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        Nota do editor

      

    


    Muitas vezes utilizadas de forma auxiliar no diagnóstico por imagens, a tomografia por emissão de pósitrons (PET) e a tomografia computadorizada (TC) possuem bases físicas e tecnológicas diferentes. O conhecimento desses conceitos é fundamental para a obtenção de resultados precisos e para a mínima exposição possível do paciente à radiação.


    Renato Dimenstein e Dany Jasinowodolinsk organizaram este livro a fim de apresentar separadamente os princípios de funcionamento dos equipamentos de PET e de TC. Para cada modalidade, primeiramente, são estabelecidas as bases físicas; depois, abordam-se as bases tecnológicas quanto a processos de emissão de radiação, mecanismos de detecção, sistemas de aquisição de imagens, processamento digital, fatores que afetam a qualidade dos resultados e dose de radiação.


    Essa estrutura permite ao leitor contextualizar a teoria de modo que seja aplicada na sala de exame e reforça o compromisso do Senac São Paulo, referência em educação profissional, em contribuir para o aprimoramento da medicina diagnóstica.
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        Prefácio

      

    


    Nos últimos anos, Renato Dimenstein e Dany Jasinowodolinsk acompanharam e registraram, em notas diversas, a evolução tecnológica pela qual passou a tomografia computadorizada (TC). O presente livro reúne essas anotações e capítulos sobre Tomografia por Emissão de Pósitrons (PET), reflexo da importância desse método hoje na medicina diagnóstica.


    Os autores descrevem as bases físicas e tecnológicas em PET e TC separadamente. Para cada uma, são estabelecidos os conceitos de física, a fim de fundamentar as tecnologias das duas modalidades. Dimenstein e Jasinowodolinsk abordam, ao longo dos capítulos, os processos de emissão de radiação, os mecanismos de detecção, os sistemas de aquisição de imagens, o processamento digital e os fatores que afetam a qualidade das imagens, bem como os aspectos relativos à dose de radiação.


    Ainda que este livro seja relacionado aos aspectos físicos em PET e TC, a ênfase do conteúdo não está nas descrições e equações matemáticas, mas na contextualização de forma prática dos efeitos físicos que afetam a qualidade e a dose de radiação. Este se constitui no grande mérito da presente publicação, pois permite à comunidade de radiologia correlacionar as bases físicas com os aspectos tecnológicos de maneira simples e objetiva. Este é um livro indicado para médicos radiologistas e nucleares que desejam aprimorar seus conhecimentos sobre essa tecnologia, bem como os residentes, graduados e técnicos.


    Conhecendo bem Dimenstein e Jasinowodolinsk e o trabalho de cada um deles – inclusive convidei-os para participarem da estruturação do serviço de imagem do Fleury, em São Paulo –, aceitei, com prazer, fazer este prefácio. Trata-se de uma obra escrita por profissionais que se destacam, na área médica, pela visão prática e pela facilidade em transmitir seus conhecimentos aos radiologistas.


    Dr. Henrique M. Lederman


    Professor titular da Universidade Federal de São Paulo (Unifesp) Médico radiologista do Grupo de Apoio ao Adolescente e à Criança com Câncer (Graacc), São Paulo

  


  
    
      
        Tomografia computadorizada: bases físicas
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    A tomografia computadorizada (TC) utiliza um conjunto composto por um tubo de raios X, gerador e detectores de radiação. Esses itens giram simultaneamente dentro da moldura circular do gantry no processo de formação da imagem.


    A radiação emitida a cada posição do tubo e da mesa forma projeções de dados, as relativas à atenuação da radiação pelo paciente. O sinal de cada detecção é digitalizado e transformado em valores numéricos para o processamento computacional.


    Fisicamente, as imagens reconstruídas representam um mapa da atenuação da radiação pelos tecidos, que são visualizados dentro de uma escala de contraste. Isso é utilizado para o diagnóstico por imagens.


    Para a compreensão do processo de formação das imagens tomográficas, é necessário estabelecer as bases físicas quanto à emissão, atenuação e detecção da radiação e ao processamento digital. A correlação entre esses princípios físicos e as bases tecnológicas aplicadas à TC (descritas nos próximos capítulos) permite estabeler os fundamentos dos processos de aquisição de imagens, fatores que afetam a qualidade e a dose de radiação.


