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Resumo

Neste trabalho foi estudada a viabilidade de obtencao de imagens de atenuagao com o uso
de radioisétopos que emitem radiacao gama, com diferentes energias. Inicialmente, a ideia deste
projeto seria estudar a viabilidade de obtencao imagens de transmissao usando radioisétopos
com emissao gama de diferentes energias. Para a detecao seria usada uma camara gama com a
janela de energia especificada para cada caso e um fantoma com diferentes materiais com coe-
ficientes de atenuacao préximos. Para cada energia, esperariamos uma imagem de transmissao
as quais seriam combinadas numa imagem paramétrica de coeficientes de atenuacdo. Devido a
problemas técnicos com o equipamento, nao foi possivel proceder a obtencao de imagens. Com
a falta de possibilidade de fazer aquisi¢Oes, recorremos a uma maneira simplificada de fazer a
simulacao de medidas de transmissao realizadas com a camara de Tomografia Computadorizada
por Emissao de Fotao Unico e emissores gama. A simulacao completa por Monte Carlo poderia
ser demorada, devido a ter uma curva de aprendizagem maior e requeria maior poder computa-
cional, entao, optou-se por fazer um cdlculo numérico baseado na Transformada de Radon para
estimar a atenuacao da radiagao emitida pela fonte no objeto, no colimador e no cristal, seguindo
vérias diregoes, utilizando a linguagem Python na versao 3.11.2. Nesta simulacao de medidas
de transmissao com SPECT, consideraram-se quatro componentes essenciais que desempenham
papéis cruciais no processo: a fonte, o objeto, o detetor e o cristal. O cddigo foi desenvolvido para
implementar as fungoes de projecao direta e retroprojecao, conhecidas como forward projection
e backprojection, respetivamente. Na fase de retroprojecao, foi possivel aplicar um filtro rampa,
frequentemente apodizado com uma janela de Hanning, semelhante ao algoritmo FBP (Filtered
Backprojection). Os resultados indicaram a viabilidade da obtencao da imagem desejada, mas a
abordagem apresenta limitagoes de precisdo. A simplicidade da simulagdo em Python com fon-
tes monoenergéticas oferece flexibilidade, mas nao alcanga a precisao de simulacoes avancadas.
Melhorias futuras incluem considerar objetos mais realistas e lidar com o fenémeno de scatter.

Palavras-Chave: Tomografia computadorizada por emissao de fotao tnico, Emissores

gama, Dupla energia, Estudo de viabilidade, Tomografia computadorizada
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Abstract

This work studied the feasibility of obtaining attenuation images using radioisotopes that
emit gamma radiation at different energies. Initially, the idea behind this project was to study
the feasibility of obtaining transmission images using radioisotopes with gamma emissions at dif-
ferent energies. For detection, a gamma camera would be used with the energy window specified
for each case and a phantom with different materials with close attenuation coefficients. For each
energy, we would expect a transmission image which would be combined into a parametric image
of attenuation coefficients. Due to technical problems with the equipment, it was not possible to
take images. With the lack of possibility of making acquisitions, we resorted to a simplified way
of simulating transmission measurements made with the SPECT camera and gamma emitters.
A complete Monte Carlo simulation could be time-consuming, due to having a longer learning
curve and requiring more computing power, so we opted for a numerical calculation based on
the Radon Transform to estimate the attenuation of the radiation emitted by the source on the
object, the collimator and the crystal, following various directions, using the Python language
in version 3.11.2. In this simulation of transmission measurements with SPECT, we considered
four essential components that play crucial roles in the process: the source, the object, the
detector and the crystal. The code was developed to implement the forward projection and
backprojection functions, known as forward projection and backprojection, respectively. In the
backprojection phase, it was possible to apply a ramp filter, often apodized with a Hanning
window, similar to the FBP (Filtered Backprojection) algorithm.The results indicated that it
was feasible to obtain the desired image, but the approach has limitations in terms of precision.
The simplicity of the Python simulation with monoenergetic sources offers flexibility, but does
not reach the precision of advanced simulations. Future improvements include considering more
realistic objects and dealing with the scatter phenomenon.

Keywords: Single-photon emission computed tomography, Gamma emitters, Dual energy

Feasibility study, Computed tomography
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Introducao

1.1 Motivagao

A histéria da radiografia médica teve inicio com a descoberta dos raios X em 1895, creditada
ao cientista Conrad Roentgen, cuja relevancia foi posteriormente consagrada com a concessao do
Prémio Nobel em 1901 [1]. Os raios X consistem em fotoes emitidos pela nuvem eletrénica cuja
energia se situa no espectro da radiacao eletromagnética, ocupando uma faixa compreendida
entre os 100 eV até centenas keV [2]. Essa faixa energética forma a base essencial de diversas
técnicas de imagem médica, tais como a radiografia, a fluoroscopia, a mamografia, a angiografia

e a tomografia computadorizada (TC).

Em todas estas metodologias ambiciona-se encontrar um espectro ideal para cada situacao
de diagnéstico especifica. Isso inclui a escolha do material do dnodo do tubo de raios X, a
tensao do tubo, bem como o material e a espessura dos filtros adicionais. Para visualizar uma
determinada lesao, a relagao sinal ruido deve ser a mais alta possivel, garantindo um elevado

contraste que se define como a diferenga de sinal entre a lesdo e o tecido circundante [3] [4].

Geralmente, como o coeficiente de absor¢ao diminui com o aumento da energia, uma baixa
energia de fotoes pode proporcionar alto contraste. No entanto, nesse caso, a dose do doente
tende a aumentar e também existe perda de sinal. O uso de energias mais elevadas é, por isso,
necessario mas com outras desvantagens associadas [4].

Até agora, os raios X monoenergéticos sao produzidos por sincrotroes ou fontes de raios X
paramétricos, que sao métodos muito caros e complexos. Portanto, a radiagao monoenergética
nao é aplicada na prética clinica quotidiana. A abordagem comum é usar radiagao polienergética,
caracterizada pela emissao de fotoes com diferentes energias, o que significa que num tnico feixe

hé emissao de uma diversidade de comprimentos de onda de fotoes [5] [6].

A principal desvantagem do uso das fontes polienergéticas estd associada ao efeito de ”en-
durecimento do feixe”. O endurecimento do feixe ocorre devido aos fotoes de energia mais baixa
geralmente sofrerem uma maior atenuacao do que os fotoes de energia mais alta, de modo que
o espectro da radiagao que atinge os tecidos mais profundos é relativamente estreito (composto
por energias mais altas) comparado a largura em energia do feixe inicialmente emitido, o que
também impossibilita a discriminagao fina dos elementos constituintes [5] [6]. Este efeito tem

implicacOes significativas na qualidade da imagem reconstruida, especialmente quando se utiliza
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a técnica de retroprojecao filtrada (FBP) que é amplamente utilizada em TC, resultando em
artefactos de cupping e de listas que degradam a qualidade da imagem reconstruida. Nos ar-
tefactos de cupping, as dreas densas aparecerem mais escuras porque os raios-X sao atenuados
de maneira nao linear, ja nos artefactos de listas, existem padroes de variacao de brilho devido
a diferengas nas projecoes causadas pela reconstrugao [7]. Este problema nao ocorre no caso de
fontes de raios-X monoenergéticas, onde devido a largura de banda estreita do espetro, os fotoes

podem ser descritos por uma unica energia e sao absorvidos com igual probabilidade.

Para ser possivel a discriminacao fina de materiais e obter informagoes de absor¢ao quanti-
tativa, é essencial ter um conhecimento preciso do espectro da fonte. Solugoes para a separagao
de diferentes materiais usando raios-X multienergéticos incluem a aplicagao de fontes de dupla
energia, filtragem de feixe de fotoes, pares de filtros Ross e limiar de energia usando detetores
de contagem de fotoes com resolucao de energia [8] [9]. Embora todas essas abordagens pos-
sam reduzir efetivamente os efeitos prejudiciais do endurecimento do feixe, elas geralmente nao
conseguem elimind-lo completamente. Portanto, é necessario continuar a investigar e aprimorar
metodologias para a aquisicao de imagens por transmissao com a utilizacdo de feixes de ener-

gia Unica claramente definidos. Assim, neste trabalho, focamo-nos nas técnicas de dupla energia.

Nos tltimos anos, a Tomografia Computadorizada de Energia Dupla (DECT) foi introdu-
zida na prética clinica. Embora o potencial dos métodos de energia dupla seja conhecido desde a
década de 70, as suas capacidades nao estavam disponiveis nos dispositivos clinicos de primeira
geragao. A DECT é uma técnica de tomografia computadorizada que utiliza feixes de raios-X de
diferentes energias para diferenciar materiais com a mesma atenuagao numa determinada ener-
gia e que, portanto, nao sao distinguiveis com a tomografia computadorizada de energia tinica
(SECT). Esta técnica de imagem, cada vez mais implementada na pratica clinica diéria, oferece
um desempenho diagnostico aprimorado em relagao a SECT, nomeadamente a possibilidade de
representar e quantificar materiais especificos, a reducao potencial de agente de contraste e doses
de radiacao [10] [11].

A radiacao gama é emitida pelo ntcleo e geralmente é composta por fotoes de alta energia,
com energias na faixa de centenas de keV a varios MeV [12]. Em contraste com os raios-X,
a radiacdo gama nao exibe um espectro continuo de energias; em vez disso, os fotoes possuem
energias discretas e especificas. Essa caracteristica confere a radiacao gama uma propriedade
que a aproxima de radiacoes monoenergéticas, ou seja, da capacidade de produzir radiacao com

uma energia muito bem definida e nica [13] [12].

1.2 Objetivos e Contribuicoes

Inicialmente, a ideia deste projeto seria estudar a viabilidade de obtencao imagens de
transmissao usando radioisétopos com o uso de emissores gama de diferentes energias. Para a
detecao seria usada uma camara gama com a janela de energia especificada para cada caso e um

fantoma com diferentes materiais com coeficientes de atenuagao préximos. Para cada energia, es-
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perariamos uma imagem de transmissao as quais seriam combinadas numa imagem paramétrica
de coeficientes de atenuagao. Devido a problemas técnicos com o equipamento, nao foi possivel
proceder & obtencao de imagens. Com a falta de possibilidade de fazer aquisigoes, recorremos
a uma maneira simplificada de fazer a simulagdo de medidas de transmissao realizadas com a
camara SPECT e emissores gama. A simulacdo completa por Monte Carlo poderia ser demo-
rada, devido a ter uma curva de aprendizagem maior e requeria maior poder computacional [14].
Entao, optou-se por fazer um célculo numérico baseado na Transformada de Radon para estimar
a atenuacao da radiacao emitida pela fonte no objeto, no colimador e no cristal, seguindo varias
diregoes, utilizando a linguagem Python na versao 3.11.2. Futuramente, pretende-se conside-
rar na simulagdao parametros mais realistas tendo em conta as caracteristicas dos equipamentos
de SPECT, comparar os resultados com aquisigoes reais e analisar os resultados obtidos da si-

mulagao para um maior nimero de fontes, como por exemplo, considerando trés emissores gama.

1.3 Estrutura da Tese

Este documento esta organizado em quatros capitulos além da introdugao:

O Capitulo 2 fornece informagoes do contexto no qual esta tese estd inserida e apre-
senta o principal conhecimento existente que serviu como ponto de partida para a investigacao.
Encontra-se dividido em varios subtemas: Caracteristicas da Radiacao, Fundamentos de Radio-
logia Convencional, Fundamentos de Tomografia Computadorizada, Fundamentos de Tomografia
Computadorizada de Dupla Energia e termina com a revisao da técnica de Tomografia Compu-

tadorizada por Emissao de Fotao Unico.

O Capitulo 3 descreve as varias etapas metodoldgicas utilizadas ao longo do trabalho ex-

perimental.

O Capitulo 4 relata nao apenas os resultados obtidos neste estudo, mas também uma dis-

cussao e uma analise interpretativa.

O Capitulo 5 apresenta uma conclusao e aborda as perspetivas futuras.
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Conceitos Teoricos

No presente capitulo sao apresentados conceitos tedricos que constituem os pilares funda-
mentais para o desenvolvimento das tecnologias de imagem médica baseadas na utilizacao da
radiacdo eletromagnética. A compreensao profunda destes principios é essencial para o avanco

continuo das técnicas de radiologia e tomografia computadorizada.

Inicialmente, na seccao 2.1 abordaremos as caracteristicas inerentes a radiagdo eletro-
magnética, destacando a interacao de fotoes com a matéria. Sao discutidos fenémenos como o
efeito fotoelétrico e o efeito de Compton, entre outros, ressaltando a sua influéncia na formacao
das imagens. Posteriormente, na seccao 2.2, sao explorados os fundamentos subjacentes a radi-
ologia convencional, englobando tanto a produgao dos raios-X quanto a formacao das imagens
radiograficas. Sao abordados principios basicos como funcionamento da ampola de raios-X, bem
como a relagao entre a intensidade da radiagao incidente com a atenuacao da radiacao, represen-
tada pela Lei de Beer-Lambert, além de serem apresentados os conceitos referentes ao coeficiente
de atenuacao. Este capitulo também abordara os fundamentos da tomografia computadorizada,
na secgao 2.3, onde sdo discutidos os principios bésicos da tomografia como a explicacao dos
componentes e respetivo funcionamento, e os processos de reconstrucao de imagem, incluindo a
Transformada de Radon e o Teorema da Seccao Central, que sdo fundamentais para a obtencao
de imagens. Em seguida, na seccao 2.4, o foco é a tomografia computadorizada de dupla ener-
gia (DECT). E feita a comparacio com a técnica convencional e, além disso, abordaremos as
principais consideracoes e algoritmos relacionados a reconstrucao, com base em projecoes e com
base em imagens, juntamente com uma andlise dos principais equipamentos deste equipamento.
Finalmente, na secgdo 2.5, destacam-se os principios basicos do funcionamento da tomografia
computadorizada por emissao de fotao tinico (SPECT) e também a sua importancia na drea de

diagnéstico.

Este capitulo visa estabelecer uma base sélida de conhecimento tedrico, a qual se revela
crucial para a exploracao posterior dos métodos experimentais, resultados obtidos e conclusoes

discutidas nas secgoes seguintes deste trabalho.
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2.1 Caracteristicas da Radiacgao

A radiacdo eletromagnética pode ser caracterizada por uma onda ou por particulas ele-
mentares, conhecidas por fotoes. A interacdo da radiacao eletromagnética com a matéria é de
grande importancia em diversas areas, como a radiologia, a medicina, as ciéncias dos materiais,
entre outras. As interacGes envolvem tanto os nicleos como os eletroes orbitais do meio absor-
vente. Nomeadamente, as interacoes com os nucleos podem consistir em interacoes diretas entre
o fotao e o nucleo ou, interacoes entre o fotdo e o campo eletrostatico do nicleo como no caso
da producao de pares. Ja as interagoes entre o fotdao e os eletroes orbitais podem ocorrer com
eletroes fracamente ligados, resultando no efeito Compton, ou no caso de eletroes fortemente
ligados resulta em efeito fotoelétrico ou espalhamento de Rayleigh [15] [16].

Estes fenémenos desempenham um papel fundamental em diversos contextos e estao di-
retamente associados ao diagnodstico médico por imagem, a terapia de radiacao, a detecao de
particulas e outras aplicagoes tecnoldgicas. Por conseguinte, uma andlise detalhada destes pro-

cessos ¢ crucial para o desenvolvimento nestas areas.

2.1.1 Radiacao Eletromagnética

De acordo com a fisica elementar, uma carga elétrica gera um campo elétrico ao seu re-
dor, enquanto que uma carga em movimento gera um campo magnético. Além disso, cargas
aceleradas emitem radiacao eletromagnética, e a radiacao, por sua vez, acelera particulas carre-
gadas. A radiacdo eletromagnética é caracterizada por se manifestar tanto como onda quanto
como particula. O comportamento ondulatério é observado na formagao de campos elétrico
e magnético ortogonais em relacao a direcao de propagacgao, enquanto o comportamento de
particula, por sua vez, é revelado pela existéncia dos fotoes, cuja energia é determinada pela

frequéncia da radiacao e pela constante de Planck [16] [17].

_hay

E, 3
P

= fph (2.1)

Na equagao 2.1 a energia dos fotoes é definida, onde h denota a constante de Planck (apro-
ximadamente 6,26 069 x 1073% J/s) e ¢g é a velocidade da luz (aproximadamente 299.792.458
m/s). A energia estd diretamente relacionada com o comprimento de onda do fotdo Ap ou com
a frequéncia fp e pode ser dada pela unidade de eletrao-volt (eV).

Esta energia também pode ser utilizada para categorizar a radiacao eletromagnética em
diferentes bandas, nomeadamente ondas de radio, micro-ondas, infravermelho (IV), luz visivel,
luz ultravioleta (UV), raios-X e raios gama. A figura 2.8 representa essas bandas tipicas em
relacao as suas faixas caracteristicas de frequéncia e comprimento de onda.

