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As vantagens oferecidas pelos métodos de
diagnéstico pela imagem, nomeadamente aque-
les desenvolvidos nas ultimas décadas, atingem
praticamente todos os sectores da Medicina.

Apds um periodo de mais de meio século
em que a radiologia foi, virtualmente, o {nico
método de diagnéstico pela imagem disponivel,
grandes passos foram dados. Um dos passos
mais decisivos foi, talvez, o estabelecimento
de uma investigagio sistematica dirigida para
o desenvolvimento de novas técnicas. Esta
investigagfo traduz-se numa procura incessante
de novas formas de evidenciar alteracdes topo-
graficas, morfologicas, estruturais e funcionais
através do estudo das propriedades fisicas,
quimicas e bioldgicas de células, tecidos e
Orgdos, através da descoberta de novos agentes
de interaccdo com a matéria viva, através da
sofisticagdo dos meios de apresentagdo da infor-
macédo obtida, etc., etc..

A informacdo final é tornada disponivel
na forma de projeccdes, cortes, sombras, ima-
gens funcionais, reconstruc¢des tridimensionais,
e quantificada através de curvas, histogramas,
abacos, etc.. Muitas vezes, o significado desta
informacgdo é especifico, inteligivel unicamente
em espagos diferentes do nosso espago tridi-
mensional.

Dentre os modernos métodos de diagndstico
pela imagem, a tomografia axial computori-
zada, viabilizada por Hounsfield em 1972 &,
indiscutivelmente, aquele que, pela sua implan-
tagdo, crescente expansdo e reconhecida utili-
dade, merece o nosso destaque. Este artigo
destina-se a provar o interesse desta técnica
em situagOes especiais em que, de uma forma
tedrica, tentamos prever os seus resultados e
os comparamos com os de outras metodologias.

Partimos do principio que sdo conhecidas as
bases mais elementares da fisica da radiologia.
Mesmo assim, tentamos explicar, sempre que
possivel, os conceitos fisicos introduzidos.

CONTRASTE

Consideremos o caso tedrico de um indi-
viduo portador de um tumor cerebral, de forma
cibica, com 2 cm de lado e coeficiente de
atenuacdo superior em cerca de 2 % ao do
tecido circundante suposto homogéneo (Fig. 1).

Fig. 1—Doente imaginario portador de um tumor de
forma ciibica, com 2 cm de lado e coeficiente de atenua-
¢io superior em cerca de 2% ao do tecido circundante.

Analisemos as possibilidades de duas técni-
cas radiologicas actuais para a sua detecgio,
sem utilizacio de meios de contraste, ou
melhor, tentemos prever as respostas da radio-
logia convencional e tomografia axial com-
putorizada e comparemos essas respostas.

Consideremos, em primeiro lugar, as possi-
bilidades da radiologia convencional. Na Fig. 2
observamos, em corte, o feixe incidente que
supomos de raios paralelos, monoenergético
com energia de 65 KeV ¢ de intensidade I, ,
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o contorno da caixa craneana (3), o tecido

cerebral (1), a regido do tumor (2) e os raios

emergentes de intensidades I’ e L )

Ignoremos, numa primeira fase, a radiagio
dispersa. Admitindo que os coeficientes de
atenuacdo para o tecido mole, tumor e osso,
sdo respectivamente

p’tec = 0’19 Cm_‘l
Bum = 0,1938 cm~* (2% superior a (L)
tos = 0,56 cm™*

0,5 cm 0,5 cm

| e 20 cm
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Fig. 2—Esquema do corte axial da cabeca mostrando
o tumor, o feixe incidente e o feixe emergente.
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A radiagio dispersa ¢é ignorada.

1

e, aplicando a lei da atenuacdo da radiaciio
quando existe um absorvente com «n» camadas
de espessura x e coeficiente de atenuagdo

n —

. bX,
linear p; , I=1I, X ¢ i1 vem
i=1

—(1 X0,56+20 %0,
I=1, ¢ OB _6 01278 1,

—(1x0,56+18 x0,19-+2 x0,1938)
I'=Ie¢ =0,01268 I,

Usando a defini¢do de contraste C=(I—1")/
/(I4+1T’) vem, para contraste no feixe emergente

0,01278 0,
Cp= 78—001268 _, 103943
0,012784-0,01268

Podemos, antes de mais, determinar o ver-
dadeiro contraste no objecto, ou seja,

_ Prtum = Prtec _ (1,1938—0,19

T ot e 0,1938+40,19 — 00990

obj
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O contraste no feixe de raios X emergente
do paciente é.consideravelmente inferior ao
contraste do objecto, mesmo na situagdo ideal
de nfo existir radiac@o dispersa. Aliés, a situa-
¢ao que consideramos ndo ¢ ideal exclusiva-
mente devido a termos ignorado a radiagio
dispersa. Também ¢é tedrico o feixe incidente
monoenergético de raios paralelos, pelo menos
nas situagOes praticas, sendo igualmente ted-
ricos os valores fixos de I e I’, pois as flutua-
¢Oes associadas a absorc¢do nos tecidos, assim
como variacdes de natureza estatistica no
nimero de fotdes, tornariam bem dificil a
expressio de tais valores por um sé némero.

