Apresentam-se vdrios aspectos da fisica das técnicas
de imagem destinadas a ver, de forma n3o invasiva,
o interior dos seres humanos no vivo, com fins de
diagndstico.
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das técnicas de diagndstico pela imagem, com o
objectivo final de ver as células, as fungdes e a

doenca do exterior..
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As imagens podem ser de diferente natureza, podem ser
obtidas de multiplas maneiras e podem ter as finalidades
mais diversas. Podem também ser estudadas sob multiplas
perspectivas.

As primeiras imagens médicas utilizaram a luz para obter
fotografias de pecas anatémicas, ou de amostras histoldgi-
cas vistas a0 microscépio. Estamos aqui interessados na
fisica das técnicas de imagem destinadas a ver, de forma
nio invasiva, o interior dos seres humanos vivos, com fins
de diagndstico. Esta perspectiva inclui a fisica dos sistemas
de producio da imagem, da sua visualizacio e da acgio
dos agentes fisicos utilizados sobre os pacientes e, quando
é o caso, sobre os préprios profissionais.

Numa primeira andlise, as técnicas de imagem médica
dividem-se em duas categorias: as passivas e as activas.

As técnicas passivas s6 usam sinais enddgenos gerados es-
pontaneamente no corpo humano. Exemplos de técnicas
de imagem passivas, sdo a termografia e a visualizacio da
actividade eléctrica do cérebro. As técnicas de imagem
activas resultam de propriedades de vdrias formas de ener-
gia radiante, provenientes de fontes exdgenas, capazes de
se propagarem através da matéria viva e de fornecerem
informagao quer anatémica quer fisioldgica. As técnicas de
imagem médica mais usadas sdo activas.

O desenvolvimento cientifico e tecnolégico e o enorme
avanco nas capacidades do computador levaram a um
considerdvel aumento no niimero de técnicas de diagnos-
tico pela imagem (MRI, US, Doppler, TC, SPECT, PET,
fMRI, MEE, TET, etc.).



Uma classificacio das imagens médicas considerando os
agentes fisicos utilizados encontra-se no Quadro 1. S6 nas
duas dltimas técnicas deste quadro o agente utilizado nao
é radiagio electromagnética.

ONDAS DE RADIO MRI

INFRAVERMELHO Termografia (vascularizagdo superficial)

LUZ VISIVEL Endoscopia

ULTRAVIOLETA Observagio directa (Dermatologia)

Radiografia de projec¢io
- Radiografia com filme-ecra
(convencional)
RAIOS X
- Radiografia digital
- Angiografia, DSA

- TC (Tomografia computorizada)

RADIAGCAO GAMA SPECT, PET (Medicina nuclear)

ULTRASSONS Ecografia

CAMPO ELECTRICO Tomografia de impedancia

Quadro | - Agentes fisicos utilizados para obter imagens médicas.

Uma imagem médica é um mapeamento plano dos
valores locais de um pardmetro avaliado por métodos de
observagao directa, métodos épticos, o método de pro-
jecgao/emissio ou ainda métodos baseados no processa-
mento de dados por computador (Fig. 1). So exemplos

dos métodos de observacio directa o exame cutineo com
ultravioleta (UV), dos épticos a endoscopia e as novas
técnicas de visualizagdo com tragadores fluorescentes, de
projecgio/emissio a radiografia convencional e a cintigra-
fia planar, respectivamente e, dos métodos baseados no
processamento por computador, a TC e a MRL

IMAGEM OPTICA
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Fig. | - Métodos de obtencdo de imagens médicas: pticos, de projec-
¢do/emissdo e ainda os métodos baseados no processamento por

computador. O sistema &ptico foi aqui reduzido a uma simples lente.

A referéncia a alguns marcos da hist6ria da imagem médica

ajuda-nos a entender alguns aspectos que iremos apresentar:

1895 1* imagem humana com raios X (Roentgen)

1896 1* fluoroscopia (Bouchard)

1924 1° estudo clinico com tragadores (Blumgart e Hevesy)

1948 1* fluoroscopia com tubo intensificador de imagem (Coltman)
1952 1* imagem com ultrassons (Wild e Reed)

1960 Termografia

1957 I* cdmara de raios gama (Anger)

1972 1* tomografia axial computorizada (Hounsfield)

1973 1* imagem por ressonancia magnética nuclear (Lauterbur)
1985 PET
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Obviamente a fisica nio estd isolada na ciéncia da imagem
pois hd uma forte participagio de outras disciplinas e ramos
de disciplinas, algumas das quais nascidas para a apoiar:

- Anilise de Fourier

- Andlise de sistemas

- Processamento de imagem

- Reconhecimento de padrées

- Andlise da relagio sinal-ruido

- Psicofisica

- Andlise da imagem na interface olho-cérebro
- Percepgao

- Precisio na interpretagio (ROC)

- Ciéncias computacionais

Numa segunda perspectiva, baseada nas propriedades

ou parimetros adquiridos, as imagens médicas podem
dividir-se em imagens morfoldgicas (ou anatémicas) e
imagens funcionais (ou fisioldgicas). As imagens morfol4-
gicas informam sobre estruturas fisicas, forma e algumas
propriedades da massa dos pacientes. Sio, em geral, ima-
gens de boa resolu¢io (< 1mm). Exemplos sdo a radiogra-
fia convencional, a MRI, a TC, e a ecografia (Fig. 2).

