)% 
na ausência de grade, dependendo da área da lesão, indicando que seu tamanho deve ser considerado nos estudos de qualidade da imagem.

Palavras-chave: Mamografia Digital; Simulação por Computador; Dosimetria.

Abstract
By using the modified Monte Carlo code PENELOPE (v. 2014) + penEasy (v. 2015), the patient body contribution to the mean glandular dose (MGD) 
was studied, in addition to the photon contribution by interaction type, and particle generation. Different MGD weighting methods were compared. 
The  contrast-to-noise ratio (CNR) was quantified for different lesion types (calcification and tumor) and sizes, in the absence and presence of 
antiscatter grids (ideal, linear and cellular). In mammography, the patient body contributes less than 1% for the MGD increase. The photoelectric effect 
is the main interaction for the MGD contribution for energies lesser than 50 keV, meanwhile the scattered radiation contribution increases with energy 
and breast thickness. The retrospective weighting method could underestimate the MGD up to 6% for thick and low glandular breasts in 60 keV, being 
negligible in digital mammography. The CNR could be overestimated up to 27(2)% without the grid, depending on the lesion area, indicating that its 
size should be considered in image quality studies.

Keywords: Digital Mammography; Computer Simulation; Dosimetry.

Por conta do grande número de parâmetros envolvidos 
e, em alguns casos, à impossibilidade de se obter grandezas 
experimentalmente, o método Monte Carlo (MC) tem sido 
empregado4-7. Nesse método, o transporte de fótons na 
matéria é simulado considerando as possíveis interações da 
radiação com a matéria (na faixa de energia em mamogra-
fia: espalhamento coerente, incoerente e efeito fotoelétrico). 
Apesar de ser um fenômeno estocástico, ao simular uma 
quantidade suficientemente grande de histórias, obtém-se 
o valor esperado de grandezas de interesse5. Por se tratar 
de um modelo computacional, os resultados obtidos pelas 
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simulações estão sujeitos a variações na geometria e nos 
processos físicos considerados, fatores amplamente estu-
dados pela literatura4,8-10. 

Em dosimetria, a simulação MC é utilizada no estudo da 
energia depositada na mama e no cálculo da dose glandu-
lar média (do inglês mean glandular dose, DGM), grandeza 
utilizada na estimativa de risco associada a exposição da 
mama a radiação ionizante4. Além das características da 
mama e do espectro de raios X incidente4,5, estudos recen-
tes indicam que diversos fatores afetam os valores de DGM, 
como a inclusão de bandejas de compressão e suporte9, o 
modelo de pele e sua espessura9,11-13, assim como o método 
empregado no cálculo da DGM8,10.

Em qualidade da imagem, estudos prévios investigaram 
se a inclusão ou não de grades antiespalhamento é bené-
fica7,14, além de sua performance para diferentes detec-
tores7. Também se estudou a qualidade da imagem para 
diversos tipos15,16 e tamanhos de lesões17.

Com um grande número de variáveis, a mamografia 
digital tem amplo espaço para a pesquisa. Este estudo tem 
como objetivo utilizar um código MC devidamente validado 
para aprofundar e complementar estudos prévios em dosi-
metria e qualidade da imagem. Com este intuito, foi anali-
sada a deposição de energia para diferentes características 
da mama, além da contribuição da radiação espalhada do 
corpo do paciente. Também foram estudados diferentes 
tipos e tamanhos de lesões e grades antiespalhamento para 
verificar seu impacto na qualidade da imagem.