Comecemos por tomar em consideragdo a
radiagdo dispersa. Para fotdes de 65 KeV a
incidir sobre tecido mole, a probabilidade de
ocorréncia de efeito Compton é mais de dez
vezes superior & probabilidade de ocorréncia
de efeito fotoeléctrico. Contudo, para a degra-
dacdo de contraste produzida pela radiagio
dispersa s6 contribui uma fracgdo de fotdes
difundidos correspondente Aaqueles que sdo
emitidos dentro de &ngulos sélidos que enqua-
dram a imagem. Por outro lado, sendo os fotdes
dispersos de menor energia que os primarios,
sdo mais facilmente absorvidos no tecido.
O campo da radiacdo dispersa emergente &,
praticamente, uniforme e vai sobrepdr-se, como
se observa na Fig. 3, as intensidades primarias
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Fig. 3—Esquema de corte axial da cabega mostrando
a radiacio dispersa.

emergentes. A intensidade da radiacdo dispersa
é, no caso presente, da ordem de trés vezes
as intensidades primarias I e I’, ou seja:

I,=3x%0,0013 xI,=0,0039 I,




As intensidades emergentes correspondentes
as duas direcgdes, ndo incluindo e incluindo o
tumor, sdo, respectivamente,

I, =I+1,=0,001278 I,+
0,0039 1,=0,005178 I,

L=1"+1,=0,01278 I,+
0,0039 1,=0,005168 I,
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O contraste é, entio,

0,005178 —0,005168
0,010346

C.= =0,0010

O contraste no objecto era de 0,0099 e
estd reduzido a cerca de um décimo. O efeito
da degradacio do contraste pela radiacio
difusa pode ser diminuido wsando-se grelhas
antidifusoras, & custa de um aumento de dose
no paciente.

Evidentemente, ndo é o contraste no feixe
emergente que nos interessa directamente, mas
sim o contraste da imagem no filme, no inten-
sificador de imagem ou no suporte final sobre
0 qual analisamos as imagens. Interessa-nos,
de um modo especial, o filme.

D
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Fig. 4—Curva caracteristica de um filme radiolégico.

A resposta de um filme radiolégico pode
prever-se a partir da sua curva caracteristica
(Densidade Optica v. Logaritmo da exposi-
¢do) (1), Fig. 4.

(*) Densidade Optica de um filme é o logaritmo
da relacdo entre a intensidade (ou luminincia) da luz
incidente no filme ¢ a intensidade (ou luminéincia)
da luz emergente. Exposigdo (ou velocidade de expo-
sicBo) é o produto da intensidade pelo tempo de
exposicio. Em geral, nas curvas caracteristicas, a
exposi¢io vem expressa em «mr» (miliroentgens).

Para as intensidades do feixe de raios X emer-
gente I, e 1}, calculemos o Aloge ¢ 0 AD
correspondentes ao filme da Fig. 4. Supondo
um tempo de exposigdo t, as exposicdes serdo

g, =1t ef=It.
Entéo:
A log e=log (e,/e)) =log (I,/1)
0,005178
0,005168

A D=3 (A log €) =0,00252.

log (1,/I))=log =0,00084

Para y=3,

Esta diferenca de densidade 6ptica corres-
ponde a diferenca entre as exposigbes resul-
tantes das intensidades no feixe emergente, que
correspondem aos raios que atravessam, ou
ndo, a regido do tumor. Para valores constantes
de I e I’ o valor AD=D,~D, é independente
do tempo de exposi¢do na parte linear da
curva caracteristica. Vamos supor que D7,
correspondente a log e} =log (I} t), tem o valor
D{=1,5. Sendo A D=0,00252, D,=1,50252.

O contraste das densidades dpticas do filme
resultantes da exposicdo ao feixe emergente
com a radiagio dispersa é '

C;=MD,—-D)/(D,+D%)=0,0008

Ja referimos que, utilizando grelhas anti-
difusoras, podemos melhorar o contraste, a
custa de um aumento de dose no paciente.
Se utilizarmos uma grelha com um factor de
melhoria de contraste 2,6 (valor tipico), a
eliminagdo da radiacdo dispersa originara o
contraste Cd1=2,6 C,, ou seja

C,; =0,0008 x 2,6 =0,00208
1

Para este contraste as densidades Opticas
no filme sdo:

D/=15 e D,=1,50625 ,
pois C’ =(1,50625—1,5)/3,0625 =0,00208 ..

Interessa perguntar se a visdo humana
detectaria esta diferenca de densidade Optica.
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De facto, o que nds detectamos sdo diferencas
de luminédncia e estamos sujeitos a limitagGes
fisioldgicas (ver apéndice 1).

Mas, vejamos 0 que se vai observar num
filme radiolégico quando este é colocado no
negatoscdpio.

Um bom negatoscépio emite luminincias
da ordem de 100 nit. Um filme com densi-
dade 1, colocado sobre um negatoscdpio com
luminancia 1000 nit, deixa passar a luminincia
100 nit, pois para D=1log B,/B=1 é B,/B=
=10 e B=100 nit para B,=1000 nit.

Pelo mesmo raciocinio, filmes com D=2
e D=3 originam luminéncias, respectivamente,
de 10 nit e 1 nit. De um modo geral, podemos
escrever

B=1000/10"

sendo B a luminéncia emergente e D a densi-
dade 6ptica do filme. A partir desta equacdo
obtém-se

AB=-2303x10"PxAD

Para o caso em que se considerou a radia-
¢do dispersa sem grelha antidifusora, onde
D=1,5 ¢ AD=0,00252, substituindo na
expressdo anterior vira A B=—0,184 nit.