As imagens funcionais retratam os movimentos de mate-
riais associados aos processos fisioldgicos que ocorrem nos
pacientes. Sao imagens com informagio, nalguns casos
quantitativa, sobre metabolismo, secregio e excregio (rins,
figado) e movimentos de orgaos (coragio, pulmaes e san-
gue). Estes processos sio visualizados sem qualquer inter-
feréncia com o sistema bioldgico (Fig. 3).

As imagens funcionais apresentam, em geral, resolu¢io es-
pacial pobre (~ 3-5mm ou superior). Sdo exemplos desta
categoria as imagens das técnicas radioisotépicas: SPECT,
PET e de técnicas emergentes como a Ressonincia Magné-
tica funcional (RMf) e a Espectrometria da Ressonéncia
Magnética (RMs).

Os sistemas bioldgicos sao definidas por multiplas varid-
veis e s6 raramente as suas alteracoes sdo bem represen-
tadas por variagoes de um s6 parAmetro (provavelmente
pouco dependente, e de modo indirecto, das modificagoes
associadas & patologia em estudo), tal como ¢é fornecido
pela maioria das técnicas de imagem médica.

Fig. 3 - Em cima, SPECT de perfusdo do miocdrdio mostrando as pare-
des do ventriculo esquerdo, obtido com 20! TI. Em baixo projeccio
corte coronal e corte sagital num estudo de PET com '8F-FDG mos-
trando um tumor do pulmao (de pequenas células) com diversos
focos metastdticos (North Texas Clinical PET Institute and CTI).

Assim, quando o objecto é uma fun¢io F(xpz455u0,...)
a imagem tridimensional ¢ fTx,7,z,¢(7)] onde g(7) é a re-
presentacio da varidvel 7 no espago imagem.

Na maioria das técnicas, contudo, na informagao final
(imagem), uma das varidveis de posi¢io é anulada, ficando
uma versdo 2D de um objecto 3D, ou seja, a imagem ¢é
uma fungio f1x,5¢(7)]. Nas imagens dinimicas, com in-
formacio sequencial no tempo, é fIx,,£,g(7)].

O mecanismo da passagem de imagens 2D para represen-
tagdes 3D ocorre constantemente N0 NOSSO Processo
visual, a0 observarmos objectos volumétricos. De facto, as
imagens que se obtém na retina sao imagens 2D, sendo a
sensagio de volume que experimentamos quando obser-
vamos objectos 3D um puro trabalho de processamento
executado pelo nosso cérebro. No entanto, ao observarmos
objectos 3D, uma parte importante do que observamos ¢
essencialmente 2D, pois corresponde a superficies planas.

Fig. 2 - A esquerda a imagem da vas-
cularizacao de um pé (MRI), ao centro
uma reconstrucdo 3D dos ossos da bacia
e abdémen (TC), a direita a imagem da
cabeca de um feto (ecografia). Estas ima-
gens foram obtidas com dispositivos das
dltimas geragdes das técnicas mencionadas.



A actuagao dos sistemas de imagem médica estd sujeita a
limitagoes considerdveis, de diversos tipos, que podemos
classificar em: intrinsecas, casos da resolu¢io espacial no
PET e da sensibilidade em MRI; devidas a dificuldades
técnicas, caso da resolugio espacial em US e da resolucio
de energia no SPECT; devidas & protec¢io do paciente,
casos da dimensao do pixe/ em TC e do contraste em me-
dicina nuclear. A estas sio ainda adicionadas as limitagoes
nas nossas capacidades de observagio e deteccio.

Uma outra divisao, correntemente utilizada, distingue
imagens analdgicas de imagens digitais. As primeiras sio
constituidas por um niimero infinito de pontos com
valores que podem variar continuamente entre limites
determinados pelo método. As imagens digitais sio for-
madas por um ndmero limitado de pequenos elementos
de imagem (pixels) com valores discretos, constantes entre
variagbes sucessivas. Estes valores que correspondem ao
pardmetro em estudo, cuja média em cada voxe/' caracteri-
za o pixel correspondente, sio digitalizados e armazenados
sob a forma de matrizes numéricas na meméria de um
computador. O computador deve possuir uma memoria
suficientemente grande permitindo um niimero conve-
niente de bits por pixel, para que toda a informacio possa
ser armazenada, praticamente sem perda nem degradagio.