Na extremidade de baixa energia do espectro, encontramos as ondas de radio que sao
amplamente utilizadas em comunicacoes sem fio, como transmissoes de radio e televisao. Elas
possuem comprimentos de onda longos e baixas frequéncias. A medida que avangamos no
espectro, entramos na faixa das micro-ondas, que possuem frequéncias e comprimentos de onda

um pouco menores que as ondas de rddio. As micro-ondas sao utilizadas em diversos campos,
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Figura 2.1: Comparacao de comprimento de onda()\), frequéncia (v) e energia (hv) das dife-
rentes regides que constituem o espetro eletromagnético. Importa referir que o comprimento de
onda da maioria dos raios-X situa-se numa faixa de energia de 100 eV a cetenas de keV [18].

desde o aquecimento de alimentos em fornos de micro-ondas até a comunicacao via satélite e
tecnologia de radar. Na regiao seguinte, temos a faixa do infravermelho, com comprimentos de
onda mais curtos e frequéncias mais altas. O infravermelho é utilizado em sistemas de visao
noturna, controle remoto e tecnologia de sensores térmicos. A luz visivel ocupa uma faixa no
espectro que pode ser percebida pelo olho humano. Diferentes cores correspondem a diferentes
comprimentos de onda dentro dessa faixa. A luz visivel desempenha um papel essencial na visao
humana e possui aplicagoes em 6tica, tecnologia de equipamentos e iluminagao. Prosseguindo no
espectro, encontramos o ultravioleta, com frequéncias e energias ainda mais altas. Essa radiacao
é dividida em trés regices: UV-A, UV-B e UV-C. O ultravioleta é conhecido pelos seus efeitos na
pele e é utilizado em aplicacoes como esterilizagao, fototerapia e andlise de materiais. Os raios X
possuem energias ainda maiores do que o ultravioleta, sao amplamente utilizados na area médica
para diagnéstico por imagem, pois tém a capacidade de penetrar em tecidos. Os raios X sao
utilizados na visualizacao de ossos e 6rgaos internos. No extremo de alta energia do espectro,
estdao as emissoes gama, que sao as mais energéticas de todas. Os raios gama sao produzidos
por fontes radioativas e possuem a capacidade de atravessar a matéria e ionizar atomos. As

aplicacoes das emissoes gama incluem a medicina nuclear, a terapia por radiacao e a analise de

materiais [19] [18].

2.1.2 Interacao dos Fotoes com a Matéria

Como foi referido anteriormente, a interacao da radiacao eletromagnética com a matéria é
um processo complexo que pode ser descrito por diferentes mecanismos. Ao atravessar um meio,

os fotoes podem transferir a sua energia para o material, desencadeando diversos fenémenos. O
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processo de interacao mais provavel é definido pelas caracteristicas energéticas dos fotoes (E) e

pelo nidmero atémico (Z) do material envolvido nessa interacao [17].

O gréfico fornece uma representacao da relacdo do nuimero atémico do material (Z) em
fungao da energia do fotao incidente (hv), permitindo visualizar o efeito mais provédvel de ocorrer,
perante o nimero atémico do material e a energia do fotao incidente. E possivel observar as
diferentes curvas que delimitam os dominios de cada processo de interagdo com a matéria: o

efeito fotoelétrico, o efeito de Compton e a producgao de pares.
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Figura 2.2: Dominio de cada processo de interacdo com a matéria em fungdo do niumero
atémico do material e da energia do fotao incidente. O efeito fotoelétrico e as interacoes de
Compton tém a mesma seccao eficaz ao longo do limite 0 = 7, e a producao de pares domina
além de o = « [16].

Pela sua anadlise, verifica-se que o efeito fotoelétrico é mais provavel de ocorrer em ma-
teriais com nimero atémico elevado e para fotoes de baixa energia. O limite do dominio do
efeito fotoelétrico é representado por uma curva, que mostra a energia minima necessaria para
que ocorra o processo em funcao do ntmero atomico do material. Da mesma forma, o efeito
de Compton é mais provavel de ocorrer em materiais com nimero atémico moderado e para
fotoes de energia intermediaria. No gréfico, o dominio do efeito de Compton é representado
por uma regiao entre a linha do efeito fotoelétrico e a linha da producao de pares. Por fim,
verificamos ainda que, para ocorrer a producao de pares, sao necessarios fotoes de alta energia
e este efeito ocorre em materiais com numero atémico alto. O limite do dominio da producao
de pares (para haver producao de pares a energia minima requerida é 1022 keV de forma a dar
origem a um par eletrao-positrao com massas em repouso de 511 keV cada) é representado por
uma curva, indicando a energia minima necessaria para que ocorra esse processo em fun¢ao do

numero atémico do material.

Em suma, em faixas de energia mais baixas, comummente utilizadas em diagnédsticos, o
efeito fotoelétrico predomina. No entanto, em energias tipicas utilizadas em radioterapia, o

fenémeno de maior relevancia é o efeito Compton [20].
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Efeito Fotoelétrico

Conforme discutido anteriormente, um dos efeitos fundamentais a ser considerado é o efeito
fotoelétrico. Descrito pela primeira vez por Albert Einstein em 1905, constitui uma evidéncia
fundamental da natureza corpuscular dos fotoes [16]. Neste mecanismo, quando um fotao incide
sobre um atomo, ocorre a transferéncia total de energia para o eletrao ligado, provocando a sua

ejecao (fotoeletrao). A transferéncia energética pode ser expressa pela seguinte equacao:

E.= Ef — E (2.2)

Onde E. representa a energia cinética do fotoeletrao ejetado, E; é a energia do fotao
incidente e F; corresponde & energia de ligacao entre o eletrao e o atomo.

Apés a ejecao do eletrao, o atomo fica com uma lacuna numa das suas camadas, tornando-se
ionizado. Esta lacuna é posteriormente preenchida por um eletrao proveniente de uma camada
mais energética, o que resulta na emissao de um fotao que, por sua vez, cria uma nova lacuna
nessa camada. Este processo de transicao eletrénica repete-se até que o atomo atinja o seu
estado de energia mais baixo. Sao essas transicoes eletrénicas sucessivas que originam a emissao
caracteristica de fotoes de radiagao X [16] [17] [21].

\

'

/
/

Figura 2.3: Esquema do efeito fotoelétrico [16].

Efeito de Compton

Além do efeito fotoelétrico, outro processo importante é o efeito de Compton, que descreve
a interacao entre um fotdo incidente e um eletrao livre ou fracamente ligado. Foi descoberto
por Arthur H. Compton em 1923 e contribuiu significativamente para a compreensao da natu-
reza corpuscular da radiagao eletromagnética [16]. No efeito de Compton, apenas uma parte
da energia do fotao incidente é transferida para o eletrao, resultando no recuo e deflexao do
eletrao. Tendo em conta os principios de conservagdao do momento linear e da energia, o fotao
é desviado de um angulo # em relacao a sua direcao de incidéncia e a sua energia diminui.
Consequentemente, o fotao pode emergir do material com sua energia inicialmente diminuida ou

interagir com outros eletroes presentes no meio. A cada interacao, o fotdo perde energia, o que
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aumenta significativamente a probabilidade de ocorrerem fenémenos como o efeito fotoelétrico,
em que o eletrao é ejetado ou a dispersao de Rayleigh, caracterizada pela difusao incoerente do
fotdao. Além disso, é importante destacar que o eletrao de recuo resultante da interagdo com o
fotao sofre um desvio angular no mesmo plano definido pela direcdo de incidéncia e dispersao

do fotao. O efeito Compton é especialmente relevante em eletroes localizados nas camadas mais

externas dos atomos, podendo provocar a ionizacao [16] [17] [21].

1
1
1
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incident scattered
photon photon

Figura 2.4: Esquema do efeito de Compton [16].

Na radiologia diagndstica, a interacdo predominante que apresenta maiores desafios é a
dispersao de Compton. Esta interacao é problematica devido aos desvios ocorridos, os quais
introduzem incerteza na localizacao precisa do fotao, resultando numa redugao do contraste da
imagem e numa diminuicdo da relacdo sinal-ruido. Além disso, é importante notar que o efeito
de Compton pode aumentar o risco de exposi¢ao secundaria a radiacao para os profissionais que

operam os equipamentos [22].

Conforme vimos na figura 2.2, em materiais com ntmeros atémicos menores, a dispersao
de Compton torna-se mais significativa, enquanto o efeito fotoelétrico predomina em materiais
com numeros atémicos mais elevados. Adicionalmente, é de destacar que a probabilidade de
ocorréncia do efeito de Compton aumenta para fotoes de alta energia. No entanto, devido ao
fato de que fotoes de energia mais alta resultam em angulos de deflexao maiores, a utilizagao de

radiagao de alta energia nao é desejavel em imagens radioldgicas.

Producgao de Pares

A produgdo de pares, descoberta por Carl D. Anderson em 1932, é um fenémeno que
ocorre quando a radiagao eletromagnética de alta energia interage com a matéria. Tem sido
extensivamente estudado e possui aplicacoes significativas em areas como a fisica de particulas,
a medicina nuclear e a radioterapia.

O fotao, ao penetrar o campo elétrico do nucleo atémico, é aniquilado e d& origem a um

par de particulas carregadas: um eletrao e um positrao. Caso a energia do fotao seja superior a

10
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1,022 MeV, o excesso de energia é convertido em energia cinética, a qual é compartilhada pelas
particulas resultantes. Esta interagao é relevante apenas em altas energias, e a sua probabili-
dade aumenta com o nimero atémico do material absorvente. No entanto, a interacao nao é
significativa para técnicas de radiografia convencionais.

Posteriormente, tanto o positrao quanto o eletrao perdem a sua energia cinética por meio
de processos de ionizacao e excitagdo do meio absorvente. O positrao, apds desacelerar, aniquila-
se, e emite dois fotdes de aniquilacao com energia de 511 keV cada um, que sdo emitidos em
sentidos opostos de 180 graus. Esse processo é semelhante ao principio utilizado na tomografia
por emissao de positroes (PET) [16] [17] [21].

e+

photon <—vwvvwvwn MWW= photon

511keV 511keV

e_

Figura 2.5: Esquema da producao de pares e respetiva radiacao de aniquilacao apds o evento
[16].

Assim, a producao de pares representa um efeito que ocorre em interacoes de alta energia.

Dispersao de Rayleigh

A dispersdo de Rayleigh, também conhecida por espalhamento eldstico de luz, foi des-
coberta pelo fisico britdnico John William Strutt no final do século XIX. Em 1871, Rayleigh
desenvolveu uma teoria que descrevia o espalhamento da luz por particulas muito menores que
o comprimento de onda da luz incidente. Posteriormente, a dispersao de Rayleigh foi observada
noutras formas de radiagao eletromagnética, como os raios X. Este efeito descreve um processo de
interacao entre um fotao e um atomo, caracterizado pelo espalhamento dos fotoes pelos eletroes
atémicos. Esse tipo de interagao ocorre predominantemente com raios X de baixa energia, como

os utilizados na técnica de mamografia, cujas energias estao compreendidas entre 15 e 30 keV [23].

Durante a dispersao de Rayleigh, o 4&tomo nao sofre excitagdo nem ionizacao como resul-
tado da interagao. Os eletroes ligados nao passam por transicoes de energia e, assim, retornam
ao seu estado original apds o processo. O dtomo, como um todo, absorve o momento transferido
durante a interacdo, mas a energia de recuo do atomo é insignificante, resultando num desvio

angular 6 do fotao incidente e preservando essencialmente a mesma energia do fotao original.

A dispersao de Rayleigh néo é considerada um dos principais efeitos de interacdo da radiacao

eletromagnética com a matéria, devido as suas caracteristicas particulares. Este fenémeno ocorre

11



2. Conceitos Tedricos

principalmente para baixas energias, como raios X de baixa energia ou luz visivel, em contraste
com outros efeitos de interagdo que abrangem uma faixa mais ampla de energias, incluindo
energias mais altas, como o efeito fotoelétrico e a dispersao de Compton. No entanto, este efeito
desempenha um papel importante em diversas aplicagoes, como a propagacao da luz em meios
dispersores [16] [17] [21].

12
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2.2 Fundamentos de Radiologia Convencional

A radiologia convencional é uma modalidade de imagem médica amplamente utilizada na
pratica clinica para o diagndstico e acompanhamento de diversas condigoes de satde.

Desempenha um papel crucial no campo da medicina, fornecendo informacoes essenciais
sobre a estrutura e funcao de tecidos e érgaos. A técnica baseia-se na utilizacdo de radiacao
ionizante para a obtencdao de imagens detalhadas do interior do corpo humano. Por meio de
equipamentos de raios-X, é possivel obter imagens de alta resolucao, permitindo que profissionais
de saide detetem fraturas, identifiquem doencas, avaliem a progressao de condigoes médicas e
acompanhem a eficicia dos tratamentos. E amplamente utilizada devido a sua acessibilidade,
eficiéncia e custo relativamente baixo em comparacao com outras técnicas de imagem mais
avancadas. Além disso, esta modalidade de imagem tem sido continuamente melhorada com o
avanco da tecnologia, resultando em imagens de maior qualidade e menor exposicao a radiacao
[21] [24].

2.2.1 Producgao de Raios-X

A radiacao X é produzida em tubos (ou ampolas) de raio-X que podem apresentar varios

formatos mas mantém sempre o mesmo principio de funcionamento.

Electrons
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High voltage
X-rays source

Figura 2.6: Esquema de componentes da ampola de raio-X [25].

A figura 2.6 ilustra o funcionamento béasico de uma ampola de raio-X. No interior de um am-
biente de vacuo controlado, a aplicacao de corrente elétrica provoca o aquecimento do catodo,
constituido geralmente por um filamento metalico de tungsténio. O aquecimento resulta na
emissao de eletroes por efeito termoidnico. Os eletroes emitidos sao posteriormente acelerados
em diregdo ao anodo, que é comummente feito de tungsténio ou molibdénio, dependendo da
finalidade e das energias requeridas para a aplicacao especifica. O tungsténio é escolhido para
casos onde se pretender atingir maior energia e penetracao de raios-X, enquanto o molibdénio é
utilizado em aplicagoes que requerem energias mais baixas, proporcionando uma boa combinacao
de caracteristicas fisicas para producdo de raios-X na faixa de energia desejada. A interacao

entre os eletroes acelerados e o anodo é responsavel pela producao de radiacdo X. A energia e
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o espectro dessa radiacdo dependem do material do anodo e dos parametros de aceleracao dos
eletroes [21].

A producao de raios-X ocorre por meio de dois principais mecanismos: a emissao de raios-X

caracteristicos e a emissdao de radiagdo bremsstrahlung [26].

A producéao de raios X caracteristicos ocorre através de transicoes eletrénicas em atomos
excitados, resultando na emissao de fotées X quando os 4tomos retornam ao estado fundamental.
Por outro lado, a componente bremsstrahlung (do alemao, ”travagem”) é gerada por interagoes
Coulomb ineldsticas entre particulas carregadas leves e os nicleos dos atomos absorvedores.
Quando um eletrao interage com atomos do alvo, um dos eletroes das orbitais desses dtomos é
ejetado, resultando em ionizacdo do atomo e formacao de uma lacuna. Quando um eletrao de
uma orbital de energia superior preenche a lacuna, ocorre a emissao de radiagao eletromagnética
com energia igual a diferenca de energia envolvida na transigao eletrénica. Outra possibilidade
para o atomo retornar ao seu estado estdvel é a transferéncia direta de energia de excitagao
do atomo para um eletrao de uma camada mais externa, resultando na ejecao desse eletrao,

designado por eletrao Auger [26].

A energia do raio X caracteristico é especifica para cada dtomo, uma vez que cada elemento
na tabela peridédica possui energias de ligagao préprias para cada orbital. No espectro de energia

dos raios X, a radiacdo caracteristica manifesta-se como méximos ou linhas caracteristicas [27].

Por outro lado, o efeito de bremsstrahlung produz o tipo de radiacdao X responsavel pela
parte continua do espectro de energia produzido por um equipamento de raios X, seguindo uma
distribuicao continua de energia. Este efeito descreve a producao de radiagao quando os eletroes
acelerados incidem no alvo e sofrem uma diminuicao de velocidade, resultando na emissao de
raios X. A energia da radiacao de bremsstrahlung aumenta com a energia dos eletroes incidentes

e com o nimero atémico dos elementos constituintes do material-alvo [26].

numero
relativo
de fotdes Ka

./ linhas
espectro caracteristicas
continuo

N

energia dos fotdes f v
(KeV) KV

Figura 2.7: Espetro de energias da radiacdo X. Apresenta picos que representam os raios
X caracteristicos, e componente continua designada pelo efeito de bremsstrahlung. Adaptado
de: [26].
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2.2.1.1 Lei de Beer-Lambert e Coeficiente de Atenuagao

A atenuagao dos feixes de raios-X ao atravessar um meio material alvo é um fenémeno fisico
que resulta na reducgéo da intensidade do feixe. Esta atenuacdo ocorre devido & interacao dos
raios-X com os atomos do material, envolvendo processos de absorcgao, dispersao e transmissao.
A Lei de Beer-Lambert, descrita em 1729 por Johann Heinrich Lambert, é uma expressao ma-
tematica que descreve a intensidade do feixe transmitido através de um material em funcao da
intensidade inicial do feixe, da espessura do material homogéneo e do coeficiente de atenuacao do
material [21]. Ao sofrer atenuagao a intensidade da radiagao diminui, o que leva a uma equagao
diferencial ordindria, linear e homogénea, de primeira ordem com coeficiente constante:

dl

- = —pdz (2.3)

Nesta equacao, I é a intensidade da radiacao incidente, dx é a espessura do material ho-
mogéneo e u é o coeficiente de atenuagao do material. O coeficiente de atenuagao tem principal-

mente contribui¢es no efeito de absorgao fotoelétrica e da dispersdo de Compton. Ao integrar

Amﬁgm:_ﬁnw (2.4)

log I(z) —log I(0) = —px.

ambos os lados, temos:

Assim:

I(z) = I(0) - e (2.5)

Em geral, podemos definir I(0) como a energia do feixe incidente e I(x) como a energia

apos o feixe atravessar o material com espessura x.