Para o caso de se usar a grelha antidifu-
sora com facior de amplificacdo de contraste
2,6 vira D=1,5 e AD=0,00625 sendo
AB=0,455 nit.

A variacdo de lumindncia detectdvel pelo
olho humano depende da luminincia de base,
em relacdo a qual ocorre a variacdo. Define-se
como sensibilidade de contraste a relagdo
5=AB,,./B, onde AB_;, é a variacdo mi-
nima de lumindncia detectdvel em torno da
luminincia de base B.

E sabido que, para o caso do filme de
raios X observado num negatoscépio com
luminincia de 1000 nit, o valor de & varia
de 2a5 %.

Nos casos que consideramos, incluindo a
radiagdo dispersa, sem grelha e com grelha,
a luminAncia de base, correspondente a
D=1,5 ¢

1000
1015

B=

-=31,623 nit
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Entdo, as relagdes A B/B para estes casos

sd0, em mbdulo:

AB = 0,184 =0,0058 (s/ grelha antidifusora)
B 31,623

é_B = 0455 =0,014 (c/ grelha antidifusora)
B 31,623

Como estes valores de A B/B sdo inferiores
a sensibilidade do contraste, no seria possivel
detectar o tumor. Mesmo assim, é importante
acrescentar que os valores de A B/B calculados
sdo ainda optimistas, pois ignoramos um
conjunto de outros factores de degradacdo de
imagem.

Mas ja que falamos em contraste, cal-
culemos o contraste das luminéncias corres-
pondentes ao caso tedrico da imagem obtida
com grelha antidifusora. A luminéncia de
base 6 B=31,623 nit, a luminincia na zona

do tumor é
B’'=31,623+0,455=32,078 nit ,
entdo, o contraste das Iuminincias é

o _ 32078431623 _ o0,

L™ 32,078—31,623

Como se vé, ocorre um consideravel
aumento de contraste em relagio ao calculo
para as intensidades do feixe de raios X emer-
gente do paciente.

O contraste tedrico das luminancias apro-
xima-se do contraste do objecto mas, mesmo
assim, como demonstramos, a nossa vista nao
o detectaria no filme radiolégico, pois este
corresponderia a uma relagio A B/B infe-
rior a B.

Porém, se numa imagem radiolégica o
tnico obstaculo para a detecgdo de pequenos
contrastes fosse a nossa visdo, poder-se-iam
desenvolver métodos de meihorar o contraste
por simples amplificacdo, semelhantes aos que
se usam num osciloscopio (caso de uma di-
mensdo), como, alids, se mostra na Fig. 5:

] L

Fig. 5—Efeito da ampliagdo de contraste na auséncia
de ruido.
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O problema ¢ que, como ji dissemos, existe
ruido associado & imagem.

A primeira causa de ruido resulta da ocor-
réncia de variacOes na atenuacdo do feixe nas
regides projectadas lateralmente em relacdo ao
tumor e também nos tecidos situados antes e
depois do tumor, no trajecto dos raios X,
Disto resulta que as intensidades variam de
ponto para ponto, em torno de valores médios.
Os valores de I, e I; deverdo pois ser enten-
didos como valores médios. Devido a estas
flutuacdes, pequenos contrastes passam des-
percebidos, mesmo com ampliacdo. Assim, a
figura anterior, com ruido associado, passaria
a ter o aspecto representado na Fig. 6:

B s ey N

N

Fig. 6—Efeito da amplia¢io de contraste na presenca
de ruido.

Da ampliagio ndo resultaria qualquer
melhoria na detecgdo de pequenos contrastes.

Estes resultados mostram o interesse de se
desenvolverem técnicas que nos permitam
detectar pequenas diferencas de atenuagio
resultantes de tumores de pequenas dimensdes.
Pelo que ja vimos, tais técnicas terdo de eli-
minar as principais causas de ruido ¢ permitir
um aproveitamento completo da informacido
contida no feixe emergente.

Em tomografia axial computorizada estes
objectivos s@o, pelo menos em parte, conse-
guidos. A T.A.C. fornece a distribuigdo dos
coeficiente de atenuacdo em finos cortes do
corpo. As variacdes resultantes de espessuras
de tecido situadas anterior e posteriormente
ao corte so evitadas.

Sendo a espessura do corte finita, ainda
havera algum ruido mas, em grande parte, a
principal causa de ruido da radiologia conven-
cional é eliminada.

Para satisfazer o outro requisito, ou seja,
permitir o aproveitamento de toda a informa-
cdo contida no feixe emergente, agora com
menor ruido, poderd perguntar-se se o filme
radiolégico tera algum interesse.

Mostraremos que, para as capacidades da
visdo humana, o filme de raios X nfo podera,
de um modo geral, satisfazer como suporte
directo da informacfo total que ird obter-se
com tais métodos. Isto deve-se a fraca sensi-
bilidade de contraste do olho humano e a
reduzida latitude dos filmes radioldgicos.

N
*

.1 1 10 10 10°

8 (cd/m?)

Fig. 7—Curva de variagdo da sensibilidade de con-
traste em fungio da luminincia de base.