O erro associado a cada valor no pixel depende do nimero
de birs que lhe ¢ atribuido. O erro médximo €, na digita-
lizagao de um sinal analégico de amplitude A, para um
ADC com 7 bits e incremento N (N=2") é g, =A/N=A/2".
O erro quantitativo médio é metade do méximo, ou seja

g, =A/N=A/21,

A cada pixel é entao atribuido um valor numérico, forne-
cido pela técnica utilizada, por exemplo, do coeficiente

a)

de atenuacio aos raios X, da impedincia actstica ou das
temperaturas superficiais de uma regido. Esta informacio
mede caracteristicas bioldgicas, de forma indirecta nao
sendo, em geral, possivel a sua utilizagio para uma caracte-
rizagio absoluta de propriedades dos objectos. A obtencgio
de imagens quantitativas da distribui¢io de radiotragadores
em estudos com o PET, ou a distribuicio dos coeficientes
de atenuacio num corte de TC sdo excepgoes.

As imagens digitalizadas, ou seja, as matrizes de nimeros
reais ou complexos, representados por um conjunto finito
de bits, sao utilizadas em dominios que vdo desde a ima-
giologia médica s imagens dos satélites, ao radar-sonar e
A transmissdo de imagens a distancia (telefoto, televisio,

PACS, etc.).

O parimetro (ou varidvel) obtido nas imagens da radio-
grafia digital depende do nimero de electrées encontrados
pelos raios X nos multiplos percursos dos fotoes através do
doente. A informagio nos elementos de imagem (pixels) de-
pende do ntimero de electroes existente no voxel (Fig. 4).

Nas imagens digitais o parAmetro em avaliagio é apresentado
de forma descontinua e com valor constante em pequenos
elementos da imagem (pixels) de dimensdes dependentes
do método usado.

A TC informa sobre a densidade média local dos electroes
(ou o ntimero atémico médio ) nos voxels, elementos

que no seu conjunto constituem os cortes imagindrios do
paciente e cujas propriedades médias sdo transcritas nos
pixels. Esta informagao é quantitativa. As diferengas nos
parimetros referidos para a radiografia convencional e para
a TC permitem distinguir osso de tecido mole, gordura de
tecido mole, etc.
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Fig. 4 - a) Voxel na radiologia convencional; b) voxel na tomografia axial computorizada.
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A MRI informa sobre a densidade protdnica e as ligagdes
ou interacgdes quimicas. As diferencas permitem distinguir
matérias cinzenta e branca, tecido mole de nervos, etc.

A ecografia informa sobre as variagoes de impedancia acts-
tica nos meios que atravessa. Estas variagoes identificam
contornos, a presenca de massas, alteracoes de estrutura, etc.

Dissemos que a informacio fornecida pela maioria das
modalidades de imagem médica se limitava a um tnico
parimetro, mas nio referimos a grande excepg¢ao que ¢ a
medicina nuclear cujas imagens nio estio condicionadas

a informar sobre um tinico pardmetro uma vez que, nesta
especialidade, sao utilizadas dezenas de moléculas diferen-
tes, com informagao especifica. As imagens da medicina
nuclear fornecem a informacio funcional associada as mo-
léculas marcadas que utilizarmos. Tal distingue profunda-
mente as imagens da medicina nuclear das outras técnicas
de imagem que sé podem informar sobre uma tinica, ou
poucas propriedades. Assim, o PET e o SPECT sio tantas
técnicas quantas as moléculas que formos capazes de marcar.

As novas técnicas de imagem médica tornaram-se janelas
para a observagio nio invasiva da anatomia, fisiologia e
patofisiologia humanas sendo essenciais na prdtica da medi-
cina moderna. Contudo, numa apreciagio global, com as
imagens médicas, tentam detectar-se alteragdes em sistemas
complexos e multiparamétricos medindo essencialmente
um nimero limitado de parAmetros e, no caso das técnicas
de projecgio, alterando previamente a geometria.

Uma imagem radioldgica convencional (de projecgio) ¢
uma versio codificada 2D de uma realidade 3D. Aqui, o
médico tem de pensar no doente que estd por de trds de
uma versio plana dos seus 6rgios. Mas, para cimulo, a
chave do c6digo varia de caso para caso e, eventualmente,
de ponto para ponto no mesmo doente. Basta pensar na
dependéncia da detecgao de contraste no 4ngulo de inci-
déncia sobre o objecto (Fig. 5).

Para além do observado na Fig. 5, facilmente verificamos
que qualquer uma das imagens obtidas pode ser produzida
pela projeccio de uma infinidade de outros objectos com-
pletamente diferentes. Isto significa que, sem um suporte
l8gico, sem um contexto, uma imagem de projec¢io é
aquilo que nés quisermos que seja (Fig. 6). A radiologia
nio faz sentido sem uma base de dados ao servigo do utiliza-
dor que confira légica as “sombras” observadas.

Qual ¢ o contexto de uma imagem médica? E o contexto
do paciente, do tipo de estudo, do equipamento, da matriz
utilizada, da estatistica do exame, etc. pois as imagens que
vemos sio construgdes do nosso cérebro (Fig. 6).