Quando o raio passa por objetos ndo homogéneos, o fator u(x) é o coeficiente de atenuagao

linear em cada ponto no caminho do raio.

I
—lnI—O = /u(:c)dx (2.6)

No entanto, em configuracoes praticas, os fotoes de raios-X emitidos tém véarias energias,
resultando em espectros de energia polienergéticas. A medida de intensidade de um feixe po-
licromatico I no detetor pode ser escrita como a soma das contribuigoes monoenergéticas para
cada energia E no espectro de raios-X. O coeficiente de atenuagao u também depende da energia.

Quando raios-X multienergéticos sao levados em conta, obtemos:

I= /OEW Io(E) exp (- /M(a:,E)dx) dE (2.7)

O coeficiente de atenuagao p é uma grandeza que representa a capacidade de um material
de reduzir a intensidade dos raios-X. Este coeficiente é influenciado pela energia do feixe de raios-

X e composicao quimica do material alvo. Quanto maior o valor do coeficiente de atenuagao,
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maior serd a capacidade do material de reduzir a intensidade da radiacao incidente, resultando

numa menor intensidade do feixe transmitido através do material.

Equacgao da lei de Beer-Lambert Probabilistica

Durante a producao de raios X podem ser consideradas vérias etapas regidas pela distri-
buicao estocéstica de Poisson ou por uma distribuicao binomial estocéastica. A forma como os
fotoes interagem com o material e o procedimento de detecao seguem uma distribuicao bino-
mial, mas a forma como sdo produzidos segue uma distribuicao estocéastica de Poisson. Estes
processos interagem durante o percurso dos raios X e produzem outra distribuicao estocéstica
semelhante a Poisson. Assim, a lei de Beer-Lambert apresenta uma interpretacao probabilistica
em que cada observacao no detetor segue uma distribuicao de Poisson para o caso da radiacao

monoenergética [21].

X-ray generation X-ray attenuation X-ray detection

Figura 2.8: Esquema das etapas de producao, atenuagao e detegao de raio-x. Ny é o valor de
intensidade de radiacao, N, representa o numero de fotoes atenuados, Ny representa o nimero
de fotoes detetados [21].

A distribuicao de Poisson é um modelo matematico utilizado para descrever a probabili-
dade de ocorréncia de eventos raros num determinado intervalo de tempo ou espaco, quando
esses eventos ocorrem de maneira independente e com uma taxa média conhecida. No con-
texto especifico dos raios-X, a contagem dos fotoes emitidos durante a interacao dos eletroes
acelerados no anodo pode ser modelada por uma distribuicao de Poisson. Durante a aceleragao
dos eletroes no anodo, em certas condicoes, pode ocorrer a conversao dos mesmos em fotoes
de raios-X. A conversao tem uma taxa de ocorréncia média associada, conhecida como pe,. Os
parametros essenciais para determinar a distribuicao de Poisson na geragao de fotoes de raios-X
sao o numero de eletroes acelerados (N.) e a taxa de conversao média (pe,). A partir desta
distribuicao, é possivel calcular a probabilidade de gerar diferentes quantidades de fotoes de

raios-X. A distribuigao é entdao dada por:

No = Nepex
N n (2.8)
P(N _ TL) _ ( epez) o~ Nepex
n!
onde Ny denota o valor esperado para o ntmero de eletroes que desencadeiam um fotao de
raios-X, que também é conhecido como uma medida para a intensidade da radiacao. Usamos

(P(N3)) como a probabilidade de que uma fonte de raios-X produza exatamente fotoes de raios-
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X N,. P(N, é entao dado pela equagao acima, onde n foi substituido por N,. A distribuigao

resultante para o nimero de fotoes apds a interacdo da matéria é, portanto, dada por:

P(N =n,) = Me*ma (2.9)

g

Os fotoes de raios-X gerados dirigem-se ao detetor e interagem com a matéria, pela qual
passam de acordo com a lei de Beer. A atenuagao u(z) caracteriza a probabilidade de um fotao
interagir, a qual depende das propriedades dos materiais atravessados e da energia do fotao. A
probabilidade p, para o fotao passar inalterado é novamente dada pela lei de Beer:

Os fotoes de raios-X gerados dirigem-se ao detetor e interagem com a matéria ao longo
do caminho, o que depende das propriedades do material, ou seja, sua atenuagao u(x). A
probabilidade p, de um fotao passar sem sofrer interacoes significativas é determinada pela
lei de Beer, que tem em conta a absorcao e dispersao do fotdo pelo material ao longo da sua

trajetéria. Essa probabilidade é calculada através da seguinte equagao:

pa = e~/ H@)de (2.10)

Como os fotoes de raios-X individuais sdo independentes uns dos outros em termos de
interacdo ou nao, o processo pode ser descrito como uma distribuicdo binomial. Além disso,
pode-se mostrar que quando temos uma varidvel distribuida de Poisson (Nx) que representa

o numero de amostras numa distribuicao binomial, o resultado é novamente distribuido por

Poisson.
PN =n)= Y P(N,)-P(ns|N)
Niz=ng
= (N0)™ _n [ Ne ) o Na-n (2.11)
=2 e pa (1= pa)™ ™ ‘
Ny=ng No! s
_ (NOpa)ns e*Nopa
ng!

onde Nx é o ntmero de fotées de raios-X, ns é o numero de fotdes que passam pelo objeto
nao afetados, P(Nx) é a probabilidade de que a geracao de raios-X produz fotoes Nx e P(ns—Nx)
é a probabilidade condicional que modela o nimero de fotoes nao afetados, dado o nimero de
fotoes de entrada. P(N = ns) agora representa a probabilidade geral de que os fotoes ns chegam
ao detetor depois de terem passado pelo objeto.

Também podemos determinar o valor esperado desta distribuicao de Poisson, isto é:

E [ng] = Nopa = Noe™ J @)z (2.12)

Assim, o valor esperado é dado novamente pela lei de Beer-Lambert, que foi introduzida
anteriormente.

E de realcar que cada processo posterior na etapa de detecao de raios-X também pode
ser modelado ou pelo menos aproximado por uma distribuicdo binomial. Isto é valido para a

conversao de fotoes de raios-X em fotoes de luz em detetores baseados em cintiladores, para
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a subsequente conversao de fotoes de luz em eletroes, mas também para a conversao de raios
X em cargas elétricas em detetores de conversao direta. Cada uma das etapas produz outra
distribuicao de Poisson para o nimero de fotdes ou eletroes de saida, portanto, também o valor

final no final da etapa de detecao segue uma distribuicao de Poisson.
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2.3 Fundamentos de Tomografia Computadorizada

A tomografia computadorizada de raios X é amplamente reconhecida como uma das moda-
lidades de imagem médica mais essenciais, capaz de fornecer informagoes minuciosas e precisas
sobre a anatomia e patologia do corpo humano. Como o préprio nome indica, a TC resulta da
medicao dos perfis de atenuacao dos raios X a medida que atravessam um objeto ou doente. A
capacidade de visualizar secgoes transversais do corpo em tempo real desencadeou uma trans-
formacao na pratica médica, possibilitando diagndsticos mais precisos e abordagens terapéuticas

mais efetivas.

O ponto de partida para a TC remonta a 1895, quando Wilhelm Conrad Roentgen fez uma
descoberta crucial ao identificar os raios X. Essa revelacao abriu caminho para uma série de
inovagoes na drea de diagndstico por imagem. No entanto, foi apenas em 1917 que Johann Radon
estabeleceu os fundamentos matemaéaticos do algoritmo de reconstrucao, um marco crucial no
desenvolvimento da TC. Radon criou as bases tedricas para a formagao de imagens transversais

a partir de medigoes de transmissao de raios X.

O progresso continuou em 1963, quando Allan Cormack propds uma técnica para calcular
a distribuicao de absorgao no corpo humano. Este avanco matematico foi um passo significativo
em direcao a capacidade de obter informacdes tridimensionais a partir de dados bidimensionais
de transmissao de raios X. A intersecdo entre a matematica, a fisica e a medicina consolidou-se,
resultando num futuro promissor para a TC.

O verdadeiro ponto de destaque ocorreu em 1972, quando ocorreram os primeiros exames
clinicos de TC. Os cientistas Godfrey N. Hounsfield e James Ambrose realizaram esses exames,
utilizando um tomégrafo de corpo inteiro especialmente projetado. Esses primeiros resulta-
dos clinicos demonstraram o potencial revolucionario da TC na visualizagao interna do corpo
humano, fornecendo informagoes detalhadas sobre estruturas anatémicas e eventuais desvios a

normalidade.

A partir de 1975, uma série de avancos técnicos e tecnolégicos impulsionaram ainda mais
a evolucao da TC. Diferentes modos de aquisicao, arranjos de detetores, operagoes da fonte
de raios X e algoritmos de reconstrucao foram desenvolvidos e implementados, melhorando a
qualidade das imagens e a eficiéncia do processo de obtencao.

Os esforcos pioneiros de Hounsfield e Cormack foram reconhecidos em 1979 com o Prémio
Nobel de Fisiologia ou Medicina, um testemunho do impacto que a TC teve na pratica médica e
na compreensao da anatomia humana. As suas contribuicoes, aliadas aos avangos subsequentes,
culminaram na TC moderna que conhecemos hoje, um instrumento poderoso no diagnéstico

precoce, planeamento cirtrgico e acompanhamento de doengas [28] [29].

2.3.1 Principios Basicos da Tomografia Computadorizada

A representacdo esquemética elementar da aquisicdo de imagens por Tomografia Compu-
tadorizada (TC) é ilustrada na figura 2.9.
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Figura 2.9: Esquema da aquisi¢ao e reconstrucao das imagens em modelos tridimensionais [30].

O tubo emissor de radiagao X emite um feixe de particulas que é filtrado e delimitado por
dispositivo colimador, cujo propdsito é circunscrever a irradiacdo apenas as areas pertinentes da
regiao de interesse, prevenindo a exposicao indesejada a areas circundantes.

O feixe irradiante atravessa o doente, resultando numa interagao com os tecidos biolégicos
presentes. A atenuacao dos fotoes X ocorre de forma diferenciada em virtude das distintas na-
turezas dos tecidos atravessados. Apos a interacao, o feixe, modulado pela atenuagao, configura
um perfil de intensidade, que, por sua vez, é registado mediante uma matriz de detetores, que
se encontra posicionada frontalmente ao emissor.

Os perfis de atenuagao sao obtidos, armazenados e posteriormente combinados para todas
as configuragoes angulares usadas no processo de aquisicao. O perfil de atenuacao inerente a
um determinado angulo é designado como ”projecao” e numa etapa subsequente, essas projegoes
sao usadas num algoritmo de reconstrugao que € aplicado, com o intuito de obter a imagem

tridimensional desejada.

2.3.2 Componentes do Equipamento de TC

Enquanto num aparelho de raio-X convencional se obtém uma imagem do tecido corporal
através da emissao de raios-X de um lado e da detecao dos raios-X atenuados do outro, num
equipamento de TC a abordagem ¢é mais elaborada. O doente deita-se numa cama que se move
num anel em forma de rosca, conhecido como gantry. Em cada posicdo da mesa, recolhem-
se dados de raios-X a partir de angulos diferentes em torno do corpo. Isto é possivel gracas
a rotagao coordenada do tubo de raios-X e da matriz de detetores de raios-X em torno do

doente. Utilizando um algoritmo computacional, estes dados sao transformados numa imagem
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axial chamada de ”corte”, que resulta da combinacao das informacoes recolhidas de diferentes
perspetivas em torno da posi¢do do corpo. O préximo ”corte”’é obtido movendo a cama do
doente na gantry e repetindo a rotacao do tubo de raios-X e da matriz de detetores, recolhendo
dados de raios-X a novos angulos na nova posi¢ao do doente. A figura 2.10 ilustra os principais

elementos fisicos que compoem um equipamento de TC.

X-ray Tube

Filter
/

Collimator

Gantry
Patient tabl

Detector array

Figura 2.10: Constituigao de um equipamento de TC [31].

A parte superior do equipamento aloja o tubo gerador de raios-X, responséavel pela emissao
dos raios-X. De forma estratégica, sao posicionados o filtro e os colimadores do feixe, que tém
o proposito de definir a area de emissao dos raios-X e delimitar as energias. O suporte do
equipamento, conhecido como gantry, contém o campo de medi¢ao onde o doente é colocado. O

centro deste campo de medicao coincide exatamente com o centro de rotagao.

A matriz de detetores é constituida por colimadores fixos e ajustdveis, juntamente com o
material sensivel do detetor. Logo apds esta, encontram-se os componentes eletrénicos encarre-
gues de recolher e armazenar os dados de projecao, que posteriormente serao sujeitos a analise

computacional.

Os colimadores desempenham um papel crucial neste procedimento, uma vez que a sua
principal fungao é limitar a distribuicao da radiacao. A primeira colimagao do feixe é alcangada
através do revestimento externo do tubo gerador de raios-X. Um colimador fixo define a aber-
tura maxima do feixe para uma aquisi¢do especifica. O colimador ajustavel, localizado mais
préximo do gantry, tem o propdsito de minimizar areas de sombra. Adicionalmente, um colima-
dor posicionado a frente dos detetores é utilizado para reduzir o impacto da radiacao dispersa
no sinal. Além disso, colimadores opcionais ao longo do eixo z sao alinhados com o ponto focal

para otimizar o desempenho [21] [31].
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Nos equipamentos modernos de TC, destaca-se a relevancia do filtro de forma, conhecido
como filtro Bowtie. Este componente ajusta a filtragem conforme o angulo, assegurando a uni-
formidade da intensidade do detetor de raios-X durante a obtenc¢ao de imagens. Como resultado,
verifica-se uma diminuicao da dose de radiagao devido ao aumento da espessura do filtro na pe-

riferia do leque de radiagao [32].

Uma caracteristica notavel dos equipamentos de TC avancados ¢é a inclusao de blocos de
detetores removiveis. Estes detetores utilizam materiais como cristais cintiladores ou ceramica
para a detecao. Estes cristais sdo integrados em médulos, com o espago entre os detetores pre-
enchido de forma a evitar interferéncias 6ticas. Fotodiodos estao posicionados entre os cristais e
o médulo eletrénico, que fornece energia e processa os sinais, convertendo-os em formato digital.
Apesar das variagoes possiveis nos materiais, o funcionamento geral dos detetores e componentes

eletrénicos mantém-se consistente [31].

O diagrama apresentado na figura 2.11 delineia diversas configuracoes geométricas funda-
mentais utilizadas na aquisi¢ao de imagens por meio da TC. Ao longo das distintas geracoes de
scanners de TC, diversas inovacoes geométricas foram implementadas para melhorar a qualidade

e a eficiéncia do processo de aquisicao.

Inicialmente, os scanners de TC de primeira geracao adotaram uma abordagem de feixe
paralelo, conforme ilustrado na figura 2.11 (a). Nesta configuracao, os raios X incidem de forma
paralela sobre a regiao de interesse, resultando em projecoes que sao posteriormente utilizadas
para reconstrucao tomografica. A transicdo para a segunda geracao viabilizou a medigao si-
multanea de multiplas direcoes de feixe por meio da introducdo de matrizes de detetores, como
demonstrado na figura 2.11 (b). Contudo, foi apenas na terceira geracao que o angulo de aber-
tura dos feixes se tornou suficientemente amplo, eliminando a necessidade de movimentos de

translacao durante a aquisigao.
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Figura 2.11: Esquema da geometria paralela e da geometria fan beam, respetivamente, de
aquisicao em TC. A seta azul representa o movimento da fonte de raios-X [21].
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No feixe paralelo, a fonte de raios-X é deslocada transversalmente em relagao a direcao de
projecao, gerando feixes de raios-X em forma de lapis que atravessam o objeto. Na geometria
de feixe cénico, todos os feixes sao emitidos de uma tunica posicao para cada angulo, resultando
em feixes nao paralelos, semelhantes a um leque. Embora esta abordagem otimize a eficiéncia

de aquisicao, também introduz uma complexidade adicional na reconstrucao.

Uma evolucao subsequente crucial envolveu a implementacao de multiplos detetores, con-
forme retratado na figura 2.12 (a), possibilitando a aquisi¢ao paralela de diversos cortes, carac-
terizando a TC multi-slice. Uma iteracao mais recente dessa técnica incorpora a aquisi¢ao de
projecoes 2D completas usando intensificadores de imagem ou detetores de painel plano, habili-

tando a captura de um amplo campo de vis@o numa unica rotagao, conforme ilustrado na figura
2.12 (b).

[

a) b)

Figura 2.12: Esquema da geometria da TC multi-slice e da geometria de feixe cénico, respe-
tivamente, de aquisi¢do em TC. A seta azul representa o movimento da fonte de raios-X [21].

Deste modo, destaca-se a capacidade da TC para adquirir multiplas fatias de imagem si-
multaneamente usando a TC multi-slice. No entanto, esta abordagem tem a desvantagem dos
feixes de raios-X nao estarem restritos ao plano de rotagao, o que exige consideragoes adicionais
na reconstrucao. Isto torna-se ainda mais evidente na TC de feixe conico, onde a disposi¢ao dos
detetores muda para uma matriz mais ampla, resultando numa formacao de feixes num arranjo

cénico tridimensional.