Nas consideracbes que se seguem vamos
supor a sensibilidade de contraste & como sen-
sivelmente constante para as luminincias com
interesse na observacdo do filme radioldgico.
De facto, a curva & v. B mostra que $=0,03
para as lumindncias que ocorrem na obser-
vagao do filme radiolégico com um negatos-
cépio de 1000 nit,

Para £=0,03 e para um filme de raios X
com um intervalo de densidade 6ptica utilizavel
de 0,6 a 2,5, o numero maximo de niveis de
cinzento susceptiveis de serem diferenciados
pela visdo humana é, como se pode ver no
apéndice 1, da ordem de 100 a 150. O inter-
valo de exposicdo a que correspondem estes
niveis de cinzento depende, obviamente, da
latitude e do contraste do filme.

Nido sendo este nimero de niveis de cin-
zento suficiente, poderd perguntar-se qual é o
niimero de «niveis», ou melhor, o niimero de
variacOes de atenuagdo do feixe de raios X
que ¢ desejavel distinguirem-se. A resposta ¢
simples: o maximo possivel.

S6 € conhecido um processo de se aprovei-
tarem até ao limite as varia¢bes de atenuacdo
presentes numa imagem: consiste na digitali-
zacdo da informagdo contida no feixe emer-
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gente e-na observagdo de pequenos intervalos
dosvalores digitalizados (janelas), por exemplo
num monitor de TV, aproveitando o intervalo
de niveis de cinzento que se poderdo distinguir
neste (cujo maximo ¢ de 90-100, apéndice 1),
de modo ao AB/B dos pequenos contrastes
ultrapassar a sensibilidade de contraste 3. .

A janela podera ser suficientemente estreita
de modo a acentuar consideravelmente mini-
mas diferencas na intensidade do feixe emer-
gente.

A informagcio inicial, que se pretende digi-
talizar, ndo pode, obviamente, ser obtida em
filme. Esta informagdo obtém-se ou por accdo
directa da radiagdo X sobre os detectores ou
indirectamente, por ac¢io de {fotoelectrGes
acelerados em tubos intensificadores de imagem
especiais. Os fotoelectrdes resultam da acgéo
num fotocatodo de luz de fluorescéncia produ-
zida pelos raios X. A imagem correspondente
a uma dada janela de valores, obtida num
monitor de boa resolugiio ou num osciloscépio
de raios catddicos, é, em geral, transposta para
filme, agora sem as limita¢Ges atras apontadas,
ou seja, os niveis de cinzento que se poderao
distinguir no filme sdo suficientes para distin-
guir as variagdes com interesse no feixe
emergente.

Em tomografia axial computorizada (T.A.C.)
valores proporcionais ao coeficiente de atenua-
¢do linear sdo armazenados em forma digital,
na memoria do computador, desde os menores
aos maiores, em enderecos correspondentes a
posi¢des bem determinadas no corte.

A grande variedade de valores de coefi-
ciente de atenuagdo, susceptiveis de ocorrer
nas imagens da T.A.C., pode imaginar-se a
partir do grafico da Fig. 8. Neste represen-
tam-se os valores dos coeficientes de atenuacdo
de todas as substincias que absorvem raios X
no corpo humano, em percentagem, atribuin-
do-se éAégua o valor 0 e o valor —100 ao ar.

Verificamos que a gordura absorve cerca
de 10 % menos do que a agua, o tecido mole
pode absorver até cerca de 4 % mais do que
a 4gua e que os ossos podem ultrapassar os
100 % em relacdo a 4gua. Usualmente nio ¢é
em percentagem que nos T.A.C. se exprimem
as atenuacdes, mas em unidades TAC, UTAC,

2

Tecidos Moles
“Sa

BT I R e e LT EE T

Gordura

Ar
100 A

Fig. 8 —Valores dos coeficientes de atenuagio de

meios com interesse bioldgico, numa escala onde

se tomam a 4agua e o ar com valores percentuais
respectivamente de 0 e —100.

ou unidades Hounsfield. Ao ar correspondem
—1000 UTAC e a 4gua 0 UTAC.

No quadro que se segue apresentam-se Os
valores das UTAC e dos correspondentes coefi-
cientes de atenuac@o linear para duas tensOes
pico da ordem de grandeza das usadas na
prética.

u (em—?)
Substdncia UTAC 84 KV o 122 KVp
ar — 1000 0,0003  0,0002
agua 0 0,180 0,160
gordura —100 0,162 0,144
sangue 40 0,182 0,163
0sso compacto 1000 0,460 0,410
massa cinzenta 43 0,184 0,163
massa branca 46 0,187 0,166

Poderemos perguntar qual é a variagdo
de p que corresponde a 1 UTAC, por exemplo,
para 84 KV,. Resolve-se com uma regra de
trés simples, usando os valores de UTAC e g,
por exemplo, para a agua e o ar. De facto,
a variacdo entre 0 e —1000 UTAC, respei-
tantes a 4gua e ao ar, corresponde a variacdo
do coeficiente de atenuacgdo entre 0,180 e
0,0003 cm~1, Entdo, a 1 UTAC corresponde
a variacdo de p

0.180-00003 _ .
1000 =LeX cm

Facilmente se vé que este valor é apro-
ximadamente 0,1 % do p da agua. '




De um modo geral, o niimero de unidades

TAC, ou nimero TAC, de um tecido com
coeficiente de atenuacdo |, pode obter-se,
também, por uma regra de trés simples.