Tomando em consideracio as qualidades que, em geral,

RAIOS X

RAIOS X

Fig. 5 - Trés projeccdes diferentes de um paralelipipedo, constituido por
metades com diferentes coeficientes de atenuacdo, para trés diferentes
posicdes, apds rotagdo em torno de um eixo normal a face superior.

atribuimos as imagens poder-se-4 perguntar qual serd a
imagem médica ideal. Nio hesitariamos em dizer que
seria aquela com mdximo contraste, médximo promenor,
mdxima especificidade, ruido nulo, obtida com médxima
sensibilidade e com total auséncia de efeitos nocivos sobre
o paciente e os trabalhadores. Nas condi¢des reais, um
sistema de imagem médica estd longe de uma execugio
perfeita sendo o produto final um compromisso, muitas
vezes grosseiro, entre as referidas grandezas.

Podemos entao dizer qual é o melhor sistema de imagem
médica? E o que oferece a melhor resolugio espacial, o
mais alto contraste, a melhor relacao sinal/ruido? Todas
estas qualidades sao desejdveis, mas é a situagio clinica em
estudo e o parimetro fornecido pela técnica que determi-
nam a melhor técnica. Por exemplo, sio opgoes acertadas:

- Na deteccao de tumores e outras lesées do cérebro, alte-
racdes metabolicas e processos de degradagio da mielina
a MRI, com a sua elevadissima resolugio de contraste e
boa resolugio espacial.

- Na deteccio de tecido tumoral recorrente no figado a
TC, com elevada resolucio de contraste.

- Na medigao da fracgio de injec¢ao esquerda a SPECT,
com baixo ruido e elevada relacio sinal/ruido.

- Na deteccao de tecido metastitico em tecido mole o
PET, com elevada especificidade e alta relagio S/R.



Fig. 6 - Em cima - Sem um contexto, uma imagem de projeccao é
aquilo que nds quisermos que ela seja. Em baixo - Pois as imagens que

~ PRy .
VemMOSs sao construgoes do nosso cérebro.

- Na identificagio de quistos no tecido mamdrio a ecogra-
fia, com elevada especificidade.

- Na deteccio de linhas de fractura finas em ossos, as técnicas
de radiografia convencional, com alta resolugio espacial.

A radiologia ¢, fundamentalmente, baseada nas leis que
comandam a transferéncia de energia dos raios X para os
meios materiais atravessados. Esta transferéncia de energia,
entre os fotoes X e os 4tomos do meio absorvente, ocorre
segundo diversos processos de que resulta a atenuacio di-
ferencial que modula a intensidade do feixe emergente.

As imagens da ressonincia magnética nuclear (MRI) sio
obtidas através das propriedades magnéticas do niicleo do
hidrogénio e das suas interac¢des com campos magnéticos
externos e com ondas de rddio. Assim, a travessia do corpo
humano por ondas de rddio é condicio necessdria para a
concretizagio desta técnica.

E interessante observar, através de uma curva que traduza
a absor¢ao, ou a transmissio, da radiagio electromagnética
em 4gua em fungio da energia quais sdo as possibilidades
oferecidas para a obtenc¢io de imagens médicas.

Com os raios X de diagnéstico as interacgdes com o meio
material atravessado ocorrem com electrées orbitais. Em
radiografia de projecgio a atenuagio é proporcional ao ni-
mero total de electroes encontrados no caminho percorrido

pelo feixe de raios X. Nas técnicas tomogréficas com raios X
a atenuagio é proporcional & densidade local de electrdes.

E necessério utilizar um feixe de radiagio que sofra atenu-
agao parcial de modo a gerar um mecanismo de contraste.
Nio tem interesse a transparéncia total (neutrinos ou
fotoes de elevada energia) ou a incapacidade de penetragao
(luz visivel).

Na Fig. 7a) encontra-se a curva de absor¢io por uma pe-
quena espessura de dgua em fungio da energia, frequéncia
e comprimento de onda. Repare-se nas janelas de transpa-
réncia (pequena absor¢io) na zona do visivel e suas vizi-
nhangas e, depois, nos grandes e pequenos comprimentos
de onda. Para uma espessura de 25 cm de dgua a curva de
transmissao estd indicada na Fig. 7b).

Quando a frac¢io da radiagdo transmitida é superior a 0,1
surgem problemas na transferéncia de contraste e, quando
a fraccdo é inferior a 0,001 a relagio sinal/ruido torna-se
demasiado pequena.

Do lado dos comprimentos de onda inferiores a 10-1° cm
a atenuagio torna-se demasiado pequena e para compri-
mentos de onda superiores a 10 cm a resolugio espacial fica
muito baixa. Os raios X de diagnéstico situam-se aproxima-
damente entre os comprimentos de onda de 10® a 10-° cm.

A frequéncia de Larmor para o protio num campo de 1,5
tesla é 63,87 MHz. A linha correspondente a esta frequén-
cia encontra-se indicada na Fig. 7b).