    Emissão da radiação


    A radiação eletromagnética é obtida a partir de uma diferença de potencial que chamamos de kVp. Ela é aplicada entre o cátodo e o ânodo, que são inseridos em um tubo mantido a vácuo. A corrente elétrica emitida pelo filamento catódico em direção ao alvo anódico é expressa em termo de mA. A desaceleração dessa corrente produz a radiação de fretamento na forma de fótons de raios X. A produção de raios X é ilustrada na figura 1.
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      FIGURA 1 – A PRODUÇÃO DE RAIOS X.


      Fonte: Renato Dimenstein e Thomaz Ghilardi Netto, Bases físicas e tecnológicas aplicadas aos raios X (3ª ed. São Paulo: Editora Senac São Paulo, 2002), p. 47.


    


    O espectro de radiação emitido pelo tubo de raios X é constituído por fótons com diferentes energias, sendo a máxima determinada pelo kVp. A seleção desse parâmetro influencia a energia e a quantidade de fótons produzidos pela ampola. Alterando-se 12,5% na tensão, por exemplo, de 70 kVp para 80 kVp, são produzidos feixes mais penetrantes e 26% a mais de fótons. Isso ocorre porque a intensidade da radiação é aproximadamente proporcional à variação da tensão (kVp2), ou seja, 1.1252 = 1,26.


    Quando da emissão de radiação, também estão presentes no espectro de raios X os fótons de baixa energia, que não contribuem para a formação da imagem. Na saída do tubo são inseridas finas lâminas de alumínio e/ou cobre de forma que os fótons de baixa energia, que apenas irradiam desnecessariamente o paciente, sejam removidos do feixe. Esse processo de filtração adicional tem como resultado um aumento da energia média, tornando o feixe de radiação mais penetrante e reduzindo-se a exposição do paciente à radiação.


    O produto da corrente de filamento pelo tempo de exposição é denominado mAs e determina a quantidade dos fótons de raios X emitidos pelo tubo. O aumento do parâmetro de mAs é linear à quantidade de fótons emitidos pelo tubo, porém a energia do espectro de radiação não é alterada.


    A geometria do feixe de radiação transmitida ao paciente se dá na forma de um leque. Isso é determinado pela abertura de um conjunto de lâminas paralelas de chumbo, chamado colimação. A seleção da abertura do colimador determina a largura do feixe, definindo a espessura do corte tomográfico. A variação da abertura do colimador tem influência na qualidade da imagem, pela modificação da quantidade de fótons detectados. A escolha da colimação quando da aquisição da imagem modifica a quantidade de fótons emitidos pelo tubo de raios X, embora a energia da radiação não seja alterada.


    Esses conceitos físicos quanto à emissão de radiação são importantes, pois, quando da seleção da técnica tomográfica para a realização dos exames, os parâmetros técnicos de aquisição de imagens quanto a kVp, mAs e colimação determinarão a qualidade das imagens, bem como a dose de radiação recebida pelo paciente. As relações de qualidade versus dose serão discutidas nos capítulos 4 e 5.


    Interação da radiação


    A interação dos fótons de raios X, para a faixa de energia empregada na tomografia, resulta na absorção e/ou no espalhamento da radiação pelos tecidos. A figura 2 ilustra os mecanismos de interação das radiações.
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      FIGURA 2 – MECANISMOS DE INTERAÇÃO DA RADIAÇÃO DOS FÓTONS COM A MATÉRIA. (A) EFE. (B) COMPTON. (C) PRODUÇÃO DE PARES.


    


    Quando os fótons interagem com os elétrons das camadas mais internas do átomo, principalmente na camada k, prevalece a absorção da radiação no tecido. Esse mecanismo de interação das radiações é chamado efeito fotoelétrico. A probabilidade de ocorrer esse tipo de interação depende da energia da radiação e do número atômico do tecido submetido à exposição de raios X.


    No mecanismo de interação, quando os fótons transferem apenas parcialmente a sua energia para elétrons das camadas mais periféricas, pode ocorrer o espalhamento do fóton e do elétron. É o efeito Compton. O espalhamento independe do número atômico do tecido, apenas da energia da radiação emitida.