2. Materiais e Métodos

Nas simulações, o código MC PENELOPE (versão 2014) 
com o programa main penEasy (versão 2015) foi utilizado18,19. 
O código foi modificado, acrescentando funcionalidades 
específicas para os estudos dosimétricos e de qualidade 
da imagem em mamografia, que serão descritas a seguir. 
Foram utilizados os computadores: AMD Ryzen 1700X @ 
3,4 GHz (8/16 núcleos/threads) 16 GB RAM, AMD Ryzen 
2700 @ 3,2 GHz (8/16) 16 GB RAM e Intel Core i7 7700 
@ 3,6 GHz (4/8) e 16 GB RAM. O número de histórias 
simuladas variou de 106 a 1010, com velocidade média de 
105 histórias/s. Apenas fótons foram considerados, com 
uma energia de corte de 1 keV, enquanto os elétrons foram 
absorvidos localmente. O método da batelada foi utilizado 
na obtenção dos resultados, em que a média e o desvio 
padrão foram calculados para 4 a 6 simulações idênticas 
e independentes20,21. Um script escrito em Python (v. 3.6) 
permitiu a automação da geração dos dados de entrada 
e coleta dos resultados. Para a dosimetria, o coeficiente 
de variação da DGM foi inferior a 0,6%, enquanto para a 
qualidade da imagem, o coeficiente de variação da razão 
contraste-ruído (CNR) foi inferior a 9%, com média de 2%.

2.1. Geometria 
A geometria empregada representa um exame mamográfico 
na posição crânio caudal (Figura 1). O modelo geométrico 

consiste em uma fonte isotrópica pontual, localizada a 
66 cm da superfície do detector, tal que o feixe de raios X 
está colimado com os quatro vértices do detector formando 
um campo de 26 × 14 cm2. Adicionalmente, há bandejas 
de compressão e suporte (acrílico, 2 mm de espessura) 
da mesma dimensão do campo. A mama é posicionada 
entre as bandejas, sendo modelada como um semicilin-
dro de raio 10 cm6 e espessuras variando entre 2 e 9 cm. 
Um bloco (30 × 17 × 30 cm3) de água representa o corpo 
do paciente22, sua composição também foi variada entre 
ar, acrílico e tecido mole para verificar o impacto no espa-
lhamento da radiação incidente. O detector encontra-se a 
1,5 cm abaixo da superfície inferior da mama, composto 
de selênio amorfo (0,25 mm de espessura15). Entre a ban-
deja de suporte e o detector há a grade antiespalhamento. 
Nos estudos de dosimetria da mama, o detector e a grade 
foram substituídos por ar. 

A mama é composta por uma mistura homogênea entre 
tecido glandular e adiposo, sendo a sua glandularidade (fg) 
definida pela fração de massa de tecido glandular. A glandu-
laridade foi variada entre 0,01 e 0,7 no estudo dosimétrico. 
Para a qualidade da imagem, a glandularidade foi fixada 
em 0,222,23. A mistura homogênea está envolvida por uma 
camada de pele de espessura igual a 1,45 mm24,25, exceto 
na área de contato entre a mistura homogênea da mama 
e o corpo (Figura 2).

Nos estudos da qualidade da imagem, foram adiciona-
dos uma lesão (de seção quadrada) no interior da mama, 
na metade da espessura da mama (Z), e duas regiões de 
interesse (do inglês regions of interest, ROIs) no detector: 
uma na sombra da lesão e outra representando o tecido 
sadio, com o mesmo formato da lesão conforme ilustrado 
na Figura 2. 

As ROIs estão simetricamente dispostas em relação à 
mama (eixos X, Y) para compensar o efeito de divergência 

Figura 1. Geometria utilizada nas simulações.

Fonte: O autor (2019).
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do feixe e o perfil de espalhamento da radiação provindo 
da mama. Dois tipos de lesão foram considerados: calcifi-
cação (hidróxido de apatita16, ρ = 3,3 g/cm3, espessura = 
0,2 mm) e tumor (tecido glandular16, ρ = 1,04 g/cm3, espes-
sura = 5 mm). A área seccional das ROIs foi variada, com 
valores iguais a 0,25; 0,56; 1; 4 e 9 cm2. A área seccional 
das lesões acompanhou a área das ROIs, porém com incre-
mento constante (de 0,4 cm nos lados) para compensar a 
divergência do feixe. Posteriormente, a área das ROIs foi 
fixada em 1 cm2 e a espessura das lesões variou entre 50, 
75, 100, 150 e 200% de sua espessura original (0,2 mm 
para calcificação e 5 mm para o tumor).