No contexto da aquisicao de imagens de partes corporais extensas com um nimero limitado
de fileiras de detetores, a abordagem tradicional necessitava de uma sequéncia de rotagoes inter-
caladas com movimentos da mesa para alinhar o préximo corte a ser adquirido com o detetor. A
introdugao da TC helicoidal permitiu um movimento continuo tanto do anel rotativo quanto da
cama. O movimento helicoidal, mostrado na figura 2.13, possibilita a interpolacdo das projegoes
para todos os angulos no plano axial, viabilizando a aplicacdo de métodos convencionais de

reconstrucao.
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Figura 2.13: Movimento helicoidal da T'C helicoidal [21].

Em sintese, ao longo das geragoes de scanners de TC, observou-se uma evolugao notavel nas
geometrias de aquisicao, desde a configuracao inicial de feixe paralelo até as inovagoes avancadas
da TC helicoidal e das imagens 2D completas por feixe conico. Estas melhorias geométricas tém
desempenhado um papel fundamental na otimizacao da qualidade e eficiéncia da aquisicao de

imagens por TC.

2.3.3 Reconstrugao de Imagem

Nesta seccao, é apresentada de forma sucinta os principios matematicos fundamentais uti-
lizados no processo de reconstrucao de imagens pelo algoritmo de Retroprojecao Filtrada envol-
vendo conceitos como a Transformada de Radon, a Transformada Inversa de Radon e o Teorema

da Fatia de Fourier, como se mostra na figura 2.14.

f(a,y) F(u,v)

\ . >
2-D Fourier Transform

\ Inverse 2-D Fourier Transform
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Fourier Slice
Thsorem
Equivalence
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&

Inverse 1-D Fourier Transform

e
—_—

2 1-D Fourier Transform

F5e)
o,

2

Figura 2.14: Aplicacao dos principios matematicos de Transformada de Fourier e Inversa da
Transformada de Fourier, Teorema da Seccao Central durante a projegao em TC [21].
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2.3.3.1 Transformada de Radon

A transformada de Radon descreve a relacdo matemaética entre uma fatia 2D dentro de um
objeto e o integral de linha 1D correspondente resultante de uma projecao dessa fatia [33] [34]
[35].

JACHIN AN
\

Figura 2.15: Diagrama da transformada de Radon aplicada a um objeto f(x,y) [33].

No esquema representado na figura 2.15, a fungao bidimensional f(x,z) é usada para re-
presentar o objeto. A linha reta, que representa um raio viajando através do objeto com um
angulo de incidéncia (theta) e um comprimento de caminho (r) a partir da origem, é dada pela

equagao:

r = xcos(f) + zsin(0) (2.13)

De modo a definir a linha integral Py(r), surge a relagdo que se tornou a equacao funda-
mental no contexto da projecao em tomografia computadorizada. Esta utiliza a fungao delta na

sua descricao:

Py(r) = /OO f(z, z)dr. (2.14)
Py(r) = /_OO /_oo f(z,2)0(xcos@ + zsinf — r)drdz. (2.15)

Com o objetivo de construir uma representagao visual no espago real, sao adquiridas
multiplas projegoes da amostra, variando o parametro (), e estas sao utilizadas na formagao do

sinograma.
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Figura 2.16: Aplicacao da transformada de Radon a um objeto e formagdo da projecao. O
objeto circular f(x,y) tem valores diferentes de 0. Podemos observar uma aquisigao a esquerda, e
a direita o resultado de multiplas projegoes desse objeto, que deram origem a um sinograma [21].

Em cenérios ideais, a reconstrucao do objeto é realizada através da aplicagao da transfor-

mada inversa de Radon [36]. A aplicagao do modelo matemético é apresentado por:

flz,z) = /07r Py(x cos @ + zsin 0)db (2.16)

2.3.3.2 Teorema da Secgao Central

Como ilustrado na figura 2.16, h4 uma equivaléncia entre a Transformada de Fourier de
uma projecao e a linha radial tragada através da transformada de Fourier bidimensional 6 de
f(z, z), feita a partir da origem e paralela a linha de projegao. Esta equivaléncia é estabelecida
pelo Teorema da Secgao Central. A Transformada de Fourier da projegdo num objeto P(r,0)
realizada num angulo # corresponde a uma unica linha radial dentro da Transformada de Fourier
bidimensional de f(z,z) [33].

A representagao do espago real de f(x, z) ocorre no ”dominio espacial”, enquanto sua cor-

respondente Transformada de Fourier é representada no ”dominio de frequéncia”.

Ao adquirir um conjunto completo de dados de projecao de diferentes angulos, a Transfor-

mada de Fourier bidimensional de f(z,z) pode ser construida.

Com amostragem suficiente da Transformada de Fourier bidimensional de f(z, z), é possivel
aplicar uma Transformada de Fourier inversa para obter uma representagao de f(z, z) no dominio

espacial.

A derivacao do Teorema de Fatias de Fourier pode ser compreendida ao considerar o sistema

de coordenadas transformado (z', 2’ ue é uma versao rodada do sistema de coordenadas
M )

26



2. Conceitos Tedricos

cartesianas (z, z). As transformagoes de coordenadas correspondentes sdo expressas como:

x! cosf sinf x
- . (2.17)
2 —sinf cosf z

Por conseguinte, o integral da linha no sistema de coordenadas rodado pode ser definido

COImo:

Py (') = /00 f (2, 2)d (2.18)

—00

A transformada de Fourier 1D dessa equacao é definida como:

Ly(w) = / Py (2) eI gy (2.19)

—0o0

Onde w representa a frequéncia, e substituindo a equacao 2.18 em 2.19, temos:

Ly(w) = /OO [/Oo f (2, 7) dz’] e~I2mw’ gg! (2.20)

—00 —00
A Equacao 2.20 pode ser transformada num sistema de coordenadas cartesianas usando a

equacao 2.20. E entao incluimos todos os angulos de rotacao de 6 resultando em:

L(w,0) = / / f(z, z)e_j%“’(mCOSHJFZSine)d:Udz (2.21)

A equagao anterior é a transformada de Fourier 2D de f(z,z) que é tipicamente represen-
tada no dominio de Frequéncia (v = wcosf#,v = wsinf), onde u e v sdo o conjugado de Fourier

de x e z. Portanto, a equacao 2.21 pode ser reescrita como:

L(w,0) = / / f(x, 2)e 27wt dody = F(u,v) (2.22)

A equacgao representa a forma mais comum da transformada de Fourier 2D, enquanto a fatia
central num angulo é expressa na Eq. 2.19 como transformada de Fourier 1D da projecao Py(r)
em § = 0. Da Eq. 2.22, uma imagem bidimensional do objeto f(z,z) pode ser reconstruida

através da transformada inversa de Fourier:

f(x,z):/ / F(u, v)e??m W@ v2) gy dyy (2.23)

2.3.3.3 Retroprojecao Filtrada

Conforme mencionado previamente, é possivel transformar as projecoes de raios-X em inte-
grais de linha utilizando a lei de Beer-Lambert, possibilitando, assim, a aplicacao dos conceitos
de Radon no processo de reconstrucao em TC, que confere uma representagao espacial da ate-
nuagao linear, representada por u , expressa como pu(x,y).

Diversos algoritmos tém sido explorados para conferir a aplicagao dos conceitos de Radon

no processo de reconstrucao em TC. Entre eles, destaca-se o algoritmo de Retroprojecao Filtrada
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(FBP), que é amplamente utilizado para reconstruir um objeto a partir das suas projecoes de
raios-X. Uma das vantagens distintivas do FBP é sua eficiéncia computacional, uma vez que

cada projecgao ¢ utilizada apenas uma vez, como ilustrado na figura 2.17

Algoritmo FEP

r_'_'___l

Objeto =l Adquirir as I = F'E"i.rﬂl' NHS l
original > projecées T projegées |
I 4 I

I Retroprojecac I

I

L=

Imagem
Reconstruida

Figura 2.17: Esquema de aplicagdo do algoritmo de retroprojegao filtrada em TC. Adaptado
de [37].

O algoritmo de retroprojecao filtrada (FBP) é a abordagem de reconstru¢ao mais comum
usada na TC de raios X. O uso de retroprojecao geralmente resulta num efeito de esborratamento.
Isto ocorre porque a amostragem finita da transformada de Fourier 2D de f(z,z) significa
que os pixeis sao ”manchados” quando a transformada de Fourier é invertida para criar uma
imagem continua de espago real. Para levar em conta a discrepancia entre a posigao exata
dos pixeis da imagem e onde o sinal realmente termina apds a retroprojecao, um filtro passa-
alto é normalmente aplicado, o que destaca as bordas e as caracteristicas internas da amostra,
enquanto subtrai o esborratamento produzido pela retroprojecao. Esta abordagem é chamada

de Retroprojecao Filtrada. O FBP pode ser escrito como na equagao 2.20 [33].

fla,2) = /0 i [ / " F(w, 0)|wle™ o dw | 4o (2.24)

—00

Onde |w| representa a frequéncia espacial associada ao filtro passa-alto.

O comportamento matematico de diversos filtros comummente utilizados no contexto da
retroprojecao filtrada é mostrado na figura 2.18. Estes filtros desempenham um papel crucial
na redugao do efeito de esborratamento presente na imagem nao filtrada, ao diminuirem a
contribuicao das baixas frequéncias no processo de reconstrucao. Dentro desse ambito, destaca-
se o filtro Ramp, também referido como filtro Ram-Lak, utilizado para a reconstrucao das
imagens no ambito deste trabalho.

Na FBP, a funcao do filtro, expressa como H(w) = |w|, assume a denominacao de filtro
rampa. Para além de intensificar as frequéncias espaciais elevadas, também amplifica componen-

tes de ruido de alta frequéncia. Por esta razao, o filtro Shepp-Logan é também é frequentemente
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escolhido por encontrar um equilibrio apropriado entre a preservacao dos elementos de alta
frequéncia e a nao introdugdo excessiva de ruido de alta frequéncia. Adicionalmente, outros
filtros rotineiramente utilizados no método FBP incluem os filtros Hann, Hamming e Ramp,
mostrados na figura 2.18 [38] [39].

0.5 , \
— Ramp
—-- Shepp-Logan
04H Hamming
— - Hann
0.3 F i
0.2
0.1 - /_‘\ t
0 l Rt

0 01 02 03 04 05
Frequency (f/fy)

Figura 2.18: Filtros geralmente aplicados no método de retroprojecao filtrada [38].
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2.4 Fundamentos de Tomografia Computadorizada de Dupla Ener-
gia (DECT)

A Tomografia Computadorizada de Dupla Energia (DECT) é uma modalidade de tomo-
grafia que permite a caracterizagao precisa de materiais, com o uso de dois espectros distintos de
fotoes. Tem como principal objetivo diferenciar materiais nas imagens tomograficas, baseando-

se na relagao entre a energia dos fotdes e a composicao do material [40].

Desde os anos 1970 que ja se tem conhecimento das vantagens proporcionadas pela DECT.
Foi inicialmente investigada por Alvarez e Macowski, que demonstraram a possibilidade de
caracterizar o coeficiente de atenuacao linear medido por meio das contribuictes separadas pro-
venientes dos processos de efeito fotoelétrico e espalhamento Compton, mesmo quando se faz
uso de espectros de raios-X incidentes policroméaticos. No entanto, a sua implementagao clinica
inicial enfrentou varias desvantagens, sendo o seu maior obstdculo a exigéncia da exposicao do
doente a dois espectros de fotoes, o que levantou questoes relacionadas a dose de radiagao. Foi
a introducao do sistema de TC de fonte dupla, em 2006, que reavivou o interesse pela DECT.
Desde entao, surgiu um aumento significativo na pesquisa e desenvolvimento nessa tecnologia.
Atualmente, diversos fabricantes disponibilizam uma variedade de dispositivos que exploram
devidamente os beneficios oferecidos pela DECT, o que pode ser visto em mais detalhe nas

préximas seccoes [41].

2.4.1 DECT em comparagao com SECT

Diferenciar os tecidos em imagens de SECT enfrenta desafios devido a possivel sobreposicao
dos seus coeficientes de atenuacao linear numa energia especifica de raios-X. Os coeficientes de
atenuacao dependem da composicao do material, da densidade de massa e das energias de
interacao fotdo-material. Através da aquisicdo com um feixe de raios-X de espectro de energia
diferente, a DECT viabiliza a diferenciagao de materiais que exibem a mesma atenuac¢ao numa
energia determinada (como iodo e célcio a 100 keV), porém com curvas de atenuagao distintas.

Em comparacao com a SECT, a DECT oferece vantagens consideraveis, que incluem um
maior desempenho diagnéstico devido a uma relagao contraste-ruido mais elevada para iodo
(CNR), a reducao de artefactos causados pelo endurecimento do feixe e a capacidade de produzir
imagens especificas de materiais. Além desses beneficios, é importante notar que a DECT exige
concentracoes mais baixas de agentes de contraste e, por ser capaz de gerar imagens virtuais
sem contraste (VNC), possibilita uma redugao na dose de radiacao aplicada.

Assim, a principal vantagem da DECT em relacao a SECT é que, ao adquirir dados em
2 espectros de energia diferentes, é possivel usar algoritmos computacionais sofisticados para
combinar os diferentes dados de energia a fim de avaliar a atenuagao do tecido em diferentes
energias, em vez de uma unica energia efetiva. Devido ao fato de que diferentes tipos de mate-
riais e tecidos podem atenuar raios X de maneira diferente em diferentes energias, dependendo

de sua composicao elementar, a DECT pode ser usada para realizar caracterizagoes de teci-
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dos [42] [41] [43)].

2.4.2 Principais Consideracoes DECT

Para fins de diferenciacao de materiais, seria ideal que cada um dos dois feixes de raios X
de energia diferente fosse composto por energias monoenergéticas. No entanto, com a tecnologia
atual de tubos de raios X utilizada em ambientes clinicos, nao é possivel gerar espectros de
raios X monocromaticos. Portanto, os scanners clinicos de DECT utilizam fontes de raios X

multienergéticas, mas tentam minimizar a sobreposicao dos diferentes espectros de energia [6] [5].

Para sistemas DECT que dependem de diferentes tensoes de tubo para separacao espectral,
as energias de pico padrao usadas para aquisicao de aquisi¢ao sao tipicamente de 80 e 140 kVp.
Para alguns modelos de scanners de dupla fonte, 90 ou 100 kVp com um filtro podem ser usados
em vez de 80 kVp, especialmente para doentes obesos. Alternativamente, energias inferiores a
80 kVp, como 70 kVp, também podem ser usadas com alguns modelos ou para aplicagoes espe-
cializadas, como em imagens pedidtricas. Para as aquisi¢oes de alta energia, 150 kVp pode ser
usado em vez de 140 kVp nalguns modelos. Os protocolos também podem variar dependendo

do fornecedor do scanner ou da aplicacao especifica em consideracgao [41].

A escolha das energias deve-se ao fato de que, tipicamente, em energias de pico inferiores a
aproximadamente 80 kVp, poucos fotoes sdo gerados e, adicionalmente, uma grande proporcao de
fotoes seria absorvida pelo corpo, e, portanto, nao geraria informacoes clinicamente tteis. Para
as aquisicoes de alta energia, tensoes maiores que 140 kVp geralmente nao estao disponiveis em
todos os scanners DECT. Além disso, tais altas energias podem resultar em doses maiores e
em pouco contraste de tecido mole, limitando as aplicacdes no ambiente clinico, embora ainda
possam ser Uteis para aplicacoes especializadas e para discriminacao entre materiais de baixo e

alto nimero atémico [41].

E importante entender a base da caracterizacao de materiais em DECT, bem como as forgas
e limitagoes desta técnica. A atenuagao de raios X é regulada por dois processos principais, com
um terceiro processo contribuindo apenas uma quantidade insignificante, como podemos veri-
ficar na figura anterior 2.2. Nas tensoes de tubo tipicas usadas na TC, o efeito de Compton
responde pela maior contribuicao para a atenuacao geral. O efeito de Compton é uma funcao
tanto da densidade de eletroes do tecido quanto da voltagem e do espectro do tubo. A densi-
dade de eletroes do tecido é o fator dominante, uma vez que o efeito Compton é minimamente
dependente da energia do fotao. O outro processo fisico importante responsavel pela atenuagao
na TC é o efeito fotoelétrico. Este efeito, que é fortemente dependente do nimero atémico ou
Z (ou seja, o nimero de protdes no nucleo) dos elementos que constituem o tecido em questao,
é particularmente relevante para a TC espectral. As interagoes fotoelétricas sao fortemente de-
pendentes de energia e, como resultado, sao essenciais para a caracterizacao de materiais em

DECT. O terceiro processo fisico, o espalhamento Rayleigh ou espalhamento coerente, repre-
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senta apenas uma percentagem muito pequena de interacoes e atenuacao, sendo tipicamente

considerado insignificante na TC convencional baseada em absor¢ao [44].