Se a diferenga {Lspu,—ta correspondem
1000 UTAC, a diferenca 1, —p, corresponde
o niimero TAC do tecido, ou seja

n° TAC=1000 = s
l".‘égua

tendo-se considerado desprezivel o . .

A expressdo anterior é correntemente usada,

mas hi que ndo esquecer que o numero TAC

de um tecido varia com a kilovoltagem utilizada.

Podera interessar saber a quantas UTAC

corresponde a variagdo de 0,5 % no coefi- -

ciente de atenuacdo devido a um tumor, por
exemplo, para 84 KV,? Para esta tensdo, o
coeficiente de atenuacdo da massa branca é
1=0,187 cm~*, entdo 0,5 % deste valor sdo
0,000935 cm—*. Como, para 84 KV, 1 UTAC
corresponde a 1,8 10~* cm~', temos que
0,000935/1,8 X 10-*=5,19 é o nGmero de
UTAC correspondentes a 0,5 % de variagdo
no coeficiente de atenuagdo da massa branca.

Se pretendessemos observar no monitor
de TV todos os valores da escala digital de
UTAC, desde — 1000 a 1000, a diferenca
de 5,19 UTAC ndo era, com certeza, possivel
de observar-se. O olho humano distingue um
nimero limitado de niveis de cinzento num
monitor de TV (90 se for um excelente moni-
tor, ver apéndice 1).

Como dissemos ja, para se tornarem visiveis
as pequenas diferencas de coeficiente de ate-
nua¢ido, torna-se necessario usar uma «janela»
correspondente a um pequeno intervalo de
valores de UTAC e expande-se esse intervalo
de modo a abarcar toda a escala de luminén-
cias do écran.

A largura da janela assim como o seu
limite inferior sdo ajustaveis, ou seja, podemos
escolher qualquer intervalo de valores de
UTAC a comecar em qualquer valor. Reparar
no entanto que, a medida que se usam janelas
menores aumenta o ruido estatistico na imagem
e, a partir de certo limite, o ruido determina o
contraste minimo detectivel.

A utilizacdo 6ptima da informagdo regis-
tada consiste em expandir a gama de con-
trastes até se poderem observar todos os niveis
estatisticamente separados. Vejamos, no caso
que consideramos anteriormente, de uma
variagdo de 0,5 % no coeficiente de atenuacao
da massa branca, como poderiamos utilizar a
expansdo da escala de cinzentos.

O coeficiente de atenuagdo da massa branca
é p,=43 UTAC e, na regidio do tumor,
n,=43+5,19=48,19 UTAC. Suponhamos
que escolhiamos uma janela de 80 UTAC com
base em 12 UTAC e considerdvamos simples-
mente 10 niveis de cinzento no écran, niimerc
cuja diferenciagfio pela vista humana é sobeja-
mente garantido. Cada nivel de cinzento ird
corresponder a 80/10=8 UTAC distribuidos
do modo seguinte:

14-22-30-38-46-54-62-70-78-86-94
[

(@) (b)

(a) nivel da massa branca
(b) nivel da massa tumoral

A diferenca seria, portanto, detectavel no
écran. Podemos resumir dizendo que a radio-
logia convencional nfo se apresenta como o
método ideal para a deteccdo de massas de
tecido de dimensdes reduzidas e com pequenas
diferencas de coeficiente de atenuagido em rela-
¢do as regides circundantes.

De facto, mesmo ignorando o ruido, veri-
ficamos que a nossa visdo nfo detectaria o
contraste de luminancias correspondente ao
caso das Figs. 1, 2 e 3. Alias, o contraste das
luminincias era préximo do contraste do
objecto o que demonstra que as potencialidades
intrinsecas do método radioldgico sdo boas.
Isto levaria a pensar na possibilidade de desen-
volver métodos de ampliar o contraste do
filme de modo a permitir a detecg¢do pela nossa
vista de pequenas variacdes de luminéncia.
Contudo, uma amplificagdo de contraste, para
ajudar a nossa visdo, ndo resultaria, pois as
flutuacdes no feixe emergente, derivadas da
ndao homogeneidade dos trajectos no tecido e
da estatistica do nimero de fotdes, impossibi-
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litam a deteccdo dos pequenos contrastes.
Vimos. igualmente que a TAC é um método
em que as primeiras flutuagdes sdo minimi-
zadas. Porém, para a TAC o filme radioldgico
ndo oferece condi¢des como suporte directo da
informacao.

A digitalizacdo da imagem e a utilizacdo
de janelas permite fazer uso de praticamente
toda a informagdo & qual corresponde uma
amplitude suficientemente superior ao ruido.

De realcar também que no exemplo das
Figs. 1, 2 e 3, as dimensdes do tumor sao de
uma a duas ordens de grandeza superiores a
distancia minima de separagdo da vista humana,
para as condi¢des de luminincia do filme no
negatoscopio, evitando assim a consideragdo
de outras limitagdes da visdo.

RESOLUGAO ESPACIAL

Referimos atras o interesse da digitalizagio
das imagens com vista a permitir a visualizagao
de pequenos contrastes em toda a gama de
valores de absor¢do do feixe emergente. A digi-
talizacdo da imagem, embora tenha vantagens,
introduz limita¢des. Uma imagem corresponde

‘a um ndmero praticamente infinito de pontos

e, por certo, ndo se espera obter a informacédo
digitalizada correspondente a cada um destes
pontos. Ha, pois, que limitar o niimero de
pontos de acordo com diversos factores, um
dos quais podera ser a memoria disponivel do
computador.