Dois tipos de grade foram estudados: linear e celular. 
A grade linear tem frequência de 32 linhas/cm, com uma 
razão da grade de 5:1 (altura de 1,5 mm), as tiras são com-
postas de chumbo e o interespaço de acrílico7. A grade 
celular tem 15 células/cm, com a razão da grade 3,8:1 
(altura de 2,4 mm), as células são compostas de cobre e 
preenchidas por ar7. As grades têm uma cobertura de 1 mm 
de acrílico. Um método analítico26 foi implementado e vali-
dado para o cálculo da transmissão dos fótons pela grade 
em função de sua energia e de seu ângulo de incidência. 
Adicionalmente, foram estudados os casos sem grade e 
com a grade ideal, em que há transmissão de todos os 
fótons emitidos pela fonte não espalhados e absorção de 
todos os fótons espalhados.

2.2. Dosimetria
A energia depositada no tecido glandular (Egland) foi obtida por 
meio do método de ponderação12 aplicado na energia deposi-
tada no tecido homogêneo da mama (Edepos), pela Equação 1.

Egland = Edepos × G� (1)

Em que o fator de ponderação (G) é definido pela Equação 212.      

( )
( )

( ) ( ) ( )
µ ρ

=
µ ρ + − µ ρ1

g en g

g en g eng a

f /
G E

f / f /
� (2)

Tal que (μen / ρ) representa o coeficiente mássico de 
absorção de energia, descrito em função da energia do fóton 
incidente (E), e os subscritos g/a referem-se aos tecidos 

glandular e adiposo, respectivamente. O fator de pondera-
ção (G) foi aplicado de duas maneiras: interação a interação 
de fótons10 ou de maneira retrospectiva, ao final da simula-
ção de feixes monoenergéticos. Isso permitiu o estudo do 
impacto das diferentes formas de se obter a energia depo-
sitada no tecido glandular. A DGM é obtida pela razão da 
energia depositada no tecido glandular (Ei gland) pela massa de 
tecido homogêneo (M) e a glandularidade, pela Equação 3.

=
× ×∑ i gland

i g

E
DGM

M f N � (3)

Em que:
i representa a soma sobre o número N de histórias simuladas. 

O kerma no ar foi obtido a partir da fluência de fótons que 
atravessavam um plano quadrado (desconsiderando o retro-
espalhamento da mama) de área 4 cm2 a 4 cm do corpo 
do paciente, seguindo a Equação 49,27.

( )×µ ρ
=

× θ ×∑ i en i
ar

i i

E / E
K

A cos N
� (4)

Em que:
Ei = energia do fóton incidente; 
μen / ρ = coeficiente de absorção de energia do ar; 
A  = área da superfície; e 
θ = ângulo entre a normal da superfície e a direção do 
fóton incidente.

Dessa maneira, a dose glandular normalizada (DgN), 
que independe do número de partículas simuladas, foi cal-
culada pela Equação 59.

DgN = MGD / Kar� (5)

A DgN para feixes polienergéticos foi obtida a partir da 
ponderação de feixes monoenergéticos pela fluência de 
fótons dos espectros de raios X6.

2.3. Qualidade da imagem
A qualidade da imagem foi quantificada por meio da CNR15, 
grandeza mais adequada para mamografia digital, definida 
por meio da Equação 6.

−
=

σ
s i

s

E E
CNR � (6)

Em que: 
E = energia depositada na ROI; e 
σ = desvio padrão. 

Os subscritos (s/l) representam as ROIs do tecido sadio 
e da lesão, respectivamente.

2.4. Arquivos de entrada e saída
A composição dos tecidos mamários foi retirada de 
Hammerstein et al.28, enquanto a dos outros materiais, de Figura 2. Representação das estruturas inseridas na mama.
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NIST X-COM29. Os coeficientes de atenuação utilizados 
nas simulações foram obtidos a partir do banco de dados 
do próprio código PENELOPE, enquanto os coeficientes 
mássicos de absorção e atenuação utilizados nos cálculos 
do fator de ponderação G(E) e transmissão da grade foram 
retirados da base de dados NIST-XCOM29.