    Para as energias maiores do que 1,02 MeV, a interação não ocorre mais com os elétrons orbitais, mas com o núcleo. Esse mecanismo de interação da radiação com a matéria é chamado produção de pares, que constitui a base da tomografia por emissão de pósitrons (PET, de Positron Emission Tomography).


    Ao longo deste livro, utilizaremos os conceitos de interação das radiações e sua dependência com a energia do feixe, seja no processo de detecção de radiação, no processamento do sinal, na qualidade da imagem e na dose de radiação. Portanto, esta é uma das bases físicas fundamentais e permite a compreensão das bases tecnológicas aplicadas à TC.


    Atenuação da radiação


    A imagem tomográfica é uma representação da atenuação da radiação de um objeto. A capacidade da redução da intensidade da transmissão do feixe pelo tecido caracteriza o processo de atenuação. Essa redução da intensidade está associada às propriedades de densidade e espessura do objeto irradiado, bem como à energia da radiação emitida pelo tubo de raios X.


    A dependência da atenuação para com a energia da radiação pode ser verificada, por exemplo, quando da seleção de maiores valores de KVp. Nessas situações, observa-se uma diminuição da capacidade dos tecidos em atenuar a radiação. Com isso, verifica-se um aumento da transmissão dos fótons pelos tecidos, resultando em uma quantidade maior de fótons que alcançam o sistema de detecção do equipamento tomográfico.


    A capacidade de atenuação também está relacionada às características dos tecidos, pois, quanto maior a densidade do tecido irradiado, maior será o grau de atenuação e, assim, menor será a porcentagem de fótons transmitidos e que alcançam os sistemas de detecção (figuras 3 e 4).
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      FIGURA 3 – MECANISMOS DE INTERAÇÃO DA RADIAÇÃO.


      Fonte: Renato Dimenstein e Thomaz Ghilardi Netto, Bases físicas e tecnológicas aplicadas aos raios X, cit., p. 67.
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      FIGURA 4 – INTENSIDADE DA TRANSMISSÃO DA RADIAÇÃO EM FUNÇÃO DA ENERGIA E DA DENSIDADE DO TECIDO.


    


    Em termos físicos, o processo de redução de transmissão do feixe ao passar pelo tecido é expresso pelo coeficiente de atenuação linear (µ). Esse coeficiente indica quanto do feixe foi removido ao atravessar 1 cm de determinado objeto. Por essa razão, o valor de µ é expresso em termos de cm-1. É importante entender que existe um valor específico de µ para cada energia da radiação e tipo de tecido.


    Em tomografia, a intensidade de fótons emitidos pelo tubo e que atingem os sistemas detectores é descrita pela equação de Lambert-Beer. A intensidade da radiação detectada (I) é uma função da quantidade de fótons emitidos pelo tubo (I0). Esta equação também é expressa em função da espessura (x) do tecido irradiado, que apresenta uma determinada capacidade de remover os fótons do feixe (µ), sendo: I = I0 e-µx


    A determinação do valor de µ de cada tecido constitui um dos fundamentos físicos essenciais no processo tomográfico. A redução da intensidade do feixe ao passar por um tecido é ilustrada de forma simplificada na figura 5.
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      FIGURA 5 – ILUSTRAÇÃO DA EQUAÇÃO DE LAMBERT-BEER.


    


    Quando da aquisição das imagens tomográficas, os valores de µ são determinados em função da equação de Lambert-Beer para os diferentes tecidos, nas diversas posições da detecção da radiação. Esses valores de atenuação são matematicamente calculados pelo computador, sendo realizadas as seguintes etapas:


    
      	A seleção da espessura de corte tomográfico determina o valor da variável x.


      	As intensidades dos fótons emitidos Io e detectados (I) são obtidas pelos sistemas de detecção do tomógrafo.


      	Os componentes eletrônicos do equipamento aplicam uma amplificação de forma logarítmica relativa às leituras (Io/I).


      	O coeficiente de atenuação linear é calculado pelo computador como µ = (ln Io/I)/x.