Uma imagem digitalizada considera-se divi-
dida em elementos de area e o valor corres-
pondente a cada elemento traduz uma proprie-
dade média associada ao elemento.

No caso de um corte tomografico com uma
certa espessura, a cada elemento da imagem
corresponde um elemento de volume, prisma-
tico, tendo como base o elemento de 4rea e
altura a espessura do corte.

A cada elemento da imagem corresponde
um valor do coeficiente de atenuagdo que é
o valor médio no elemento de volume.

E corrente designar-se o elemento de area
de imagem por pixel (de «picture element»)
e o elemento de volume do objecto por voxel.
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Torna-se claro que as dimensdes do pixel
correspondem as distancias -minimas de reso-
lugdo na imagem. O pixel é, entdo, o elemento,
ou area, de resolugdo, significando isto que
nao se poderé saber o coeficiente de atenuacgio
de elementos de area com menores dimensdes.

Estas consideracdes fazem-nos, necessaria-
mente, cair na defini¢do de resolucfio espacial.
A resolucdo espacial estdo associadas as qua-
lidades, por vezes invocadas na apreciacdo
das imagens, como detalhe, definicdo, por-
menor, etc...., mas todas estas e a prépria
resolugdo tém a ver com a resposta do sistema
radiolégico a um absorvente pontual.

Consideremos um cubo de chumbo (muito
pequeno, de lado inferior a 0,1 mm) colocado
numa fina placa de poliestireno expandido
(tipo <«esferovit»), como se evidencia na Fig. 9:

Esferovit

|
'

Xl

—-
b

Fig. 9— Aproximagio pratica de um objecto pontual.

A variagdo do coeficiente de atenuagio linear
segundo uma direc¢io XX’ que inclui o cubo
é a que se evidencia através da Fig. 10:

H

xx'

Fig. 10—Variagdo com a distdncia x do coeficiente
de atenuagdo linear do objecto.




Se fizermos uma radiografia da placa e
medirmos a luminincia através do filme ao
longo da direc¢fio correspondente a XX’ obte-
mos ndo uma risca mas a curva da Fig. 11.

B

\

xx'

Fig. 11—Variagio da luminincia de imagem com a
distancia segundo a direcgdo x.

A curva obtida na Fig. 11 é uma aproxi-
magdo da fungfo, que descreve a imagem
quando o objecto é um ponto absorvente; é
a funcio de resposta a um ponto (FRP).

A largura a meia altura da FRP é a dis-
tAncia de resolucdo d do sistema (Fig. 12).

B

fe—d—>f x

Fig. 12—A distincia de resolugio d ¢é a largura
a meia-altura da curva B(x).

Dois pontos-objecto a distancia d sdo difi-
cilmente separados na imagem. Pontos a dis-
tincias menores do que d sdo vistos como um
Gnico ponto. Quanto maior for d mais dificil
sera observar o detalhe fino nas imagens.

Ao inverso de d chama-se, por vezes, a
resolucdo r do sistema, ou seja

r:]_/d

E frequente utilizar-se em vez da funcdo
de resposta a um ponto a fun¢do de resposta

a uma linha (FRL), que é a func8o que des-
creve a imagem quando o objecto € uma linha
absorvente,

Pode demonstrar-se que se a FRP é uma
curva de Gauss, a FRL é do mesmo tipo e
com idénticas caracteristicas. A largura a meia
altura da FRL é também a distincia de
resolugéo d.

No caso da radiologia convencional, a
distdncia de resolucdo depende das dimensdes
do foco, da distdncia foco-filme e da distincia
objecto-filme. Os écrans intensificadores de-
gradam a resolugdo espacial. A distdncia de
resolucdo para a radiologia sem écran é da
ordem de 0,01 mm, enquanto que para o caso
da utilizacdo de écran é de cerca de 0,1 mm.

Referimos atrids que a memoria disponivel
do computador poderia ser um factor limitante
do nimero de pixels. Para o caso da TAC a
limitacdo é a dose no paciente.

Quando se detectam os fotdes que inte-
ragem na area de cada elemento de resolucdo
durante um certo tempo, o numero de detecgdes
acumulado é um nGmero aleatério. Isto quer
dizer que o valor obtido esta associado a uma
incerteza, que podemos, no entanto, quantificar.

A distribuigao estatistica em que se enqua-
drariam os sucessivos valores do nidmero de
detecgdes ocorridas num pixel, para condigdes
rigorosamente idénticas, é a estatistica de
Poisson. Sendo assim, quando se acumulam

N deteccdes, o desvio padrao associado é VN,
ou seja, s6 33 em 100 determinacdes feitas
em idénticas condicOes estardo fora do inter-
valo N— VN, N+ yN.

O desvio padrao relativo €, entio

VT

O',’—" - = —
N VN
Facilmente se vé que o desvio padrdo
relativo diminui com o aumento de N.
Para um pequeno namero de detecgdes
acumuladas, o desvio padréo relativo é grande.