Em dosimetria, foram simulados feixes monoenergéticos 
de 8 a 60 keV (com passos entre 0,5 e 1 keV). Na qualidade 
da imagem, espectros de raios X foram implementados nas 
simulações. Por padrão, quando não havia indicação, os 
espectros utilizados foram: W/(0,05 mm Rh) 24 e 28 kV para 
mamas de 2 e 5 cm, respectivamente, e W/(0,05 mm Ag) 
30 kV para a mama de 8 cm. Os espectros de raios X utili-
zados foram obtidos de Hernandez et al.30, e o efeito anó-
dico não foi considerado.

2.5. Validação do código
As modificações no código que envolviam a dosimetria da 
mama foram validadas ao comparar os resultados do Report 
TG-19522, Nosratieh et al.31, Sarno et al.9 e Wu et al.5. O algo-
ritmo da grade antiespalhamento foi validado previamente32 
comparando os resultados de Zhou et al.33 e Cunha et al.7 

3. Resultados e Discussão

3.1. Validação do código
O caso III do Report TG-19522 foi replicado para um feixe 
monoenergético de 16,8 keV e um espectro polienergé-
tico Mo/Mo 30 kV. Diferenças inferiores a 0,7% foram obti-
das na comparação da energia depositada na mama e da 
DGM. Adicionalmente, comparou-se a energia depositada 
em sete volumes de interesse (VOIs); as razões dos resul-
tados deste trabalho e as da referência são mostradas na 
Figura 3. As diferenças relativas variaram entre 0,1 e 7%, 
sendo a de maior diferença a que apresentou maior varia-
ção entre os resultados da referência, por ser a VOI em 

menor profundidade da mama. Contudo, os resultados 
coincidem dentro de 2 σ.

Os resultados da DgN obtidos neste trabalho foram 
comparados com os trabalhos de Nosratieh et al.31 e Wu 
et al.5; a geometria de cada caso foi replicada o mais próximo 
possível, com diferenças médias(máximas) de 0,95(2,8) e 
1,65(6,0)%, respectivamente. As maiores diferenças podem 
ser explicadas por interpolações distintas no cálculo da 
DgN para mama de baixa glandularidade. Adicionalmente, 
a DGM foi calculada para duas espessuras de pele (1,45 
e 5 mm) que foram comparadas com o trabalho de Sarno 
et al.9, com diferenças médias(máximas) de 0,67(5,0)%.

3.2. Dosimetria

3.2.1. O corpo do paciente e a DGM
A Figura 4 mostra a razão entre a DGM para diferentes 
materiais representando o corpo do paciente, comparada 
com o ar para mamas de espessura 2 e 9 cm. Para ener-
gias menores que 20 keV, não houve alterações significa-
tivas na DGM (diferenças inferiores a 0,3%), enquanto em 
energias maiores houve aumento, sendo mais expressivo 
para altas energias e mamas mais espessas. A água e o 
tecido mole tiveram resultados similares, decorrentes da 
densidade ser idêntica (1 g/cm3). O acrílico, um material 
comumente utilizado em dosimetria em mamografia que 
possui maior densidade (1,19 g/cm3), é responsável por 
maior espalhamento múltiplo da radiação incidente e con-
sequentemente um acréscimo na DGM. 

Na faixa de energia média utilizada em mamografia (até 
30 keV), o corpo do paciente (água) foi responsável por um 
aumento inferior a 1% da DGM, enquanto para 60 keV foi 
de aproximadamente 4%. Isso indica que para modalidades 
de mama que utilizam feixes mais energéticos (tomossín-
tese da mama e tomografia computadorizada da mama), 
o impacto do corpo do paciente pode ser mais expressivo 
no aumento da DGM. Dessa maneira, diversos trabalhos já 

Figura 3. Comparação dados RPT – AAPM TG 19522.
Figura 4. Razão da dose glandular média entre diferentes 
composições do corpo e o ar.
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consideram o corpo do paciente nas simulações de dosi-
metria em mamografia6,9,22. 