Para que elementos ou tecidos possam ser diferenciados com base nas suas propriedades
espectrais, deve haver uma diferenga suficiente no seu nimero atémico ou Z. Compreender o
impacto de tais propriedades elementares ou teciduais é fundamental ao planear aplicagoes de
DECT em qualquer configuracao de pesquisa ou clinica. Como exemplo, elementos comuns
encontrados no corpo humano, como hidrogénio (Z = 1), carbono (Z = 6), nitrogénio (Z = 7)
e oxigénio (Z = 8), tém numeros atémicos baixos e muito semelhantes. Como resultado, esses
materiais nao apresentam componentes suficientes de interacoes fotoelétricas: a sua atenuacao
é relativamente baixa e muito semelhante entre si em diferentes energias, impossibilitando uma
diferenciacao confidvel com base nas suas propriedades espectrais. Portanto, a capacidade de
distinguir entre diferentes materiais ou tecidos com base nas suas caracteristicas espectrais esta
intrinsecamente relacionada & existéncia de uma discrepancia suficiente nos nimeros atomicos
(Z). Entre esses elementos, um dos principais candidatos de interesse clinico é o iodo (Z = 53).
A maioria dos agentes de contraste de TC clinicamente usados é & base de iodo e sdo ampla-
mente utilizados em varias indicacées que incluem imagem oncoldgica e angiografia. A forte
dependéncia energética do iodo pode, portanto, ser explorada em varias configuragoes em que
exames de TC com contraste sao obtidos para caracterizacgdo de materiais. Entre os elementos
intrinsecos ao corpo humano e com nimero atémico relativamente alto, o célcio (Z = 20) é ou-
tro candidato principal. O célcio tem sido utilizado em diversas aplicagdes clinicas em imagens

corporais e em imagens da cabega e do pescogo [41] [43].

2.4.3 Algoritmos DECT

A irradiagdo de materiais por meio de dois espectros energéticos viabiliza a reconstrucao
de mapas representativos das propriedades materiais, as quais variam em funcao da energia da
radiacao utilizada. Em contexto de relevancia na radiologia clinica, destaca-se a necessidade
de discernir entre materiais com valores de intensidade (tipicamente unidades Hounsfield) se-
melhantes nas imagens de TC. Quando se dispbe de informagoes provenientes de dois espectros

distintos, emerge a perspetiva de segmentar uma imagem em dois componentes discretos [45].

Assim sendo, mediante a selecdo criteriosa de funcoes pertinentes, torna-se exequivel a ob-
tencao de imagens reconstruidas tanto para tecidos dsseos quanto para tecidos moles, ademais
da obtencao de representagoes visuais correspondentes a dgua e a agentes de contraste. Tais
abordagens, consubstanciadas como Métodos de Decomposi¢ao de Materiais em Base (BMD),
testemunham a capacidade de aprimorar a precisao nos procedimentos diagndsticos no ambito
médico. Importa mencionar que dois algoritmos distintos podem ser utilizados para efetuar a
BMD: um deles fundamenta-se nas informagoes fisicas presente nas projecoes (ou sinogramas),

ao passo que o segundo é baseado nas informagoes derivadas das imagens reconstruidas [21].
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A representacao do coeficiente de atenuacao em relacio & energia pode ser expressa por meio
de combinagoes lineares de fungoes fundamentais, como ilustrado na formulagao apresentada na
equagao 2.4.3. Na expressao, as fungoes f(E) representam as caracteristicas materiais inerentes

a energia, enquanto que as quantidades ¢; denotam as correspondentes concentragoes [21] [46].

/L(E) = lel (E) + CQfQ(E) + ...+ Cnfn(E) (2.25)

No caso da decomposicao de energia espectral, destaca-se que a decomposicao de energia
dupla surge como um caso particular, quando n é igual a 2. Convém salientar que o coeficiente de
atenuagao, u (E,x,y), apresenta uma dependéncia simultanea tanto em termos espaciais quanto
energéticos, isto pode ser representado da seguinte forma, tendo em conta que o feixe de raios
X usado na TC é polienergético:

I [, S(BE)D(E)e JermEzyidsqp

A:—:

I [ S(E") D (E") dE' (2:26)

Onde S(E) e D(E) representam o espectro de raios X e a resposta do detetor, respetiva-

mente, para uma energia, e S(E’) e D(E’) para a outra energia.

_ S(E)D(E)
W) =S ) D) e (221)
A= / w(E)e™ I HEzvdsqp (2.28)
E

Ao aplicarmos a férmula de atenuacgdo a radiacao polienergética conforme definida na

equagao anterior, resulta que a atenuagao decorrente de ambos os espectros:

( Ay ) _ ( fE w1 (E) exp (— fL M(E,x,y)ds) dE) ) (2.29)

Ay Jpwa(E)exp (— [, u(E, z,y)ds) dE

Assim, através da introducao da parametrizacio correspondente ao coeficiente de atenuacao
no conjunto de equagodes, torna-se notavel a estimativa do conteiido material contido no objeto
de imagem.

De particular relevancia sao os pares de materiais que suscitam interesse clinico notério,

tais como iodo e célcio, ou iodo e agua.

A obtengao de imagens monoenergéticas virtuais (VMI) é uma aplicagdo de destaque na
Tomografia Computadorizada Espectral (TC espectral). Isto deve-se a sua capacidade potencial
de minimizar problemas como artefactos causados por feixes de radiacao intensos ou presenca de
materiais metalicos, além de fornecer informacoes mais precisas sobre como os materiais atenuam
a radiagao. As VMIs podem ser criadas usando diferentes abordagens, seja no processo de coleta
de projegoes (projecao baseada em BMD) ou no processamento das imagens ja obtidas (imagens
baseadas em BMD), mas ambas sdo baseadas na técnica de BMD. A BMD ¢é uma aplicagao

util da DECT, pois pode fornecer informagoes adicionais sobre diferentes tipos de tecido para
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discriminagdo mutua, em comparacao com a TC simples convencional. Além disso, visto que os
coeficientes de atenuacao linear da dgua e do iodo para uma energia de raios-X especifica sao
conhecidos, imagens de energia monoenergética em Unidades Hounsfield podem ser sintetizadas

a partir das imagens de densidade equivalente de dgua e iodo.

2.4.3.1 Baseado em Projecgoes

Este algoritmo utiliza as informacgoes contidas nos sinogramas. Entao, é realizado antes da

reconstrugao das imagens [46].

Atualizando o sistema de equagoes, e considerando que a fungao c(x,y) corresponde a
informacao espacial do coeficiente de atenuacao, enquanto que f(E) corresponde & dependéncia

energética, é possivel obter:

p(E, z,y) = ci(z,y) f1(E) + ca(w, y) fa(E) (2.30)

(m>:(&wﬂmmwwmma+mm@nw> (2.31)
Ay Jpw2(E) exp (= (fi(E)C1 + fo(E)C2)) dE ‘

Desta forma, tendo em conta os espetros de Raio-X, a sensibilidade do detetor, as fungoes

base do material e as atenuacoes medidas, é possivel calcular C1 e C2, que sao definidos como

Cr\ _ [ Jpalzyds
( Cy > B ( I, ea(z,y)ds > (2.32)

Com estes coeficientes, é possivel reconstruir c¢(x,y), usando os algoritmos de reconstrugao

os coeficientes de projecao:

de retroprojecao, e posteriormente reconstruir as imagens virtuais monoenergéticas.

jiw.9) = [ w(By(B.a.)aE (2.33)

( a1z, y) > _ < c1(2,y) [pwi(E) fi(E)AE + c2(2,y) [pwi(E) f2(E)dE ) (2.34)

f2(z,y) c1(z,y) [pw2(E) fL(E)dE + ca(z,y) [pw2(E) f2(E)dE

Além desta técnica de BMD baseada em projecoes, o método de decomposicao de materiais

(MD) também pode ser alcangada por meio de um método baseado em imagens.

2.4.3.2 Baseado em Imagens

Este método aproveita as informacgoes contidas nas imagens reconstruidas convencionais
obtidas em diferentes tensoes do tubo de raios-X. Portanto, é uma abordagem realizada apds a
reconstrugao das imagens. As atenuagoes medidas nos dados de projegao (sinogramas) resultam

em duas imagens convencionais, definidas como p (x, y), correspondentes a cada um dos espectros
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de energia. Com base nessa etapa, é viavel retomar ao conceito de tratamento de dupla energia,
considerando que as duas imagens reconstruidas aderem a relacao expressa na equagao 2.33 [21]
[46].

Neste contexto, na abordagem baseada em imagens, as imagens convencionais de TC ad-
quiridas em duas diferentes energias (por exemplo, 80 e 140 keV) sao adquiridas como ponto de
partida. Subsequentemente, imagens monoenergéticas e imagens de densidade equivalente de
agua e iodo sao geradas por meio da combinacgao linear das imagens obtidas nas duas energias,
com ponderagoes apropriadas para cada imagem. Comparativamente a técnica fundamentada
em projecoes, essa abordagem de base imagética destaca-se pela sua simplicidade, evitando a
necessidade de um processamento mais complexo dos dados de projecao. Contudo, é importante
notar que a abordagem de MD baseada em imagens pode apresentar uma menor precisao quando
comparada ao método baseado em projecoes. Este possivel decréscimo de precisao deriva da pre-
senca prévia de efeitos de endurecimento do feixe nas imagens obtidas em energias baixa e alta,
interferindo na exatidao das imagens de densidade equivalente e nas imagens monoenergéticas
calculadas [47].

Em suma, o método de MD baseado em projegoes proporciona estimativas mais precisas
da atenuacao de materiais de contraste e, de forma notével, diminui os defeitos visuais oriundos
das discrepancias na absor¢ao da radiacao. Entretanto, é importante mencionar que a imple-
mentacao desta abordagem exige a um processo adicional de calibragao, crucial para assegurar
melhores resultados.

No campo da eficiéncia computacional, é relevante indicar que a abordagem de MD baseada
em imagens destaca-se pela sua agilidade. Entretanto, é incontestavel reconhecer que a técnica
centrada em projegoes apresenta resultados significativamente mais confidveis relativamente a
estimativa da composi¢ao dos materiais. Essa fiabilidade acentuada decorre da prépria natureza
da abordagem baseada em projecoes, que se concentra na estimativa direta da composicao dos
materiais a partir dos dados das projegoes, eliminando a necessidade de uma fase subsequente de
reconstrucao das imagens. Considerando essas ponderagoes, a abordagem de decomposicao de
materiais baseada em projecoes é a mais apropriada para obter imagens dotadas da capacidade

de reduzir artefactos visuais.

2.4.4 Equipamentos DECT

A forma mais simples capaz de obter imagens de dupla energias requer a possibilidade de
se realizar aquisi¢oes consecutivas, como mostra a figura 2.19 e), onde nao é necessario nenhum
hardware especifico. No entanto, a resolucdao temporal é reduzida e a aplicacao em estudos

realizados sem contraste ou em regioes anatomicas com movimento pode resultar em artefactos.

Para além dessa técnica, existem outras modalidades de equipamentos que utilizam a du-
pla energia. Podem dividir-se em dois grupos de acordo com o seu principio de funcionamento:

técnicas baseadas na fonte e técnicas baseadas no detetor.

As técnicas baseadas no funcionamento da fonte incluem: a modalidade de rotagéao rapida,
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a dupla fonte, a troca rapida de voltagem e em técnicas de feixe dividido. Ja as baseadas em
detetores incluem técnicas como o detetor de camada dupla e a tomografia computadorizada de
contagem de fotoes [41] [43] [48].

e Técnicas Baseadas no Funcionamento da Fonte

A tecnologia de tomografia computadorizada de dupla fonte (DSCT), figura 2.19 A, como o
nome sugere, é baseada em duas unidades de tubo de raios-X e detetores montados num suporte
de TC com um deslocamento angular de 90° entre eles e cujas imagens se sobrepdem. Ambos
os tubos de raios-X podem ser controlados separadamente, o que permite a aquisicao de ima-
gens simultaneas com diferentes tensoes do tubo. A DECT de dupla fonte possui uma maior
resolucao temporal devido & utilizacao das duas fontes e detetores de raios-X posicionados em
angulos diferentes, permitindo a aquisicao simultdnea de dados. Isto é vantajoso em técnicas
como angiografia, pois possibilita a melhor captura de mudancas rapidas, reduzindo artefatos
de movimento e proporcionando visualizacao mais clara para uma avaliacdo mais precisa. No
entanto, uma das principais desvantagens é o facto das informacoes de dupla energia sé serem
adquiridas se o modo de dupla energia for ativado pelo radiologista antes da aquisicao. Portanto,
as informacgoes de DECT s6 sao adquiridas se forem escolhidas ativamente antes do exame, ao
contrario dos detetores de camada dupla e de contagem de fotoes, onde as informacoes sao sem-
pre armazenadas e podem ser reconstruidas se necessario apés o exame. Além disso, o diametro
do suporte da DSCT é menor devido a configuracao de hardware com dois tubos de raios-X e

detetores.

A técenica de troca rapida de voltagem, figura 2.19 B, envolve apenas um tubo de raios-X
e um detetor que alterna, numa velocidade inferior a 1 milissegundo, entre potenciais baixos
e altos. Assim, permite o registo de diferentes espectros de energia. No entanto, devido as
limitagoes fisicas desta tecnologia e a separagao nao perfeita dos potenciais devido ao tempo de
transicao, esta técnica apresenta também algumas limitacGes. A transicao entre os potenciais
alto e baixo do tubo afeta negativamente a diferenciagdo dos espectros de energia para aplicagoes
de DECT, pois, num ambiente perfeito, uma separagao completa entre os dois espectros de ener-
gia é desejavel. Ainda assim, uma vantagem é que consegue reduzir tanto o efeito de scatter

como também reduz algumas limitagoes no campo de visao.

A tecnologia de feixe dividido, figura 2.19 D, requer uma unidade de tubo de raios-X,
um detetor e o feixe é dividido em dois espectros de energia diferentes, devido a um sistema
de pré-filtragem, em espectros de baixa e alta energia. A aquisi¢do é realizada primeiro com
um potencial de tubo e imediatamente depois com um segundo potencial. Consequentemente,
estruturas anatémicas com movimento (como o coragao ou aorta toracica) sao inadequadas para
esta técnica de exame. Como as duas informacoes de imagem sao adquiridas em momentos
diferentes, a capacidade de avalid-las pode ser limitada porque a estrutura a ser examinada é

adquirida em diferentes fases de movimento.
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e Técnicas Baseadas no Funcionamento do Detetor

Por fim, a nivel das técnicas baseadas no detetor, existem equipamentos baseados em de-
tetores de dupla camada, 2.19 C. Apesar de utilizaram apenas um detetor, varios espetros de
energia sao diferenciados com o uso de duas camadas de materiais cintiladores diferentes. Assim,
as duas camadas sao sensiveis a espectros diferentes. Sao realizadas aquisi¢oes de dados simulta-

neamente, de baixa e alta energia sem limitagoes quanto ao campo de visao e ao efeito de scatter.

A Tube A B Tube: fast kVp switching Cc

Tube
. Rotation
Y

80 kvp
~90-95°

Tube B

140 kvp

Detector B

Tin Filter
0.4-0.6mm

Ultra-Fast Ceramic -

Stellar Detector Detector A Gemstone Detector Layer Detector

Tub.
D ue E 140 kvp

Detector Detector Detector

Figura 2.19: Design de diferentes scanners de DECT. A - Dupla Fonte: dois tubos operam
a diferentes tensoes e dois detetores assimétricos sao montados com um desvio de aproximada-
mente 90°. A filtragem de estanho para uma melhor separacao espectral é possivel com estes
equipamentos. B - Troca rapida de kVp: O tubo de raios-X alterna entre 80 kVp e 140 kVp
enquanto roda em torno do doente, recolhendo a informacao. C - Detetor de Dupla Camada: O
detetor é composto por duas camadas sensiveis a diferentes niveis de energia do feixe incidente;
a separacao espectral é realizada apenas pelo detetor. D - Filtro Dividido: Um filtro composto
de estanho e ouro tem a capacidade de filtrar, respetivamente, as partes mais baixas e mais
altas do espectro de raios-X dividindo o feixe. E - Aquisi¢oes Consecutivas: sao realizadas duas
aquisi¢oes consecutivas, em espiral ou sequenciais, em dois niveis de energia diferentes [48].

Também existe a modalidade de TC de contagem de fotoes. Esta técnica requer apenas
um tubo de raios-X e um detetor para calcular os espectros de multiplas energias a partir da
atenuagao causada pelo objeto. Tem a capacidade de contar tanto o niimero total de fotoes de
raios-X quanto a distribuicao de energia dos mesmos, aumentando as relacdes contraste-ruido e
a capacidade de discriminacao de energia, o que se traduz em caracteristicas de ruido superiores,
especialmente em aquisicoes de dose baixa. Algumas particularidades desta técnica sao o uso de
um material semicondutor em vez de um material cintilador e a op¢ao de subdividir as unidades

de detecao, o que contribui para uma maior resolucao espacial. O sinal de saida é proporcional ao
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numero de fotoes, e cada fotao é atribuido a um bin especifico de energia conforme a sua energia.
Desta forma o registo de dados de pds-processamento espectral contem informagoes de atenuacao
de cada fotao e, portanto, permite o calculo das propriedades de atenuacao tipicas de materiais.
Alguns dos avangos mais significativos da DECT foram obtidos por meio de equipamentos da
geracao de dupla fonte mais recente, que agora permitem uma separacao espectral mais ampla
entre os tubos, com um tubo a operar a 70 kVp e o outro a 150 kVp, proporcionando uma faixa
méxima de diferenga de 80 kVp, o que significa informacoes de dupla energia mais precisas e
melhor diferenciacao de materiais. Além disso, a introdugao da filtragem de estanho do espectro
de raios-X permitiu uma importante redugao nos niveis de dose, apesar das energias mais altas

aplicadas durante a aquisicao [49] [50].
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Para concluir este capitulo de introducgao teodrica, dada a natureza do nosso projeto, que visa
avaliar a obtencao de imagens paramétricas de duas energias utilizando radiacao de emissores
gama, é de particular importancia considerar a Tomografia Computadorizada por Emissao de
Fotdo Unico (SPECT) como a técnica principal para a aquisigao e processamento das imagens
desejadas. Além disso, é relevante contextualizar a SPECT e as principais escolhas de emissores

gama pertinentes para o nosso trabalho tendo em conta estudos semelhantes nesta area.