    


    Cada objeto submetido à varredura (scan) apresenta uma capacidade diferencial de atenuação. Os valores de µ que estão listados na tabela I são relativos aos diferentes tecidos e energias. Assim, um mapa de atenuação é estabelecido a cada projeção de dados adquiridos no processo tomográfico. Portanto, os valores de atenuação calculados contribuirão na formação de uma escala de contraste para o diagnóstico por imagens. É importante notar que, na tabela I, com o aumento da energia da radiação, a capacidade de remoção do feixe é menor, e um outro valor de atenuação é associado ao tecido.


    
      TABELA I – Valores do coeficiente de atenuação linear para diferentes energias

      
        

        

        
      

      
        
          	
            Energia (keV)
          

          	
            µ (cm-1) água
          

          	
            µ (cm-1) osso
          
        

      

      
        
          	
            60
          

          	
            0,206
          

          	
            0,528
          
        


        
          	
            73
          

          	
            0,190
          

          	
            0,380
          
        

      

      
        
          	
            Fonte: adaptada de Euclid Seeram, Computed Tomography: Physical Principles, Clinical Applications and Quality Control (3ª ed. St. Louis: Saunders/Elsevier, 2009), p. 94.
          
        

      
    


    Escala de contraste


    A cada conjunto de atenuações da radiação com o paciente forma-se uma projeção de dados. Esses dados são relativos às detecções para determinada angulação do tubo e da posição da mesa.


    Em cada projeção é determinado o valor da atenuação do tecido (µt), de acordo com a equação de Lambert-Beer. O valor obtido de atenuação do tecido (µt) é comparado ao coeficiente de atenuação linear da água (µa).


    As atenuações dos diferentes tecidos formam uma escala de contraste, conhecida como unidades de Hounsfield (HU, de Hounsfield Unit) é expressa como:


    HU = k [(µt - µa) / µa]


    A escala tomográfica relativa às atenuações apresenta um fator de contraste k = 1.000. Isso significa que os valores de densidade tomográfica dos tecidos (HU) estão situados entre +1.000 e -1.000.


    Os materiais que atenuam mais do que a água – por exemplo, os tecidos musculares e os ossos – apresentam valores positivos. No caso de menores atenuações, como o ar, os valores são negativos (tabela II).


    
      TABELA II – Valores do número de HU para os diferentes elementos

      
        
          	
            MATERIAL
          

          	
            HU
          
        

      

      
        
          	
            Ar
          

          	
            - 1.000
          
        


        
          	
            Pulmão
          

          	
            - 800
          
        


        
          	
            Gordura
          

          	
            - 90
          
        


        
          	
            Água
          

          	
            0
          
        


        
          	
            Músculo
          

          	
            + 50
          
        


        
          	
            Osso
          

          	
            + 1.000
          
        

      

      
        
          	
            Fonte: adaptada de Euclid Seeram, Computed Tomography: Physical Principles, Clinical Applications and Quality Control, cit., p. 95.
          
        

      
    


    Por exemplo, os valores de µ para água e osso são, respectivamente, 0,19 cm-1 e 0,38 cm-1. Utilizando a escala de contraste, o valor de HU do osso é determinado, computacionalmente, como:


    HUosso= 1.000 [(µo - µa)/ µa] = 1.000 [(0,38 – 0,19)/0,19] = HUosso = 1.000 [0,19/0,19] = 1.000


    No processo de aquisição das imagens, as projeções das atenuações a cada posição da mesa de exames e da angulação do tubo de raios X são determinadas pelos sistemas de detecção, que são associados ao computador. Dessa forma, uma escala de contraste com diferentes níveis é utilizada na formação da imagem. A diferenciação da atenuação visualizada no monitor permite ao médico radiologista o diagnóstico por imagens (figura 6).
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      FIGURA 6 – ESCALA DE CONTRASTE.


    


    Formação da imagem


    O equipamento de tomografia consiste no conjunto formado por um tubo de raios X, um gerador de potência e bancos de detectores. Esses sistemas movimentam-se conjuntamente dentro da moldura do equipamento, chamada gantry. Associados a eles estão os diversos circuitos eletrônicos e o computador.


    O tubo e os detectores estão posicionados em direções opostas, com o paciente deitado na mesa na porção central do gantry, correspondendo ao isocentro. Após a emissão de radiação em uma geometria de um leque, os fótons que atravessam o paciente são transmitidos ao sistema de detecção.