3.2.2. Deposição de energia na mama
A Figura 5 mostra a contribuição da DGM para os dois 
tipos de interação de fótons com a matéria (efeito fotoelé-
trico e espalhamento incoerente), sendo a somatória igual 
a 1. Até aproximadamente 50 keV, o efeito fotoelétrico é a 
interação que mais deposita energia e, consequentemente, 
tem maior contribuição em mamografia, sendo ultrapas-
sado pelo espalhamento incoerente em energias mais ele-
vadas. O efeito fotoelétrico tende a ser mais provável para 
mamas de alta glandularidade pois seu número atômico 
efetivo é mais elevado.

A Figura 6 mostra a contribuição na deposição de ener-
gia na mama entre fótons produzidos na fonte que depo-
sitaram a energia numa primeira interação com a mama 

(primários) e fótons espalhados (que já haviam interagido 
previamente). Nota-se que a contribuição de fótons espa-
lhados aumenta com a energia do fóton, apresentando satu-
ração para energias acima de 30 keV. Para mamas mais 
espessas e altas energias, a contribuição da deposição 
de energia pela radiação espalhada torna-se dominante. 
A composição da mama tem menor influência, principal-
mente para energias mais elevadas. 

3.2.3. Método de ponderação da DGM
A Figura 7 mostra a diferença relativa da DGM entre dois 
métodos de ponderação da energia incidente: interação-
-a-interação e retrospectivo. Observa-se que as diferen-
ças aumentam com a energia e são maiores para mamas 
mais espessas e de menor glandularidade. Tal comporta-
mento pode ser explicado pelo aumento da contribuição 
da energia depositada na mama provinda do espalhamento 
incoerente (Figura 5), com o aumento da radiação espa-
lhada (Figura 6), o que não é considerado pelo método 
retrospectivo10. Adicionalmente, o fator de ponderação (G) 
(Equação 2) tem variação mais expressiva com os coefi-
cientes de absorção de energia para baixos valores de fg. 

No caso da DgN para feixes polienergéticos de 
W/(0,7 mm Al) e 49 kV, as diferenças foram inferiores a 
0,5%, para uma mama de 9 cm e fg = 1%. A menor glan-
dularidade da mama e o espectro utilizado em tomossín-
tese da mama, com energia mais elevada, representam 
condições extremas que produzem maior diferença entre 
os métodos de ponderação. 

Os resultados deste trabalho seguem o mesmo com-
portamento dos trabalhos prévios8,10. O método retrospec-
tivo subestima a dose em altas energias (acima de apro-
ximadamente 30 keV), sobretudo em mamas espessas 
e de baixa glandularidade. Entretanto, como em mamo-
grafia são empregados espectros de raios X de baixa 
energia, as diferenças entre os métodos de ponderação 
são negligenciáveis8. Figura 5. Energia depositada na mama por tipo de interação.

Figura 6. Energia depositada na mama entre fótons 
primários e espalhados.

Figura 7. Diferença relativa entre os métodos de ponderação 
da dose glandular média 
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3.3. Qualidade da imagem

3.3.1. CNR e as dimensões das lesões
A Figura 8 mostra a CNR normalizada pela raiz da área 
da ROI (CNRN) para diferentes espessuras de mama. 
Em um detector puramente quântico e negligenciando 
a contribuição dos fótons espalhados, a CNRN deveria 
manter-se constante, o que de fato foi observado quando 
havia a presença de uma grade ideal. Na ausência de 
grade antiespalhamento, nota-se aumento na CNRN 
com a raiz da área da ROI, principalmente para mamas 
espessas, indicando alteração no perfil do espalhamento 
da radiação.

A Figura 9 mostra a CNR normalizada pela CNR da espes-
sura de referência para cada tipo de lesão (0,2 mm para 
calcificação e 5 mm para tumor). A CNR tende a aumentar 

com a espessura da lesão, sendo mais acentuada para o 
tumor. Os valores mostrados referem-se à grade celular, e 
uma tendência similar foi observada para as grades ideal e 
linear, bem como para a ausência de grade. 