Por exemplo, para N=100 é 6,=10 %. Para
um numero elevado de detecgdes o desvio
padrdo relativo torna-se pequeno. Por exemplo,

2

para N=10° e_cs,::O,l % Para uma mesma
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intensidade de fotdes, o desvio padrio relativo
duplica quando a 4rea do elemento de resolu-
¢do se reduz para um quarto.

E facil prever, para as condigbes usuais de
aplicagdo de raios X no homem, a 4rea minima
do elemento de resolugdo. Para fotdes de
60 KeV a dose-exposicdo de 1 R corresponde
a cerca de 10® fotdes/mm? Uma espessura
de 30 cm de tecido produz um factor de
atenuacio da ordem de 0,001. Isto significa
que o nimero de fotdes no feixe emergente
para a dose-exposi¢do incidente de 1 R € da
ordem de 10° fotdes/mm?.

O desvio padrdo para 10° fotSes/mm? é
aproximadamente 3 X 102 fotSes/mm? e o erro,
ou desvio padrdo relativo, é entdo aproxima-
damente igual a 0,3 %. Se pretendessemos um
elemento de resolucdo de 0,1x0,1 mm? o
desvio padrdo relativo seria de 3 %. Para se
ter um erro menor, mantendo a area do
elemento, a Gnica saida é aumentar o namero
de fotdes, ou seja a dose no paciente, o que &,
obviamente, indesejavel.

Isto esclarece-nos devidamente a razdo
pela qual os métodos radioldgicos digitais nao
poderdo nunca ter resolugcdes espaciais infe-
riores a décimas de milimetro.

A T.A.C. tem, evidentemente, esta limi-
tagdo. Para elementos de resolucdo muito
pequenos ¢ para doses aceitaveis nos pacientes,
as flutuacOes estatisticas associadas as obser-
vagdes (ou ruido estatistico, ou ainda, flutua-
¢do de contraste) impedem a detecgcdo de
pequenos contrastes resultantes de diferengas
de atenuacdo do feixe.

Para um contraste ser detectavel numa
imagem deve ser algumas vezes superior a
flutuacdo estatistica média. Como a flutuagio
estatistica do contraste s6 pode ser diminuida
por aumento da 4rea do elemento de resolugao
ou por aumento de dose, hd um compromisso
entre resolugdo espacial e contraste minimo
detectavel, para doses aceitaveis no paciente.

O total da informagdo contida na fun-
¢do de resposta a um ponto ndo é facilmente
utilizado de maneira directa. E da pratica
corrente usar outra funcido, a funcdo de trans-
feréncia de modulagdo.
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Para entendermos esta fungfo suponhamos
que faziamos radiografias de pecas de plastico
com a forma descrita na Fig. 13:

X

Fig. 13—Objecto cuja espessura segundo x é a soma
de uma constante com uma fungfio sinusoidal.

Vamos supor que a equagdo do contorno
superior da peca em relagdo ao eixo dos x’s é

y:(X) =y, sin (K x)

isto é, uma fung¢fo sinusoidal da distancia.

Podemos dizer que a espessura da pega é
a soma da espessura constante y mais a fun-
€40 yi(x), ou seja, a espessura y(x) é

y(X) =y, +7Yo sin (K x)

Fazendo a radiografia da peca, o filme
depois de processado apresentara uma modu-
lacdo (sin6nimo de contraste) de densidade
Optica constituida por zonas, normais a direc-
¢do dos x’s, alternadamente mais densas e
menos densas.

Colocado no negatoscopio o filme -apre-
senta, segundo o eixo dos x’s, a seguinte
variacdo de luminincia (Fig. 14):

Bp= 4

Fig. 14—Variagdo segundo os xx da luminincia
na imagem do objecto da Fig. 13.

A funcgio obtida pode considerar-se como
a soma do valor médio B com a variacio
sinusoidal da luminincia B,(x)=B, sin K x.




A luminéncia do filme segundo o eixo dos x’s
¢ entdo dada por

B(x)=B+B, sin (K x)

Na fungio B,(x), B, é a amplitude ou valor
méaximo e K=2 /L onde L € o periodo espa-
cial. O valor B é a luminincia média. Como a
luminancia ndo pode ser negativa, B é sempre
maior ou igual que B, .

A fung¢do B,(x) pode, por outro lado, estar
deslocada em relacdo a origem de modo a ter
de representar-se pela equacdo B.(x)=B, sin
(Kx+ea), onde « é a fase na origem. Isto
significa que a funcdo B,(x) nfo se anula na
origem mas sim a distdntica a/K da origem.

Para caracterizarmos por completo a fun-
¢do B(x) teremos também de saber a orien-
tacdo de x.

O interesse das modulagbes sinusoidais
reside no facto de qualquer imagem ser sus-
ceptivel de ser obtida a custa de uma soma
de componentes sinusoidais com amplitudes,
frequéncias espaciais, fase e orientagdes apro-
priadas, somadas a um termo constante (sintese
de Fourier).

‘Deste modo, teoricamente, se soubermos
como um sistema responde aos componentes
sinusoidais, individualmente, sabemos como o
sistema responde a qualquer estimulo.

Qual é o contraste ou modula¢do da fun-
¢do B(x)?

Bmax_Bmin _ BO
Bmax+Bmin B E

C =

1

Evidentemente a modulacdo de B(x) é a
modulagdo da imagem da pega de plastico.
Podemos também considerar a modulagdo do
objecto através da relagio Co=yo/y.