2.5 Fundamentos da Tomografia por Emissao

A tomografia por emissao é uma técnica de imagem médica que deteta a radiacao emitida
por radioisétopos injetados no corpo para fornecer medidas da fungao regional in vivo. Na tomo-
grafia computadorizada por emissao de fotao unico (SPECT), fotdes emitidos pelo radiofarmaco
no corpo sao detetados pelo sistema como eventos independentes. Na tomografia por emissao de
positroes (PET), os dois fotoes resultantes da aniquilacdo de positrdes originalmente emitidos
pelo radiofarmaco sao a base da formacao de imagens, ja que sao detetados pelo sistema em
coincidéncia [51] [28].

A principal vantagem da SPECT e do PET como modalidades de imagem funcional, face
as restantes modalidades, estd na sua capacidade de fornecer informagoes sobre a fungao fi-
siologica, que geralmente precede as mudancas anatomicas no decurso da progressao da doenca.
Embora a resolucao espacial da tomografia por emissao em sistemas clinicos seja relativamente
pobre em comparacao com outras modalidades, como CT ou MR, geralmente apresenta melhor
resolucao de contraste e, portanto, a sensibilidade do SPECT e do PET sao bastante superiores.
As vantagens da tomografia por emissdo incluem assim a capacidade de utilizar marcadores
que visam especificamente vias moleculares nos tecidos in vivo. As aplicagoes clinicas de PET

e SPECT sao encontradas em oncologia, em cardiologia, em neurologia e em psiquiatria [52] [53].

Na tultima década, tanto o PET quanto o SPECT foram cada vez mais combinados com
componentes de TC para melhorar as informagoes funcionais com imagens estruturais/anatémicas.
Embora inicialmente a combinacao de modalidades funcionais com anatémicas tenha sido expe-
rimental, o rapido desenvolvimento de sistemas de imagem hibrida de PET/CT e SPECT/CT
estabeleceu ambos como ferramentas diagnésticas na pratica clinica atual. Apesar do fato de que
o SPECT/CT hibrido foi introduzido tanto experimentalmente quanto comercialmente antes do
PET/CT, este tultimo desenvolveu-se rapidamente devido & maior facilidade de usar TC em vez
de fontes externas para correcao da atenuagao mas também porque o nimero de exames PET
aumento exponencialmente. No entanto, mais recentemente, o SPECT /CT hibrido tem vindo a
crescer rapidamente, também auxiliado pela introducao de sistemas comerciais com capacidades

avangadas de imagem de TC multi-slice [54] [55].

A SPECT é uma técnica de imagem tridimensional em medicina nuclear que combina
informacoes de cintigrafia e tomografia computadorizada, permitindo assim a visualizagao tri-

dimensional da distribuicao de radionuclideos, o que proporciona mais detalhes, contraste e
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informacoes espaciais. [51]. A cintigrafia é um procedimento minimamente invasivo que produz
imagens das estruturas dentro do corpo, usado para diagnosticar e acompanhar doencas. Os
radiofarmacos sao substancias que contem isétopos radioativos e sao projetados para acumular-
se em areas especificas do corpo, como tumores ou tecidos com atividade metabdlica anormal.
O radiofarmaco acumula-se na area de interesse, emitindo radiagbes que sao detetadas por um
equipamento especializado, permitindo assim a criagao de imagens tridimensionais que podem

ser usadas para fins diagnésticos [56].

2.5.1 Principios Basicos do Funcionamento de SPECT

Os detetores de radiagao sao geralmente caracterizados como detetores de cintilagao ou de-
tetores de ionizacao. Nos detetores de cintilagao, é produzida luz visivel ou ultravioleta quando
a radiacao excita os atomos de um cristal. Esta luz é convertida num sinal eletrénico, ou pulso,

que ¢ amplificado por um tubo fotomultiplicador (PMT) [57].

Em SPECT, a aquisi¢do de dados é baseada no registo de fotées detetados independen-
temente uns dos outros, mas depende da colimacgao fisica para obter informacoes direcionais
sobre os fotoes incidentes. A detecao é realizada por uma camara gama composta por uma ou
varias cabecas de detetor. A parte ativa da cabeca do detetor é geralmente um grande cristal
de cintilagado que consegue detetar os fotoes incidentes que nao foram absorvidos pelo material
do colimador fisico posicionado na frente do cristal. Um colimador é fabricado com um material
adequado (chumbo ou tungsténio) de alta probabilidade de intera¢ao com os fotdes e possui um
grande nimero de orificios para permitir o acesso destes apenas na direcao paralela aos orificios.
Caso atinjam o colimador em outras diregoes tém uma probabilidade muito alta de serem ab-
sorvidos pelo material do colimador [51] [58]. O tamanho tipico dos orificios do colimador ¢é de

1,4 a 3,0 mm, com comprimento de 24 a 60 mm [59].

O processo de detecao de fotdes em SPECT é descrito na figura 2.20. A medida que os
fotoes sao emitidos de areas de captagdo de radiofarmacos em varias profundidades dentro do
corpo, podem passar por varias interacoes com a matéria, como visto no capitulo 2.1.2, sendo
o efeito predominante o efeito de Compton. Como resultado, havera fotdes que alcancam o
detetor da camara gama, seja sem interrupgoes ou apds serem desviados da sua direcao original
de emissao. Os fotoes que atingem o detetor em diregbes paralelas aos orificios do colimador
interagirao com o cristal, resultando na ionizacao do cristal. Um material de cristal adequado
deve ter uma alta probabilidade de interacao com os fotoes incidentes, e tipicamente, as cAmaras
gama usam iodeto de sédio dopado com talio, Nal(T1), que como cristal de cintilagao, possui
propriedades adequadas (densidade, nimero atémico) para uma alta eficiéncia na detecao de
fotoes na faixa de energia usada na medicina nuclear convencional. A desexcitagdo do cristal de
cintilagao ocorre através da emissao de luz, que é posteriormente detetada pelos tubos fotomul-
tiplicadores na parte posterior do cristal. Os PMTs sao dispositivos responsaveis por converter

a luz de cintilagdo em pulso de corrente elétrica [57].
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Figura 2.20: Funcionamento da aquisigao e reconstrugao das imagens em modelos tridimensi-
onais em SPECT [60].

Cada imagem planar adquirida num angulo especifico da rotagao da camara, chamada de
projecao, contém informagoes em cada pixel da integral de contagens em todo o corpo. Ge-
ralmente, é necessario um conjunto de dados de projecdo ao longo da rotacdo completa da
camara ao redor do doente para calcular imagens transversais da distribuicao de atividade. Isto
é feito por meio de algoritmos de reconstrugdo de imagem que se enquadram em duas cate-
gorias amplas: métodos analiticos (FBP, na seccao 2.3.3.3), como visto anteriormente, projeta
diretamente a soma de contagens adquiridas na matriz de imagem na direcdo de aquisicao da
projecao especifica, resultando, apds todas as projecoes adquiridas, na formacao de uma ima-
gem que representa a distribuicdo de atividade transversal. A reconstrugéao pode também ser
feita recorrendo a métodos estatisticos, que tendem a estar sujeitos a uma taxa de convergéncia
nao uniforme em diferentes dreas da imagem e exigem consideravelmente mais capacidade de
processamento computacional em comparagao com o FBP [61] [62]. Por outro lado, os métodos
estatisticos tendem a oferecer vantagens em termos de relagao sinal-ruido e na capacidade de in-
corporar detalhes sobre o processo de detecao, permitindo assim a correcao precisa de atenuagao

de fotdes e correcao do efeito de dispersao dos fotdes [58].
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Métodos

Este capitulo descreve a metodologia utilizada para alcangar os objetivos deste estudo.
Inicia-se com a apresentacao do resumo da ideia, abordando as etapas fundamentais da si-
mulacdo. Em seguida, prossegue com uma explicacdo e analise detalhadas do cédigo, onde é
explicado o raciocinio estabelecido em cada etapa. Isto abrange a légica subjacente as principais
funcoes utilizadas, os parametros considerados, a definicao dos componentes do ambiente de
simulacao e o processo de simulagao do objeto em rotagao. Também sao explicados os calculos
efetuados para acompanhar a trajetoria de atenuacao dos fotoes, culminando no modo de ob-

tengao das imagens paramétricas do coeficiente de atenuacao do objeto.

3.1 Resumo da ideia

Nesta simulacdo de medidas de transmissao com SPECT, consideraram-se quatro compo-
nentes essenciais: a fonte, o objeto, o detetor e o cristal. Cada um desses elementos desempenha
um papel especifico na aquisicao de dados e na formacao da imagem final, permitindo-nos enten-
der mais profundamente como a imagem é obtida. Foram feitas importagoes de bibliotecas como
numpy, scipy.ndimage, matplotlib.pyplot, scipy.fft e skimage.draw, que fornecem as ferramentas
computacionais capazes de recriar algumas das técnicas usadas na pratica médica e essenciais

para manipular matrizes, realizar rotacoes de imagens e criar visualizacoes graficas.

Fonte

Iy

Ny

Objeto
u(x,y,z)

e

Figura 3.1: Esquema da simulagao com todos os componentes considerados: A fonte que emite
uma quantidade inicial Iy de radiagao contendo ng fotdes. O objeto caracterizado pela fungao do
coeficiente de atenuagao. A camara gama (constituida por colimador e cristal). As setas azuis

representam a rotacao em 360°do equipamento. A intensidade de cada raio tendo em conta a
atenuacao sofrida ao longo do percurso, é expressa como I = I - e~ [n@)de,

Camara Gama
(colimador + cristal)
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3.1.1 Etapas de Simulagao

O plano de trabalho envolveu uma série de etapas para simular e obter uma imagem pa-
ramétrica final que represente a distribuicao de atenuacao num objeto, considerando fontes de
diferentes energias e as influéncias da atenuacao nos componentes do sistema. Inicialmente, o
cédigo implementa as fungoes fwproj(forward projection) e bkproj(backprojection) para realizar
as operagoes relacionadas com a Transformada de Radon direta e inversa, a projecao e retro-
projecao. No caso da retroprojecao, esta podia ser simples ou feita com a aplicacao de um filtro
rampa, eventualmente apodizado com uma janela de Hanning, como é frequente no algoritmo
FBP (Filtered Backprojection).

O codigo simula a atenuacao da radiacao emitida pela fonte nos componentes objeto, coli-
mador e cristal, e gera sinogramas correspondentes para cada componente. Durante a simulacao,
o trajeto da radiacao é considerado levando em conta a atenuacao da radiagdo ao passar pelos
diferentes componentes do sistema. Isto inclui a multiplicacao dos sinogramas correspondentes

aos componentes atenuados.

objeto

colimador
cristal

a) b) c)

Figura 3.2: a) Um espago de 1000 x 1000 pixeis (100 cm x 100 cm) é usado como exemplo de
simulagao. Os valores dos pixeis representam o nimero de fotdes emitidos (no caso da fonte)
ou os coeficientes de atenuagao linear (no caso do objeto, colimador e cristal, j4 que neste
exemplo, a atenuacao na fonte é desconsiderada). 3.2 b) Estimativa do nimero de fotoes em
cada ponto usando a Transformada de Radon. Primeiro, calculamos essa estimativa apenas com
a fonte no campo de simulacao. Em seguida, adicionamos uma linha de cada vez da imagem dos
coeficientes de atenuacao para calcular a atenuacdo devido a essa linha de material absorvente.
Quando todas as linhas com materiais absorventes foram usadas, obtemos a imagem ”3.2 b”,
que nos déa uma estimativa do numero de fotoes em cada ponto do espaco, considerando a
atenuacao do objeto, do colimador e do cristal. A redugdo do nimero de fotGes devido a essas
trés componentes nao é visivel na imagem ”b” porque é pequena em comparagao com o numero
total de fotGes emitidos pela fonte. Para destacar melhor essa redugao, aplicamos o logaritmo a
imagem ”3.2 b”, obtendo a imagem ”3.2 ¢”. Assim é possivel observar a diminui¢do do niimero
de fotoes devido a atenuacao pelo objeto, colimador e cristal.

O resultado final do processo é a obtencao de imagens que permitem perceber de forma
aproximada a forma como a radiacdo emitida pela fonte é atenuada pelo objeto e ainda a

quantidade de radiacdo que chega a cada regiao do cristal, apds passar pelo objeto e pelo

44



3. Métodos

Figura 3.3: Parte da Fig. 3.2 b) que representa a diminui¢do do nimero de fotdes estimados
em cada ponto devido a: a) atenuagao do objeto, colimador e cristal; b) atenuagao do colimador
e cristal; ¢) atenuacao do cristal. Os eixos horizontal e vertical representam o nimero de pixeis,
onde cada pixel corresponde a uma area de 0.1 cm x 0.1 cm.

colimador. O resultado é obtido para cada uma das duas fontes distintas, com diferentes energias.
A aplicagao da técnica de dupla energia permite obter uma imagem paramétrica dos coeficientes
de atenuacao considerando as imagens finais das duas fontes, o que pode eventualmente ser
usado para obter mais informagao acerca dos materiais que constituem o objeto. A imagem
paramétrica é obtida pela subtracao da imagem final de uma fonte pela imagem final da outra

fonte.

3.1.2 Definicao dos Componentes

Esta seccao aborda como foram definidos os componentes utilizados no processo de projecao
utilizado em imagens médicas, especifica para simulacoes envolvendo cintigrafia. Este procedi-
mento é essencial para compreender como a atenuacgao da radiagao por varios objetos é detetada
por um sistema de imagem. Serao exploradas as etapas detalhadas para projetar as imagens
da fonte, do colimador e do cristal, incluindo como os sinogramas sao gerados a partir dessas
projecoes. A andlise deste processo é crucial para compreender como as informagées da ima-
gem original sdo transformadas em dados de projecao que, posteriormente, serao utilizados na

reconstrucao da imagem.

Os componentes podem ser vistos na figura 3.2 a). O espago considerado em cada simulagao
2D foi 1000x1000 pixeis. Como cada pixel tinha 0.1cm de lado, este espago correspondia a uma
regiao de 100cm x 100cm. A fonte refere-se a emissao da radiacao que é atenuada pelo objeto
analisado. O processo de projecao da imagem da fonte envolve somar os valores de radioati-

vidade ao longo das colunas da matriz, resultando num vetor de projecao para cada angulo
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de projegao. Os valores desses vetores formam um sinograma que representa as projegoes da
imagem da fonte em diferentes angulos. O colimador é um componente que limita o feixe de
radiacao que atinge o detetor. Para simular a projecao do colimador, é criada uma matriz que
representa a geometria do colimador, onde areas preenchidas indicam as partes do colimador
que permitem a passagem da radiagao. Semelhante ao processo de projecao da fonte, os valo-
res ao longo das colunas da matriz do colimador sao somados para cada angulo de projegao,
gerando um vetor de projecao para cada angulo. Esses vetores compoem outro sinograma que
representa as projecoes da geometria do colimador. O cristal é outro componente da camara
de cintilacao usado para detetar a radiacao emitida pelo objeto. O valor dos pixeis do objeto
correspondem aos coeficientes de atenuacao, tendo em conta o tamanho do pixel. O processo de
projecao do cristal é semelhante aos processos anteriores. Uma matriz é criada para representar
a distribuicao do cristal, onde areas preenchidas indicam a sensibilidade do cristal a radiacao.
Os valores ao longo das colunas dessa matriz sdo somados para cada angulo de projecao, resul-
tando num vetor de projecao para cada angulo. Esses vetores compoem um terceiro sinograma
que representa as projecoes da distribuicao que permitem determinar a atenuacao pelo cristal e

consequentemente uma estimativa da medida da radiagao pelo cristal.

Tendo em conta os principais emissores gama utilizados na medicina nuclear [63] para di-
agndéstico, neste projeto simulamos para o 67Ga (com energia 93keV), o 99mTc (com energia
140keV) e 0 123I (com energia a 159keV). Adicionalmente, consideramos uma energia de 511keV,

normalmente usada em técnicas PET.

Segundo os valores tabelados em [64], para calcular os coeficientes de atenuagao foi preciso
fazer interpolacao linear dos valores de energias. Por exemplo, para a obtencao do valor de

1(140keV) para a dgua:

1(150keV) — 1(100keV)
150keV — 100keV

1 101 -1
0.1505 cm . 0.1707 cm - (L40keV — 100keV) (3.1)
150keV ! — 100keV

1(140keV) = p(100keV) + - (140keV — 100keV)

1(140keV) = 0.1707 cm ™! +

1(140keV) = 0.15454 cm™*

Os restantes cdlculos estao no anexo A.

Em seguida, procedeu-se a identificacdo dos constituintes de cada elemento utilizado no
estudo, a fim de calcular o coeficiente de atenuacao linear adequado. O numero de fotoes emitidos
por cada pixel da fonte é igual em todas as simulacoes, 1000 fotoes. O objeto em consideracao
foi composto por dois materiais distintos, 4gua e chumbo, cada um com sua respetiva densidade.
Além disso, o colimador foi simulado em tungsténio, e o cristal considerado foi de Nal(T1), cada

um com suas respetivas densidades:

e Densidade da dgua: 1 g/ cm? [65].
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e Densidade do chumbo: 11.3 g/ cm?® [66].
e Densidade do tungsténio: 19.3 g/ cm? [67].

e Densidade do cristal de NaI(T1): 3.67 g/ cm?® [68].