A área seccional da lesão influencia no resultado da CNR, 
pois altera o padrão de espalhamento dentro da mama. Chen 
et al.17, utilizando filtros de alumínio como objeto contras-
tante e placas de acrílico representando a mama, tiveram 
resultados similares na ausência de grade antiespalhamento, 
em que a CNR (ou razão diferença de sinal-ruído — SDNR) 
foi superestimada em 25% quando utilizou-se um filtro de 
4 × 8 cm2, se comparado com um menor, de 1 × 1 cm2. 
Neste trabalho, para a calcificação, mesmo a ROI de 1 cm2 
apresentou superestimação de 6,2(2,5)% para a mama de 
8 cm quando comparado à ROI de 0,25 cm2. Entre 0,25 
e 9 cm2 tal superestimação aumenta para 27(2)%. Para as 
grades celular e linear, a superestimação foi de 3,2(2,5) e 
4,3(1,3)%, respectivamente. A espessura da lesão e sua 
área seccional são fatores que afetam a CNR e devem ser 
considerados nos estudos de qualidade da imagem para 
que melhor se aproximem da realidade e representem as 
condições clínicas.

3.3.2. CNR e o espectro de raios X
A Figura 10 mostra a CNR para a mama de 5 cm em função 
do potencial do tubo para a combinação W/Rh. A grade 
ideal teve a maior performance na melhoria da qualidade 
da imagem entre todas as condições estudadas, seguida 
da ausência de grade, grade celular e por fim, grade linear. 
A CNR teve um comportamento similar em função do poten-
cial do tubo para as grades estudadas, com uma região de 
máximo próxima de 28 kV. 

O fato da presença de grade antiespalhamento diminuir 
a CNR em comparação à ausência de grade, mesmo para 
mamas de 5 cm de espessura e para uma lesão de 1 cm2, 
difere de resultados da literatura7,14,17. Entretanto, isso pode 
ser explicado pelas diferenças empregadas na geometria, 

Figura 9. Razão contraste-ruído em função da espessura da 
lesão. Mama de 5 cm de espessura, grade celular.

Figura 10. Razão contraste-ruído em função do potencial do 
tubo. Mama de 5 cm de espessura, calcificação.

Figura 8. Razão contraste-ruído em função do da área 
seccional da região de interesse para diferentes espessuras da 
mama (calcificação).
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pela estrutura de contraste considerada e pelo fato de 
o detector não ter sido simulado de maneira detalhada. 
Dessa maneira, um estudo aprofundado, que leve em con-
sideração todos estes fatores para efetivamente quantificar 
o desempenho da grade e ponderar seu benefício na qua-
lidade da imagem, é necessário.

4. Conclusões

Por meio de simulações Monte Carlo foi possível estudar 
a dosimetria e a qualidade da imagem em mamografia. 
O impacto do corpo do paciente na DGM pôde ser quanti-
ficado, assim como os métodos de ponderação no cálculo 
da DGM para feixes monoenergéticos e polienergéticos. 
A contribuição dos diferentes tipos de interação e gerações 
de fótons para a DGM foi estudada. Estudos futuros pode-
riam estender os resultados para diferentes modalidades de 
imageamento da mama, como tomossíntese e tomografia 
computadorizada da mama.

A qualidade da imagem foi quantificada pela CNR para 
diferentes parâmetros, como área da lesão, espessura, téc-
nicas de redução do espalhamento, potenciais do tubo e 
espessuras da mama. O tamanho da lesão é uma variável de 
grande influência nos resultados, devendo ser considerado 
nos estudos de qualidade da imagem. Para uma estimativa 
mais próxima da realidade, lesões menores devem ser utili-
zadas, evitando a superestimação da CNR. Estudos futuros 
poderiam incluir a conversão entre a energia depositada e 
o sinal dos detectores, além de um estudo experimental 
com o uso de objetos simuladores de mama, simulando 
uma condição real do exame. 
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