    Os sinais coletados formam as projeções de dados relativas à atenuação da radiação pelos tecidos. Tais dados são enviados pelos circuitos eletrônicos ao computador, para reconstrução e processamento da imagem digital.


    A interface entre os detectores e o computador é realizada por canais eletrônicos chamados DAS (de Digital Aquisition System). As informações das projeções detectadas são transformadas em sinais elétricos por tubos fotomultiplicadores (PMTs, de Photomultiplier Tube). O sinal elétrico, que é analógico, é convertido em sinal digital (binário) por um conversor (ADC, de Analogue-to-Digital Converter) (foto 1 e figura 8).
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      FOTO 1 – VISÃO INTERNA DE UM EQUIPAMENTO DE TC.


      Fonte: imagem cedida pelo Serviço de Medicina Nuclear do Hospital Israelita Albert Einstein, São Paulo. 


    


    Digitalização da imagem


    Após a radiação ser detectada, o sinal produzido é captado por circuitos eletrônicos. Para ocorrer o processamento digital, um conversor analógico digital (ADC) transforma o sinal da saída dos DAS em números binários (zero ou um). No processo de digitalização, ocorre a divisão dos dados da atenuação em matrizes, caracterizando-se a imagem digital como um arranjo de números inteiros que representam a atenuação da radiação (figura 7).
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      FIGURA 7 – DIGITALIZAÇÃO COM A FORMAÇÃO DA ESCALA DE CINZAS.
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      FIGURA 8 – SISTEMA ELETRÔNICO DE DETECÇÃO.


    


Pixel e Voxel


Os dados das projeções da atenuação são armazenados em matrizes
constituídas por linhas e colunas em que cada elemento de pintura é
chamado pixel. O número de linhas e colunas caracteriza o tamanho
da matriz da coleção de dados.


    O tamanho da imagem digital é determinado pela seleção do campo de visão (FOV, de Field of View) e pelo tamanho da matriz utilizado na aquisição. Quanto maior a matriz, menor será o tamanho do pixel e melhor será a resolução da imagem. Um estudo tomográfico – por exemplo, TC de crânio – utiliza parâmetros de FOV de 250 mm e matriz de 5122. O tamanho do pixel é dado por: FOV/Matriz; nesse caso, portanto, é de 0,5 mm (250/512).


    O pixel é inserido dentro de um elemento de volume ou voxel. O tamanho desse depende da espessura do corte, da matriz e do FOV selecionados para a aquisição da imagem tomográfica. Quando as dimensões de comprimento, largura e altura do voxel são iguais, isso descreve um cubo perfeito, ao qual chamamos imagem isotrópica (figura 9).
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      FIGURA 9 – VOXEL.


    


    De acordo com a quantidade de radiação associada a cada pixel é estabelecido determinado nível de brilho na imagem, sendo assinalados números inteiros, positivos, zero ou negativos. O valor zero representa o preto; 255, o branco; e os números intermediários, entre zero e 255, representam os demais tons de cinza.


    A quantidade de radiação detectada pelo sistema tomográfico é representada em cada voxel dentro de uma escala de nível de cinza, com uma correspondência precisa quanto à localização do pixel na matriz (figura 10).
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      FIGURA 10 – ESCALA DE CINZA.


    


    Cada pixel pode apresentar uma variedade de tons de cinza. O número de níveis de cinza, ou profundidade, em cada pixel é 2n, onde n é o número de dígitos binários (bits). Atualmente, a imagem tomográfica pode ter até 2.048 níveis de cinza, com 12 bits por pixel. O tamanho da matriz versus a profundidade (pixels/bit) determina o tamanho da imagem digital. Para uma matriz 5122 com 12 bits, a informação gerada pode ultrapassar 20 MBytes, ou até mais, dependendo da técnica selecionada para o exame.




    Após a etapa de digitalização é necessária a aplicação de algoritmos de pré-processamento para a correção dos dados obtidos durante a detecção. O sistema eletrônico verifica se todos os detectores estão dentro do desvio padrão predeterminados pelo fabricante. Também são executadas nessa etapa de pré-processamento as correções quanto aos períodos de tempo em que um detector permanece insensível à detecção (tempo morto), bem como a subtração do sinal de referência do detector com relação ao ar. Em resumo, essa etapa do processo tomográfico consiste na reformatação dos dados da aquisição.
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