Além disso, foram incorporados valores de teste adicionais que introduzem uma discrepancia
significativa nos valores considerados, com o proposito de avaliar o potencial da simulagao antes
de proceder & simulagao dos cédlculos para energias especificas. Assim, a tabela 3.1 representa

os valores considerados ao longo deste projeto.

Tabela 3.1: Valores de coeficiente de atenuacio linear em cm™, considerados nas vérias si-

mulagoes. Para o objeto, existe o coeficiente de atenuacao para a dgua (u1) e o coeficiente de
atenuagao para o chumbo (u2). Os valores de coeficiente de atenuagao para a dgua foram calcu-
lados no anexo A. Os restantes valores foram obtidos através da multiplicacdo para a respetiva
densidade do elemento.

Simulacdo | Objeto u1 | Objeto po C;’i‘rrf‘g":;‘:gzige declf;;;?;l)
Teste 0.0961 0.15 18 0.3
93keV 0.1753 1.0803 3.3823 0.6432

140keV 0.1545 1.7463 2.9826 0.5672
159keV 0.1481 1.6732 2.8578 0.5434
511keV 0.0961 1.0855 1.8541 0.3526

3.2 Descricao do Software

O processo de projecao de imagens foi dividido em trés partes principais: projecao, re-
troprojecao e posteriormente um ciclo que simula a rotagdao do objeto na gantry. Estas etapas
sao fundamentais para simular o processo de imagem em SPECT. O cédigo construido esta

disponivel no anexo B.

3.2.1 Projegao fwproj()

A projecao direta simula o processo de obtencdo de dados de projecdo a partir de uma
imagem. No cédigo construido, a fungao fwproj() realiza a projecao direta usando um niimero
especificado de angulos. Para cada angulo, a imagem é rodada e a projecao é obtida somando as
intensidades ao longo das linhas de projecao. Os dados resultantes da projecao, ou sinograma,

fornecem informagoes sobre como a imagem seria capturada de diferentes angulos.

A definigao da fungao fwproj() introduz pardmetros importantes, como img, a imagem
original a ser processada, e show, um indicador para exibir passos intermediarios do processo
de aquisicao. A inclusdo de nangles quantifica os dngulos de projecao, simulando a coleta de

projecoes radiogréaficas a partir de multiplas posicées ao redor de um objeto. order controla a
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interpolacao na rotacao. O valor de maxdegrees, que é definido dependendo da modality, reflete
a amplitude angular disponivel (180°ou 360°, conforme a modalidade pretendida), o que tem

implicacoes no alcance da visao e da aquisicao de dados.

Posteriormente, é considerado um ciclo de iteracao com o objetivo de simular a aquisicao de
véarias projecoes de fotoes de diferentes angulos. A rotacao da imagem é feita por meio da funcao
rotate que simula o movimento de um equipamento SPECT, enquanto a soma das intensidades
de pixel verticalmente (azis=0) simula a atenuagao dos fotoes durante a passagem pelo objeto.
O preenchimento da matriz sino com projecées acumuladas é o que gera o sinograma. Cada
coluna representa uma visao angular tnica, correspondendo aos dados ao longo dos diferentes
angulos corridos. A opcao de exibicao ativada por show replica a prética de visualizar imagens
intermedidrias durante a aquisicao real. Isto permite avaliar a qualidade das projecoes e acom-

panhar o progresso do processo.

Imagem rodada

— Sinagrama
2.00 00
F175

800
r 1.50

600 300
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i
1] 0.00
0 200 400 600 800 0 200
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Figura 3.4: Exemplo de aplicagao da funcao fwproj(): a) Objeto simulado (a escala de valores
representa o coeficiente de atenuacao linear do objeto, neste caso em unidades arbitrarias). b)
Soma das linhas de projecao (sinograma). Os valores dos pixeis correspondem a soma dos valores
do objeto ao longo de todas as linhas retas que se podem definir na imagem 3.4a).

Assim, a fungao fwproj() permite calcular integrais de linha ao longo de todas as retas
possiveis de definir numa imagem, o que pode ser usado para determinar de uma forma simples
os fatores de atenuacao ao longo de cada linha, se os valores dos pixeis da imagem forem os
valores dos coeficientes de atenuacao linear. Também permite calcular o ntimero de fotoes
emitido em qualquer direcao pela fonte. Juntando um determinado componente da simulacao
(objeto, colimador ou cristal) uma linha de cada vez, é possivel estimar o nimero de fotoes
perdido devido a atenuacao de cada linha de material e assim construir, juntando a atenuacao
de todas as linhas, imagens como a mostrada na figura 3.2b, que juntam a informagao dos fotoes

perdidos devido a atenuagao completa desses componentes.
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3.2.2 Retroprojecao Filtrada bkproj()

A retroprojegao, por outro lado, reconstréi uma imagem a partir dos dados de projecao.
A funcao bkproj recebe os dados do sinograma e reconstréi a imagem usando a técnica de re-
troprojecao filtrada. Este método calcula a contribuicao de cada projecao para cada pixel na

imagem reconstruida, recuperando a imagem inicial a partir dos dados de projecao.

Esta segunda funcao desempenha um papel crucial na reconstrucao de imagens tomogréficas,
transformando as projecoes do sinograma numa imagem. Para o uso desta fungdo, uma série
de parametros é introduzida a semelhanga da funcao fwproj. O parametro sino é o sinograma
resultante da aquisicao de projecoes. O parametro show determina se desejamos visualizar as
etapas intermediarias. nangles é o nimero de angulos de projecao, order controla a interpolacao
na rotacao. Neste caso, ainda temos em consideracao o argumento ramp, que ativa ou desativa

a aplicacao do filtro rampa.

A determinacdo das dimensoes da imagem e o numero de bins a partir do sinograma sao
fundamentais para a reconstrucao, pois definem como as projecoes sao transformadas de volta
em pixeis da imagem. A inicializacdo de matrizes, como img (a imagem reconstruida) e ones
(uma matriz de uns), é realizada. Essas matrizes serdao preenchidas com as informagoes das
projegoes para construir gradualmente a imagem final. A matriz ones é uma matriz preenchida
com o valor 1 e tem o mesmo tamanho que a matriz img, que, no nosso caso, é 1000x1000. A
matriz ones é usada para o tamanho da imagem resultante ¢tmpimg ser o mesmo que o tamanho
da imagem final serd reconstruida. Assim, garantimos que os valores sao multiplicados correta-

mente e que as dimensoes da matriz final sejam preservadas.

Se o parametro ramp, estiver definido como 0, é aplicada a retroprojecao simples que
fornece uma versao esborratada do objeto. Se ele for 1, o filtro rampa representado pela figura
3.6 serd aplicado. O objetivo é corrigir o esborratamento por amplificacao das altas frequéncias

da imagem de forma apropriada, na auséncia de ruido.
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Figura 3.5: Exemplo de aplicacdo da funcao bkproj(): a) Retroprojegao simples usando
ramp=0; b) Retroprojecao filtrada com ramp=1.

Figura 3.6: Array construido para o filtro rampa: O eixo horizontal representa o elemento
do array, correspondendo a frequéncia: a frequéncia 0 estd nos extremos, as frequéncias posi-
tivas/negativas na primeira/segunda metade do eixo horizontal; e a frequéncias de Nyquist no
centro). O eixo vertical representa a amplitude do filtro em unidades arbitrarias.

O significado fisico da figura 3.6 baseia-se na resposta nao uniforme do processo matemético
da retroprojecao simples em relacao as diferentes frequéncias. O filtro rampa amplifica as altas
frequéncias e atenua as baixas (a amplitude do filtro aumenta linearmente com a frequéncia).
Para evitar que a imagem nao fique com demasiado ruido de alta frequéncia (que existem nos
dados porque as imagens de medicina nuclear tém pouca estatistica de contagem de eventos, logo
elevado ruido), aplica-se uma janela de apodizagao, como a de Hanning, para que as frequéncias
mais elevadas sejam cortadas, em maior quantidade ou menor, consoante a frequéncia de corte

que se escolhe. A frequéncia de corte corresponde a uma frequéncia acima da qual se consi-
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dera que a janela de apodizagao esta a atenuar as altas frequéncias. Na figura 3.4, no intervalo
[500,1000], as altas frequéncias do filtro rampa foram colocadas a zero (cortaram-se essas altas
frequéncias). O mesmo acontece para a zona das frequéncias negativas que vai do elemento
[1000,1500], essas também foram colocadas a zero para nao se ter demasiadas altas frequéncias
na imagem. Com uma janela de apodizagdo como a de Hanning esse corte nao é tao abrupto

quanto o da figura 3.4, é mais suave.

A filtragem no dominio da frequéncia é executada multiplicando a transformada de Fourier
da projecao pelo filtro rampa. A transformada inversa de Fourier é entao aplicada a projecao
filtrada, trazendo-a de volta ao dominio espacial, o que resulta na projecao filtrada, onde as
frequéncias indesejadas foram atenuadas, contribuindo para uma imagem reconstruida mais
nitida. O uso da transformada de Fourier permite assim manipular as componentes de frequéncia

das projecoes, realcando informagoes relevantes e reduzindo as indesejadas.

Figura 3.7: Aplicagao do filtro rampa a uma projecao a filtrar: A imagem a esquerda representa
uma das projecoes a filtrar, considerando o angulo = 0, e a imagem a direita representa o final da
projecao filtrada dessa informagao, que posteriormente serd retroprojetada. A projecao filtrada
tem valores negativos que acabam por compensar os valores demasiado positivos que existiriam
na imagem se fizéssemos retroprojecao simples. A retroprojecao simples dispersa os valores da
projecao pela imagem, deixando valores positivos mesmo em zonas onde eles deveriam ser por
exemplo zero (fora do objeto, tipicamente). Ao usar as projegoes filtradas, os valores negativos
vao cancelar esses excessos de valores positivos, dando a imagem correta, isto se as projegoes nao
tiverem ruido e se tivermos um numero suficientemente elevado de projegoes. O eixo vertical
nas imagens representa os fotoes detetados em unidades arbitrarias.

Ainda, para reduzir os artefactos de janela finita (fim abrupto de informagao) e melhorar a
qualidade da reconstrucao, aplicou-se ao filtro rampa uma multiplicacao pela janela de Hanning,

mostrado na figura 3.8.
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Figura 3.8: Exemplo de janela de Hanning, Hamming e Blackman. A janela escolhida estd a
apresentada a verde e representa a janela de Hanning. Obtido em [69]

Assim, a fungao bkproj() é um passo critico no processo de SPECT, capaz de converter

projecoes adquiridas em diferentes angulos numa imagem reconstruida.

3.2.3 Parametros

O software apresenta uma série de parametros iniciais que determinam as caracteristicas
fundamentais do processo de simulagao e reconstrucao de imagens e influenciam diretamente os

resultados obtidos.

O primeiro parametro, denominado sz, corresponde ao tamanho da imagem a ser utilizada
durante o processo. A dimensdo da imagem tem impacto direto na quantidade de detalhes que
podem ser representados, uma vez que mais pixeis permitem uma maior precisao na captura
de informacoes. O segundo parametro, chamado pizpercm, diz respeito a resolucao da ima-
gem, ou seja, quantos pixeis correspondem a uma unidade de medida em centimetros. Um
valor maior de pizpercm resultarda numa imagem com resolucao mais alta, permitindo a repre-
sentacao de detalhes menores. O parametro denominado order, esta relacionado com técnica de
interpolacao utilizada para estimar valores intermediarios entre os dados conhecidos. O valor
de order determina o tipo de interpolacao empregado. Um valor de 0 indica interpolagao por
vizinho mais préximo, preservando os contornos dos objetos na imagem. Um valor de 1 repre-
senta interpolagao bilinear, que suaviza a imagem ao considerar a média ponderada de quatro
pixeis vizinhos. Por fim, um valor de 3 corresponde a interpolagao cibica, que resulta em ima-
gens com mais detalhes e menos suavizadas, por isso é computacionalmente mais exigente. O
parametro nangles_factor é um valor que multiplica o nimero de angulos utilizados no processo
de simulagao. Isto permite ajustar a velocidade de execucao da simulacao. Valores iguais ou
inferiores a 1 reduzem o ntmero de angulos, tornando o processo mais rapido, mas potencial-
mente menos preciso. Por outro lado, valores superiores a 1 aumentam o nimero de angulos,

resultando em maior precisao, mas com aumento do tempo de execucao. A opg¢ao de aplicar um
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filtro gaussiano (blur) durante o processo de reconstrugao tem como objetivo suavizar a imagem
resultante, reduzindo detalhes de alta frequéncia e realcando caracteristicas de baixa frequéncia.
Se o parametro fBlur for definido como 1, o filtro gaussiano é aplicado; se for definido como 0,
o filtro nao é aplicado. O parametro npizels_blur determina a intensidade do esborratamento,

ou seja, o tamanho da janela do filtro gaussiano.

Estes parametros formam a base para a configuragao e adaptagao do cédigo, permitindo que
ele seja ajustado as necessidades especificas de cada cenario de SPECT. Neste caso, consideramos

sz = 1000, pizpercm = 10, order = 0, nangles_factor = 1, blur = 1 e npizels_blur = 7.

3.2.4 Definicao do Objeto

Cada iteracao do ciclo for angle in range(nangles): representa uma posi¢ao angular distinta
ao redor do objeto, semelhante a SPECT.

Primeiro, um objeto bidimensional vazio é criado usando a matriz obj = np.zeros((sz, sz)).
O objetivo é preencher regides especificas deste objeto simulado com coeficientes de atenuacao
que representam diferentes materiais. As regioes dentro do objeto que representam diferen-
tes materiais sao definidas através das linhas de cédigo que atribuem valores de coeficiente de
atenuacao a essas regioes especificas, semelhante a definicao da fonte e cristal. O resultado é

mostrado na figura 3.9.

A funcao fwproj é utilizada para projetar o objeto rodado na orientacao atual, resultando

num sinograma que representa a projecao do objeto para esse angulo.
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Figura 3.9: Demonstragao do movimento de rotacao do objeto. Neste caso, o objeto tem dois
coeficientes de atenuacao. A escala estd em unidades arbitrarias para melhor visualizacao.
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3.2.5 Simulacao da Atenuagao da Radiagao

Para considerar a trajetoria da radiagao pelo sistema, é essencial compreender como a in-
tensidade da radiacdo é afetada a medida que atravessa os componentes do sistema, incluindo
a fonte, o objeto em estudo e o colimador. A atenuacdo da radiacdo ao atravessar os compo-
nentes é simulada multiplicando o sinograma do componente gerado por bkproj(), pela fungao
exponencial inversa. Isto leva em consideracao a reducao da intensidade da radiagao devido a
atenuacao. Esses elementos atenuam a intensidade da radiacao incidente, o que tem implicagoes

diretas na medida obtida pelo detetor.

Assim, os sinogramas de chegada e saida da radiacao no cristal tém uma relevancia crucial.
O sinograma de chegada, denominado sino_crys_arrive, guarda a intensidade da radiacao que
efetivamente atinge o cristal. Este sinograma engloba as atenuagoes decorrentes das interagoes
com a fonte, o objeto e o colimador, todos afetados pela absorcao e dispersao da radiacao.
Em contrapartida, o sinograma de saida, referido como sino_crys_leave, representa a radiacao
restante apds sua passagem pelo objeto e pelo colimador. Em tultima andlise, o sinograma de
detegao, denominado sino_crys_detect, emerge como a diferenca entre os sinogramas de chegada
e saida. Este sinograma retrata a radiacao que é efetivamente detetada pelo cristal, revelando

como a presenca do objeto e os efeitos do colimador influenciam a atenuacao da radiacao medida.

A consideracao minuciosa da atenuacéao da fonte, do objeto e do colimador é de suma
importancia neste contexto. A radiacao emitida pela fonte sofre uma atenuagao significativa
a medida que atravessa o objeto e o colimador, resultando numa intensidade detetada subs-
tancialmente menor. A subestimacao desses efeitos de atenuagao poderia levar a interpretacoes
equivocadas dos sinais detetados e, consequentemente, a diagndsticos ou avaliagdes incorretas. A
etapa de multiplicacao dos sinogramas da fonte, do objeto e do colimador atenuados, como imple-
mentado nas linhas de cddigo relacionadas a sino_crys_arrive, sino_crys_leave e sino_crys_detect,
é uma representacao matematica dessa interacao complexa. A multiplicacdo combina os efeitos
individuais de atenuacao desses componentes, gerando um sinograma que reflete os ajustes ne-
cessarios para corrigir a atenuagao. A subsequente obtenc¢ao do sinograma de detegdo por meio
da diferenca entre os sinogramas de chegada e saida fornece uma medida quantitativa aproxi-

mada da atenuagao resultante da presenca do objeto e do colimador.

Posteriormente, esses passos sao repetidos, mas considerando que nao hé objeto presente,

resultando na variavel sino_crys_detect_noobject.

A seguir, é criada a varidvel w, que armazena as coordenadas (linhas e colunas) onde os
valores no sinograma de detecdo sem o objeto, (sino_crys_detect_noobject), nao sdo iguais a
zero. Isto é necessario, pois em locais onde os valores sao zero, calcular a razao entre os sino-
gramas nao teria sentido. Posteriormente, uma cépia do sinograma de detecao é gerada para
permitir manipulagoes sem afetar os valores originais do sinograma, preservando a integridade

dos dados. Nessa cépia, todos os valores do sinograma sao inicializados a 1, correspondendo
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a situacao de nao haver atenuacdao. Por fim, é realizada a divisao entre os valores do sino-
grama com o objeto (sino_crys_detect) e os valores correspondentes do sinograma sem o objeto
(sino_crys_detect_noobject). Isto ocorre somente nas posi¢oes em que o sinograma sem o objeto
nao possui valores iguais a zero. Dessa forma, é possivel determinar a proporg¢ao exata da ra-

diacao detetada, considerando a influéncia do objeto no sistema.