Todas as imagens geradas por radiagdo sao estatisticas. Os
valores medidos, em qualquer ponto, para se obter uma
imagem, sofrem flutuagoes de modo aleatério em torno de
um valor médio e com um certo erro previsivel. A estatis-
tica de Poisson domina estes processos. Deste modo, existe
incerteza estatistica, ou seja ruido, no valor da propriedade,
em cada ponto de uma imagem médica.

A introdugio de dispositivos que proporcionam a aquisi¢io
e a visualizagao de imagens digitais, associadas as potencia-

lidades dos computadores digitais e a outros meios, deram

origem a novas capacidades de diagndstico.

No presente, falar em novas capacidades em radiologia
remete para as mais recentes conquistas da Radiologia
Digital. Estas contribuem com um acréscimo considerdvel
na manipulagio e comunicagio da informagio obtida.

Referimos o interesse da digitalizagio das imagens com vista
a permitir a visualizagio de pequenos contrastes em toda a
gama de intensidades do feixe emergente. A digitalizacio da
imagem, embora tenha vantagens, introduz limitagées. Uma
imagem analdgica corresponde a um niimero praticamente
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b) (25 cm DE AGUA)

TRANSMISSAO

A B C D
10°

= -

10>6 - ™ Raios x bE
DIAGNOSTICO

| 1 1 ) | | | | 1

14
10 10° ho® 10" 10° 10% 10° 10™ 10™ 10™ cm
COMPRIMENTO DE ONDA

FREQ. LARMOR PROTAO, 1,5 TESLA

Fig. 7 - a) Absor¢do da radiagdo electromagnética em dgua para uma pequena espessura; b) transmissao através de 25 cm, em fun¢do do compri-

mento de onda, energia e frequéncia.

infinito de pontos e, por certo, nao se espera obter a informa-
¢ao digitalizada correspondente a cada um destes pontos. Hd,
pois, que limitar o niimero de dados de acordo com diversos
factores, um dos quais poderd ser a memoria disponivel do
computador. Uma imagem digitalizada estd dividida em
elementos de drea e o valor correspondente a cada elemento
traduz uma propriedade média associada ao elemento.

Torna-se claro que a distincia minima de resolu¢io na
imagem digital ndo poderd ser inferior as dimensées do
pixel. Faz sentido, entio, que o pixel seja o elemento, ou
4rea, de resolucio, significando isto que nio se poderd sa-
ber o valor do pardmetro de elementos de drea da imagem
com dimens6es menores. Estas consideracoes fazem-nos,
necessariamente, cair na definicio de resolucio espacial,
que iremos considerar.

Quando se detectam os fotbes que interagem na 4rea de
cada elemento de resolugio durante um certo tempo, o
ntimero acumulado de deteccoes é um nlimero aleatério.
Isto quer dizer que o valor obtido estd associado a uma
incerteza, que podemos quantificar.

A distribuicio estatistica em que se enquadrariam os su-
cessivos valores do nimero de detecgoes ocorridas num
pixel, para medigoes em condigoes rigorosamente idénticas,
é a de Poisson.

Assim, quando se acumulam N detecgbes, o desvio padrio
associado ¢ VIV, ou seja, sé em cerca de 33 de 100 deter-
minagoes, feitas em idénticas condicoes, o nimero de de-
teccoes estard fora do intervalo NV —\/N, N+ \/N

O desvio padrao relativo é, entao

N
=N

r

Facilmente se vé que o desvio padrio relativo diminui
com o aumento de /V.

Para um pequeno nimero de detecgoes acumuladas, o
desvio padrio relativo é grande. Por exemplo, para N=100
¢ 0,=10%. Para um ndimero elevado de detecgoes o desvio
padrio relativo torna-se pequeno. Por exemplo, para
N=10°¢0,=0,1%. Para uma mesma intensidade de fo-



toes, o desvio padrio relativo duplica quando a 4rea do
elemento de resolucio se reduz para um quarto.

E fécil prever a drea minima do elemento de resolugio nas
técnicas digitais, para as condigoes usuais de aplicagio de
raios X, no homem. Para fotoes de 80 keV, a dose exposi¢io
de 1R corresponde a cerca de 107 fotoes/mm?. A estrutura
de um tronco humano produz um factor de atenuagio da
ordem de 10-3. Isto significa que o niimero de fotdes no
feixe emergente para a dose exposigio incidente de 1R ¢
da ordem de 104 fotoes/mm? (Fig. 8).

O desvio padrio para 10 fotoes/mm? é 100 fotdes/mm? e

o desvio padrio relativo é 1%. Para um elemento de reso-
lu¢ao de 0,5 x0,5 mm? o valor correspondente ¢ de 2%. Se
pretendéssemos um elemento de resolugio de 0,1 x0,1 mm?,
o desvio relativo seria de 10%. Para se ter um erro menor,
mantendo a 4rea do elemento, a tnica possibilidade consiste
em aumentar o nimero de fotdes detectados e, por conse-
quéncia, a dose no paciente, o que é, obviamente, indesejdvel.

RAIOS X

FOCO @

/

T
107

FEIXE EMERGENTE

FOTOES 80 keV/mm?