Se admitirmos que o sistema de imagem
ndo altera a frequéncia espacial, a transferéncia
de modulag¢do para uma dada frequéncia vira
dada pela relagio C,/C,. A funcdo de trans-
feréncia de modulagdo (FTM) da-nos C,/C,
em funcdo de frequéncia:

__Modulag¢do Imagem
" Modulagdo Objecto

FIM

A modulacio da imagem reflecte o efeito
de todos os agentes de degradacgio, incluindo
os do préprio filme.

Considerando entdo os valores de C;/C,
para todas as frequéncias f vem (Fig. 15):

FIM%X 0BJECTO
100 ) _, ~ A IMAGEM
2] e AYaYav4

60} .

§

...... S

1
1
2 f3

8

-

f linhas/mm

Fig. 15 —Significado da fungio de transferéncia
de modulagio.

A frequéncia espacial é referida em Ili-
nhas/mm. Cada linha corresponde a um
periodo ou, se quisermos, a uma zona linear
de elevada densidade 6ptica no filme.

A FIM ¢ uma fungdo decrescente com a
frequéncia. A partir de um certo valor limite
de frequéncia espacial, a frequéncia de corte,
., deixa de ocorrer contraste na imagem, anu-
lando-se portanto a FTM.

As frequéncias de corte caracteristicas de
alguns suportes de imagem e¢ de métodos de
diagnéstico pela imagem em medicina sdo
indicadas a seguir:

—Filme sem écran intensificador : 100
linhas/mm

—Filme com écran intensificador : 8-14
linhas/mm

— Intensificador de imagens :1-2 linhas/mm

—TAC : 1-2 linhas/mm

— Cédmara Gama : 0,2 linhas/mm.

Em resumo, a digitalizagdo das imagens
condiciona a resolucdo espacial as dimensOes
da area do elemento. Por sua vez, as limitacOes
dosimétricas e o erro estatistico condicionam
as dimensdes da area de resolugdo.

A funcdo de resposta a um ponto ou a
uma linha podem caracterizar a resolucio de
um sistema. A fungdo de transferéncia de
modulacdo é, contudo, mais elucidativa e tra-
duz-se pela relagio contraste da imagem/con-
traste do objecto em funcfo da frequéncia.
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APENDICE 1

Definigdo de luminincia

z

Luminincia é a grandeza que traduz aquilo a
que chamamos brilho.

Descreve a luz emitida por uma area que se
considera a fonte luminosa.

A unidade de luminincia é o nit que é igual
a 1 cd/m2 (candela por metro quadrado) ou 10—$
cd/mm2. A candela por metro quadrado equivale a
1 lumen por esteroradiano. Por sua vez o lumen
corresponde A emissio de 3,8 X 1015 fotdes/s de com-
primento de onda A=>540 nm. Assim a luminincia
de 1 nit=10—% cd/mm?2 corresponde & emissdo de
3,8 X 10° fotdes/s pela area de 1 mm? dentro de
um 4ngulo sélido de 1 esteroradiano.

Niveis de cinzento no filme radiolégico

Para um filme radiol6gico com um negatos-
copio de boa qualidade a sensibilidade de contraste
do olho humano § situa-se & volta de 0,03.

Consideremos agora uma imagem num filme
radioldgico consistindo de zonas rectangulares tais
que a luminancia através de uma zona difira da
luminincia da zona imediatamente a seguir do valor
minimo detectivel AB_ (Fig. 16).

B, =B, 1
B, 2
B, 3
4

Bn_1 n—1
By =8, n

Fig. 16

Sendo B,=B_ a luminancia minima transmitida
da imagem, correspondente & maior densidade éptica
utilizavel do filme e Bn=BM a luminincia maxima
transmitida da imagem, correspondente a menor den-
sidade Optica utilizivel no filme, o ndmero de tons

de cinzento detectaveis é, pois, n.

Fazendo AB,=B,—B,=B, . ;
AB,=B,—B,=B ; AB _,=B —B =B

min ? **° 1 min
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Podemos escrever
8=AB,/B, ; §=AB,/B, ; ...

Chamemos a relacio B=BM/ Bm , a relagdo de
contraste. Temos entio
B1=Bm; ]32=]31+_AB1=B1 (14-8);
B,=B,+AB,=B, (148)=B, (1+8)?;
B,=B (1+8)3%;...; B,=B, (148n-1,
Donde se tira B /B, =B,/B_=g=(14s)n~1

Aplicando logaritmos naturais vem
In (Bn/Bl) =mn-—1)In(148), donde
n=1+In 8/In (14 8). Mas
In(148)=8—82/24+68%/3— ...
e, se 8 é pequeno In (148)=8§ ; entdo
n=1+2.3 log,, B/8 .

Para o caso do filme radioldgico as densidades
Opticas utilizaveis sio, aproximadamente, D_=0,6 e
Dy=2,5. Para B==1000/10D, vem B,,=250 (para
D_=0,6), D =3 (para D,;=2,5) e $=250/3=83,3.
Entdo n=2,3 log,, 83,3/0,03=147 ou seja, 147 niveis
de cinzento.

Aplicando iguais raciocinios para as luminincias
de um monitor de TV chegariamos & conclusio que
o nimero de niveis de cinzento detectiveis era
de 80 a 90.
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