Fig. 8 - Para fotdes de 80 keV, o tronco humano tem um factor de ate-

nuacdo da ordem de 0,001.

Tal esclarece a razio pela qual os métodos radioldgicos
digitais nio poderao nunca ter resoluges espaciais muito
inferiores a meio milimetro. A radiologia digital e a TC
tém, evidentemente, esta limitagdo. Para elementos de
resolugdo muito pequenos e para doses aceitdveis nos pa-
cientes, as flutuacoes estatisticas associadas as observagées
(ou ruido estatistico, ou ainda, flutuacées de contraste)
tém uma incerteza associada que impede a detecgio de pe-
quenos contrastes presentes no feixe emergente do pacien-
te, resultantes de pequenas diferengas de atenuagio.

Assim, e ao contrdrio da radiografia com filme em ecr
onde a exposigao excessiva produz enegrecimento do fil-

me, deixando a imagem de ter valor informativo, em TC
uma maior exposigio significa menor erro na informacio
de intensidade e uma melhor qualidade da imagem.

Resolugio de contraste é a capacidade de um sistema to-
mogriéfico distinguir pequenas variacdes do coeficiente de
atenuacio linear entre estruturas adjacentes, nas imagens
reconstruidas. Um contraste, para ser detectdvel numa ima-
gem, deve corresponder a variagoes algumas vezes superio-
res 4 flutuacio estatistica média. Como a flutuacio estatis-
tica do contraste sé pode ser diminuida aumentando a 4rea
do elemento de resolugio ou aumentando a dose, hd um
compromisso entre resolucio espacial e contraste minimo
detectdvel, para doses aceitdveis no paciente. H4 também
que lembrar a possibilidade de melhorar o contraste de cer-
tas estruturas por utilizagio de agentes de contraste injecta-
dos na circulagao sanguinea ou em cavidades organicas.

Em ciéncia da imagem e, em particular, no que se refere 2
radiologia é importante conhecer as propriedades dos de-
tectores para tornar possivel prever a qualidade e o interesse
dos diversos sistemas de detecgao disponiveis. As proprieda-
des dos sistemas de imagem expressam-se usando pardme-
tros definidos aceites para o efeito. As quantidades fisicas
mais utilizadas para caracterizar as propriedades relevantes
dos detectores sio:

- Eficiéncia do detector;

- Resolugao espacial (fung¢ao de resposta a um ponto, PSE
e a uma linha, LSE, e funcio de transferéncia de modu-
lagao, MTF);

- Contraste do detector;
- Caracteristicas do ruido;
- Gama dinimica.

Propriedades como uniformidade, velocidade de aquisigo,
abertura de campo, nimero de imagens por segundo e ca-
racteristicas geométricas estruturais sio também importantes.

A eficiéncia do detector aplica-se ao tipo de energia utili-
zada e mede a frac¢do da energia emitida pelo objecto que
¢, efectivamente, usada pelo detector para produzir a ima-
gem. A eficiéncia de um detector pode ser dividida em trés
componentes: eficiéncia geométrica, eficiéncia quantica
(ou intrinseca) e eficiéncia de conversio (ou extrinseca).

A primeira ¢ a relacio entre o Angulo sélido visto pelo de-
tector e o Angulo sélido de emissdo. A segunda ¢ a fracgio
da energia incidente no detector que é absorvida. A tercei-
ra mede o rendimento no processo de transformagio da
energia absorvida pelo detector em sinal til. Vejamos as
duas dltimas com algum pormenor.
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A distAncia de resolugio espacial, cuja definicio fisica é a
distAncia minima entre dois pontos objecto observdveis
como imagens separadas, estd associada a qualidades, por
vezes invocadas na apreciagio das imagens, como definicao,
pormenor, etc. Todas estas e a prépria resolucio espacial
estao contidas na resposta do sistema de imagem a um
ponto objecto. No caso da radiologia estio num absor-
vente pontual.

Se fizermos a radiografia de um objecto pontual e medir-
mos a luminancia do filme ao longo de uma direc¢io con-
tendo o ponto imagem, obtemos nio uma risca, mas uma
curva do tipo da Fig. 9¢). Nesta figura encontra-se tam-
bém a representagio do objecto a) e da imagem b) como
funcoes bidimensionais das duas varidveis espaciais x e y.

A curva da Fig. 9¢), que ¢ a sec¢do da superficie da Fig. 9b)
pelo plano do filme, é chamada funcio de resposta do
sistema um ponto (FRP), uma fungio que descreve a ima-
gem quando o objecto é um ponto absorvente.

A FRP referida acima é uma aproximacio porque o
objecto utilizado nio é pontual e, além disso, s6 repre-
sentard o sistema se a resposta deste for homogénea. Nao
sendo, a variacio da luminancia da imagem com a distincia
¢ representada por uma funcio de duas varidveis, ou seja,
aproximadamente, pela superficie da Fig.9b).

a) b) c)

; A

OBJECTO IMAGEM FRP

Fig. 9 - a) Objecto, b) Imagem, ¢) Variacao da lumindncia de imagem

com a distancia segundo a direccao x.

A largura a meia altura da FRP ¢, por definicao, a dis-
tancia de resolugio & do sistema. Dois pontos-objecto a
distAncia  sdo dificilmente separados na imagem. Pontos
a distAncias menores do que  s3o vistos como um Gnico
ponto (Fig. 10a). Quanto maior for  mais dificil serd
observar o pormenor fino nas imagens. O inverso de 4 ¢é a
resolugio espacial R do sistema.

E frequente utilizar-se, em vez da fungio de resposta a um
ponto, a fungio resposta a uma linha (FRL) que, para um
sistema radiolégico, ¢ a fungio que descreve a imagem
quando o objecto é uma linha absorvente. Na Fig. 10b)

representa-se uma fungio de resposta a uma linha (lumi-
nancia versus distincia).

FRP

>

4—d—p x G—d—

d - LARGURA TOTAL AMEIAALTURA T CURVA PARA PONTOS A DISTANCIA d

b)

FWHM

Fig. 10 - a) Funcdo de resposta a um ponto, FRP é o valor da luminan-
cia ao longo do eixo dos xx a passar pelo centro da imagem. A distancia
de resolugdo d € a largura a meia-altura da curva B(x). Dois pontos-
objecto a distancia d sdo dificimente separados na imagem. b) Funcao
de resposta a uma linha absorvente expressa em termos de luminancia

em funcdo da distancia.

Se a FRP for conhecida poder-se-4 obter a FRL. Demons-
tra-se que, se 2 FRP for uma curva de Gauss, a FRL serd
do mesmo tipo e caracteristicas idénticas. A largura a meia
altura da FRL ¢ também igual 4 distAncia de resolugio 4.

No caso da radiologia convencional, a distancia de resolucio
depende das dimensées do foco, da distancia foco-filme e da
distAncia objecto-filme.

A distancia de resolugio para uma radiografia com filme
simples é inferior a 0,01 mm. Os ecris intensificadores
utilizados em contacto com os filmes, para aumentar a efi-
ciéncia de detec¢io, originam um aumento da distancia de
resolugdo que vem para valores de cerca de 0,1 mm.

As flutuagoes estatisticas na intensidade dos raios X emer-
gentes da ampola constituem ruido de Poisson.

A estatistica da interacgio dos fotdes X com o detector

pode ser considerada binomial com uma probabilidade de
sucesso £,
buigio de Poisson com desvio padrao

mas os quanta que interagem tém uma distri-

0= (N, E)"”



onde N, é o nimero dos fotdes incidentes. Se a detecgio
for seguida por um processo com ampliagio de ganho mé-
dio g, a amplitude média do sinal serd

S:NOEQg

O desvio padrao desta quantidade deve incorporar o ruido
do sinal e o ruido do processo de amplificacio Gg. Com a
contribui¢ao das duas fontes vem para ruido total,

0, = (N, E,[¢+Gg*(I+ N, E)]}"

Para definir por completo o ruido hd que considerar a
dependéncia do sinal e do ruido da frequéncia espacial.
O ruido pode ser descrito por completo pelo espectro de
poténcia ou espectro de Wiener.

O uso de multiplas modalidades de imagem para atingir o
diagndstico médico é uma pratica comum desde hd muitos
anos. Mais recente é a integragio da informagao fornecida
por diversas técnicas numa tinica imagem.

A certa altura pareceu légico que poderia ser vantajosa a
integracdo de conjuntos 3D de elementos de informagio
paramétrica obtidos a partir de diferentes modalidades,
através de uma técnica genericamente conhecida por co-
-registo. Por exemplo, a fusio de informagio funcional e
morfoldgica iria oferecer uma dimensio fisioldgica as ima-
gens estruturais ou pormenor anatémico seria adicionado
as imagens funcionais. E aceite que as imagens 3D destas
modalidades permitem ter um conhecimento mais claro
das estruturas anatémicas e melhor compreensio das suas
interrelacoes funcionais.

O co-registo é um método totalmente automdtico que
executa o alinhamento, integracio e visualizagio de dados
contidos em dois conjuntos volumétricos diferentes.

Dois conjuntos de pontos obtidos em aquisi¢ao 3D ou
em imagens tomograficas 2D sdo ajustados e colocados na
mesma posi¢io no espago 3D. Estes conjuntos de dados
volumétricos podem ser amostragens paramétricas do
mesmo 6rgao, quer de diferentes modalidades, quer da
mesma modalidade em tempos ou condigdes diferentes.
Os sistemas bioldgicos sio definidos por multiplas varig-
veis e a informagio fornecida por uma técnica de imagem
particular diz respeito a um pardmetro especifico que difi-
cilmente representa a complexidade do sistema biolégico.

Podem distinguir-se trés tipos de co-registo: a uni-moda-
lidade — quando as imagens sao obtidas utilizando uma
mesma técnica; a multi-modalidade — quando as imagens
sao obtidas utilizando técnicas diferentes e a multi-moda-
lidade integrada — as imagens provém de técnicas indepen-
dentes, mas efectuadas num dispositivo integrado.

Fig. I'l - ATC fornece detalhes da estrutura anatémica. O PET permi-

te detectar a doenca ao nivel molecular. Observar que a TC ndo iden-
tifica a por¢do funcional do tumor e que o PET ndo permite uma

localizagdo anatémica perfeita da localizagao do tumor:

Com algumas das técnicas mencionadas acima sio corren-
temente obtidas imagens paramétricas tridimensionais,
ap6s aquisicio directa, ou apds reconstruglo a partir de
imagens bidimensionais. De facto, algumas das imagens
médicas 3D sao obtidas a partir de cortes 2D (com vdrias
orientagbes, tipicamente axiais, sagitais ou coronais). Os
cortes 2D sdo, geralmente, reconstruidos por retropro-
jecgdo filtrada. Dois conjuntos de pontos adquiridos em
aquisi¢do 3D ou em imagens tomograficas 2D sio ajus-
tados e colocados na mesma posicio no espaco 3D. Estes
conjuntos de dados volumétricos sio amostragens paramé-
tricas do mesmo 6rgio, ou de diferentes modalidades, ou
da mesma modalidade em tempos ou condigées diferentes.

A resolugio da imagem final é sobretudo definida pela
pior resolugio de entre as duas aquisi¢oes.

Em MRI, PET e TC espiral é possivel proceder & recons-
trugdo directa a partir de aquisi¢oes 3D.

O diagnéstico, estadiamento e reestadiamento do cancro,
bem como o planeamento e acompanhamento dos trata-
mentos do cancro tém tradicionalmente apostado nas
imagens anatémicas com TC ou MRI. As modalidades
anatémicas oferecem excelente pormenor anatémico e sio
indispensdveis nomeadamente no apoio de intervengdes
cirtrgicas. Todavia tém limitag6es no que se refere  sua
capacidade de distinguir com rigor entre massas malignas
e benignas. Os tecidos necréticos, de cicatrizagio e in-
flamatério nio sio facilmente diferencidveis dos tecidos
malignos através das imagens anatémicas. As imagens mo-
leculares obtidas com '®F- deoxiglucose (FDG), baseadas
na fixagio marcadamente aumentada da glucose nas célu-
las tumorais com elevada actividade metabélica, fornecem

imagens da distribuicio corpo inteiro do FDG fosforilado.

A utilizagio aumentada da glucose e, consequentemente,
a fixacdo aumentada de FDG nas células tumorais é faci-
litada por: 1) actividade aumentada dos transportadores

de glucose das membranas celulares, 2) aumento da acti-
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vidade da hexokinase, e 3) aumento da eficicia nos shunts
hexose monofosfato.

Fig. 12 - Sistema integrado PET-TC, mostrando as duas componentes.

Alguns estudos mostram que o co-registo PET/TC (ver
Fig. 11), quando integrados num sistema tinico, aumenta
as potencialidades de diagndstico quando comparado com
os resultados isolados das duas técnicas.

As Figs. 13 e 14 sao exemplos deste casamento entre imagens
funcionais e morfoldgicas.

Fig. 13 - a) Imagem PET, b) Imagem TC, c) Co-registo PET/TC. Situagdo

de tumor do pulmao.

Poderd interessar analisar as tendéncias actuais provdveis do
desenvolvimento das técnicas de diagndstico pela imagem.

E de prever:

- A melhoria continuada das técnicas j4 existentes trazendo
um aumento na qualidade das imagens, capacidade de
detecgio e menor dose nos métodos que utilizam radiagao
ionizante.

- O desenvolvimento da multi-modalidade em tempo real
com imagens a 4D ou seja, dados dinimicos de diversas
técnicas de imagem co-registadas com a medicina nuclear
melhorando a informacao de diagndstico no espago e no

Fig. 14 - Imagens de cortes obtidos com TC e PET contendo um

tumor pancredtico e do co-registo destas informagdes. A visualizagdo

do tumor € tornada evidente pelo PET.

tempo. A informacio multimodal passard a ser quanti-
tativa, com rigor esteriotdtico e com especificidade nunca
atingidos.

- A trivialidade dos expert systems. O aumento exponen-
cial da informagio proveniente dos métodos de imagem
tornard a colaboragio da inteligéncia artificial inevitdvel.

- Aumento da contribui¢io da medicina molecular.
O desenvolvimento de ligandos altamente especificos
de diferentes tipos de tumores, ou tecidos, marcados
com emissores de positroes, poderio ser no futuro a
alternativa nio invasiva de alteragoes funcionais e capaz
de competir com a bidpsia para a detecgio decisiva de
tumores.

- Criagio de novos conceitos e técnicas capazes de explorar
novas propriedades e desenvolver novas formas de

diagnéstico.

Queremos ver as células, as fungdes e a doenga, do exterior...
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! Voxel — Elemento de volume cujas dimensoes dependem
da técnica utilizada e cujas propriedades sio representadas

por cada pixel.
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