A funcao jps_bkproj pode agora ser aplicada para reconstruir as imagens a partir dos si-
nogramas de detecao (sino_crys_detect, sino_crys_detect_noobject), gerando duas imagens: uma
correspondente ao sinograma de detegdo com o objeto (img_crys_detect) e outra para o sino-

grama de detegao sem o objeto (img_crys_detect_noobject).

A imagem de atenuagao do objeto (img_obj_atten) é calculada pela divisao entre as imagens
reconstruidas dos sinogramas de detecao com e sem o objeto. Isto fornece uma representacao das
alteracoes na atenuacao do objeto. No entanto, alguns valores podem se tornar ”NaN”devido a
divisdes por zero ou operagoes invalidas. Para tratar isso, substituimos esses valores "NaN” por

zeros, garantindo a integridade dos dados.

As imagens img_obj_atten_in_obj e img_obj_atten_in_crys sao geradas multiplicando a ima-
gem de atenuacao do objeto pelas correspondentes ao objeto e ao cristal. Isto permite visualizar

a distribuicao de atenuagao do objeto dentro das regioes do objeto e do cristal, separadamente.

As contagens de radiacao no cristal sao calculadas multiplicando as imagens reconstruidas
dos sinogramas de detecao com e sem o objeto pelas méscaras do cristal. Isto isola a radiacao

que interage com o cristal.

Além disso, sdo calculadas as projecoes médias das contagens de radiacdo no cristal, tanto
com o objeto quanto sem o objeto. O vetor proj armazena as médias das contagens de radiagao
para cada angulo de projecao. A partir dessas projecoes, é calculado o fator de atenuacao da
projecao (proj-atten) pela divisdo entre as proje¢oes com e sem o objeto. Por fim, o vetor
proj_ACF armazena os fatores de corregao da atenuacdo. Os resultados obtidos sdo armazena-
dos em vetores que acumulam estas informacgoes para cada angulo de projecao. Dessa forma,
aplicando a fungao bkproj(), é possivel obter as projecoes de detegao (sinoallprojs_detected), os
fatores de atenuagao (sinoallprojs-AF's), os fatores de correcao de atenuagao (sinoallprojs-ACF's)

e os logaritmos dos fatores de corregao de atenuagao (sinoallprojs_logACFs).

O filtro gaussiano € aplicado nas imagens que representam as contagens detetadas no cristal
(counts_in_crystall e counts_in_crystal_noobjectl). O filtro é implementado por meio da fungao
gaussian_filter da biblioteca SciPy, que aplica um filtro gaussiano para suavizar a imagem. Ao
aplicar o filtro gaussiano, os detalhes finos e ruidos presentes nas imagens sao atenuados, resul-
tando numa imagem mais suave e menos granulada. Isto pode ser vantajoso em certas situagoes,
como na melhoria da qualidade visual da imagem ou na reducgao de artefatos de alta frequéncia

decorrentes de ruido. No entanto, é importante notar que a aplicacdo de um filtro gaussiano
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também pode levar a perda de detalhes importantes da imagem. Portanto, a decisao de aplicar
o filtro deve ser ponderada de acordo com os objetivos especificos da andlise e interpretacao das

imagens reconstruidas.

Com o intuito de alcancar o objetivo estabelecido neste projeto, o programa conclui sua
execucao obtendo as imagens paramétricas dos coeficientes de atenuacao do objeto. Essa ob-
tencao é realizada por meio da operacao de subtracao das imagens reconstruidas por retro-
projecao filtrada a partir das informagoes armazenadas em (sinoallprojs_-logACFs) correspon-

dentes as duas energias consideradas.
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Analise e Resultados

Ao longo desta simulagao, foi possivel obter varios tipos de imagens correspondentes a
etapas que decorrem ao longo da aquisicao de imagem através da SPECT. Esta primeira seccao
neste capitulo tem como principal objetivo analisar os resultados obtidos, nao tendo por base
nenhuma energia concreta, mas valores de teste que permitem uma melhor visualizacao dos
resultados pretendidos. A segunda parte visa aplicar este raciocinio as imagens definidas com
valores de algumas energia usadas em SPECT: 93keV, 140keV, 159keV. Adicionalmente, é uti-
lizado uma fonte de 511keV, energia normalmente utilizada em PET.

Por fim, com o objetivo de obter as imagens de transmissao de coeficientes de atenuagéao com
a dupla energia, sera apresentado as subtragoes das imagens para 93keV com 140keV, 140keV
com 159keV, 140keV com 511keV.

4.1 Aquisicoes para a Energia Teste

Tendo em conta a metodologia considerada no capitulo anterior, obtivemos a imagem cor-
respondente a fonte, objeto, colimador e cristal e respetivo sinograma de cada componente para
posteriormente calcular o sinograma de atenuagao. E de notar que a fonte tanto neste caso como
na seccao 4.2, manteve-se com a mesma consideracao de 1000 fotoes emitidos, e que cada ponto

de um sinograma corresponde a uma linha no espaco da imagem.

Imagem rodada

Sinograma

—T 1000 200000
175000
150000
600 125000
100000
75000

50000

200
25000

Q
0 200 400 600 800 0 200

a) b)

Figura 4.1: a) Imagem apés rotacao da fonte considerando 1000 fotdes emitidos, e b) respetivo
sinograma, obtido com a fungao fwproj().
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Imagem rodada Sinograma Atenuagao colimador
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Figura 4.2: a) Imagem apds rotagao do colimador, b) respetivo sinograma, obtido com a fungao
fwproj(), e ¢) sinograma de atenuagao obtido com a equagao 2.5.
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Figura 4.3: a) Imagem apds rotagao do cristal, b) respetivo sinograma, obtido com a fungao
fwproj(), e ¢) sinograma de atenuagao obtido com a equagao 2.5.
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Figura 4.4: a) Imagem apdés rotacdo do objeto, b)respetivo sinograma, obtido com a fungao
fwproj(), e ¢) sinograma de atenuagao obtido com a equagao 2.5.

Através dos sinogramas obtidos conseguimos estimar os fotoes que conseguem chegar, deixar
o cristal e que sao detetados. ”sino”, no titulo das imagens 4.5 e 4.6 é uma abreviatura para

sinograma.
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Sino de chegada ao cristal com objeto  Sino de saida do cristal com objeto Sino de detecgao no cristal com objeto
0 200000 0 200000 0

175000 175000
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a) b) c)

Figura 4.5: Imagens referentes aos fotoes que conseguem: a) chegar ao cristal, b) deixar o
cristal e c) sao detetados em caso de presenca de objeto.

Sino de chegada ao cristal sem objeto  Sino de saida do cristal sem objeto Sino de detecgao no cristal sem objeto
0 200000 200000
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Figura 4.6: Imagens referentes aos fotoes que conseguem: a) chegar ao cristal sem objeto, b)
deixar o cristal sem objeto e c) s@o detetados sem objeto.

Ao obter estes resultados, testou-se para order=0 e order=3. Isto altera o tipo de inter-
polacao da fungao rotacao, no caso de order=0, estamos a considerar interpolacao do tiponearest-
neighbour, caso order=3, estamos a considerar a interpolagao cibica. A interpolagao do tipo
nearest-neighbour é uma técnica simples e mais rapida. Atribui o valor do pixel mais préximo a
um novo ponto, o que a torna computacionalmente eficiente, especialmente em situagoes em que
o tempo de processamento é critico. No entanto, surge a desvantagem da qualidade das imagens
interpoladas com esta técnica tender a ser inferior, com bordas irregulares e uma aparéncia
pixelizada. Além disso, a interpolacao de nearest-neighbour pode introduzir artefatos indeseja-
dos, tornando-se menos adequada para aquisi¢oes significativas. Por outro lado, a interpolacao
cubica, é conhecida por produzir imagens interpoladas de alta qualidade. Leva em consideracao
informacoes dos pixeis vizinhos e realiza calculos mais complexos para criar imagens mais sua-

ves. Além disso, a interpolacdo cubica minimiza a introducao de artefatos visuais, tornando as
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imagens interpoladas mais realistas. No entanto, essa abordagem é computacionalmente mais
intensiva, o que significa que pode ser mais lenta, especialmente ao lidar com imagens de alta
resolucao. Além disso, em alguns casos, pode exigir mais dados de entrada, o que pode ser um
desafio se os dados disponiveis forem limitados. No entanto, ao ser testado, verificou-se que ao
considerar-mos a interpolacao cubica havia valores negativos que surgiam no sinograma, corres-
pondente a atenuacgao do colimador, o que nao era suposto. Ao considerar a interpolacao de
nearest-neighbours, os resultados tornaram-se visivelmente melhores. Como neste caso os valores
dos pixeis tém um significado fisico, é provavel que seja a melhor opcao evitar a introdugao de

novos valores no pixeis da imagem como na interpolagao cubica.

No decorrer deste projeto também foi preciso ter em atencao outras duas situacoes. Uma
delas, o comprimento do objeto, pois, como lhe é associado uma rotacao diferente da dos restantes
componentes, no caso de ser muito grande, o objeto colide com os componentes, resultando em
erros na imagem. A outra é a probabilidade de haver truncatura do objeto. Isto refere-se a que
o objeto seja rodado fora do alcance da fonte e do cristal, devido & sua posicao caso nao seja
centrado ou pelos componentes serem pouco extensos e nao irradiar ou detetar o objeto na sua
totalidade. Isto resultaria em zonas do objeto que ndo seriam detetadas. Assim, a posicio de

todos elementos, e a sua dimensao é um fator crucial para se obter uma simulacao exequivel.

0 — 1.8
-1.6
200 14
F1.2
400

600

800

0 200 400 600 800

Figura 4.7: Representacao do cristal, colimador, objeto e fonte, respetivamente. Os valores
dos pixeis correspondem a coeficientes de atenuagao mas que foram multiplicados por diferentes
fatores apenas para efeito de visualizagao.

Tendo em conta todas estas questoes, conseguimos estabelecer uma imagem com todos os
componentes, figura 4.7. E de notar que foi preciso multiplicar os valores dos componentes
por valores maiores, de forma a garantir a sua visibilidade para esta imagem em que todos os
componentes estao visiveis. Esta multiplicacao é apenas feita para esta imagem, e nao afetara

os resultados posteriores.
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a) b)

Figura 4.8: a) Exemplo do efeito de truncatura ; b) exemplo da influéncia do tamanho no

objeto na rotacao

Conseguimos distinguir a fonte, o objeto com duas zonas de atenuagao distintas, onde a
zona mais amarela representa a regiao mais atenuante e a parte laranja o material com o coefi-

ciente de atenuagao menos atenuante.

Para comparagao, obtivemos a imagem correspondente a detegao no cristal para o caso da

simulacao pretendida, em que temos um objeto, e também para o caso de nao haver objeto.

Imagem de atenuag¢ao do objeto

10

. Imagem de detecgao no cristal com objeto 0 Imagem de detecgdo no cristal sem objeto

160000 250000
140000 200 200
200000
120000

400 400

100000 150000

80000
100000 °°°
60000

40000
50000 800
20000

0.0

0 200 400 600 800

a) b) c)

Figura 4.9: Imagens de retroprojecao simples do: a) sinograma de detegao do cristal com
objeto, b) sem objeto e ¢) do objeto atenuado. As imagens mostram no caso onde existe objeto,
ha uma parte (mais escura) que sofre mais atenuagdo que outra, o que vai de encontro ao
esperado, ja que os coeficientes de atenuagao sao definidos em conformidade. Estas imagens nao
representam o numero de fotoes que existe em cada espaco, apenas permite ter uma ideia do
trajeto e atenuacao dos fotoes que sao detetados no cristal. Da mesma forma, o mesmo efeito
verifica-se na imagem do cristal, onde na imagem correspondente a presenca do objeto é notavel
a presenca de uma zona mais atenuante.
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Ingagem de atenuagao do objeto no objeto + cristal

r 1.0

200 ros
400 r 0.6
600 0.4
800 0.2
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0 200 400 600 800

Figura 4.10: Representacao do cristal com a atenuacao do objeto e do proprio objeto atenuado.

Se visualizarmos a média, segundo a vertical, dos pixeis desta imagem 4.11a) em com-
paragao com a auséncia de objeto 4.11b), podemos confirmar que sem o objeto, o nimero de
fotoes detetados é superior a média no caso de haver o objeto. Esta média é apenas uma

estimativa, uma vez que é calculada em todas as linhas.

Projection (Counts in Crystal) Projection (Counts in Crystal No Object) Projecéo em cristal, com e sem objeto

—— Com objeto
—— Sem objeto

2000 2000
1000

800 1500 1500

1000 1000

400

0 200 400 600 800 1000 0 200 400 600 800 1000 0 200 400 600 800 1000
X position X position

a) b) c)

Figura 4.11: Projegao no cristal: a) com objeto, b) sem objeto e ¢) com as curvas sobrepostas.
A linha azul representa a projecao no cristal com objeto, a linha vermelha representa o caso de
auséncia de objeto, na posicao de 359°.

Ao realizar o racio das duas curvas da figura 4.11c), é possivel obter o fator de atenuagao
devido ao objeto, 4.12a). No caso de haver divisdo por 0, o resultado dard igual a 1, o que
significa que nao héd atenuacao. Depois, é calculado o inverso da curva, 4.12b), resultando no
fator que permite corrigir a atenuagao e é a esta curva é aplicada um logaritmo natural, 4.12c),
0 que é necessario para a reconstrucao da imagem dos coeficientes de atenuacao, uma vez que

por exemplo, considera os valores igual a zero fora do objeto.
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Racio das duas curvas Projection (attenuation correction factor) log of Projection (attenuation correction factor)
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Figura 4.12: a) Récio das duas curvas (com e sem objeto), b) inverso desse récio e c) resultado
da aplicacao do logaritmo a essa imagem.

As vérias projecoes guardam-se em sinoallprojs_detected, uma para cada grau de rotacao
do objeto. Apds a rotagao total, sera submetido a reconstrugao. E possivel verificar as zonas

onde existe mais atenuacao, correspondente a posicao final pés rotacao, do objeto.

log of Projection (attenuation correction factor) Log of Projection (attenuation correction factor)
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Figura 4.13: Exemplo de projecao com ruido: a) Logaritmo das projecoes sem esborratamento
e b) representa a sua consequéncia em sinoallprojs_logACF's.
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Figura 4.14: Exemplo de projecao sem ruido: a) Logaritmo das projegoes com esborratamento
e b) representa a sua consequéncia em sinoallprojs_-logACF's.
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Por fim da simulacao, procedemos a retroprojecao simples do sinograma anterior. No caso
em que é aplicado o parametro fBlur, é notério uma melhoria na qualidade de imagem final. Os
artefactos circulares foram reduzidos devido a definicdo de mpizeis_blur que, quanto maior for,

mais efeito de esborratamento aplica & imagem.

Imagem reconstruida Imagem reconstruida

1000 1000

800 800
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400 400

200

200 200

0 200 400 600 800 1000

a) b)

Figura 4.15: Resultado da projegao simples: a) sem esborratamento e b) com esborratamento
de npizeis_blur=".

Com a retroprojecao filtrada, observa-se uma diferenga maior, onde é bem visivel a zona
mais atenuante, ou seja, que possui maior coeficiente de atenuagao, bem como onde a zona onde

o0 meio menos atenuante, a agua, também foi definida.

Imagem reconstruida Imagem reconstruida
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Figura 4.16: Resultado da projegao filtrada: a) sem esborratamento e b) com esborratamento
de npizeis_blur="7.

Desta forma, comprova-se a importancia de aplicacao da retroprojecao filtrada e como esta
melhora as imagens obtidas, mesmo tendo em conta que o sinograma final obtido possui muitas
altas frequéncias que se tornam dominantes quando filtradas pelo filtro rampa (que amplifica as

altas frequéncias).
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4.2 Energias utilizadas em SPECT: 93keV, 140keV, 159keV

Nesta secgao, sao mostradas as imagens finais com principais alteragoes face as obtidas com
a energia teste. Os resultados obtidos resultam da aplicacao das mesmas etapas apresentadas
anteriormente na sec¢ao 4.1 para a energia teste, mas aos valores correspondentes a cada energia

referidos na tabela 3.1.

Atenuagao no colimador de tungsténio

Atenuacao colimador Atenuacao colimador Atenuacao colimador Atenuacao colimador
0 1.0 0 1.0 0 1.0 0
200 0.8 200 0.8 200 0.8 200 0.8
400 A 0.6 400 0.6 400 0.6 400 A 0.6
600 0.4 600 0.4 600 0.4 600 - 0.4
800 0.2 800 0.2 800 0.2 800 - 0.2
0 200 0 200 0 200 0 200
a) b) c) d)

Figura 4.17: Atenuagao no colimador de tungsténio para cada energia: a) para energia 93keV;
b) para energia 140keV; c) para energia 159keV; d) para energia 511keV. Nota-se que a medida
que a energia aumenta, hd menos atenuacao. Quando a atenuacao é 1, significa que intensidade
do feixe nao foi alterada.

Atenuacao no cristal de NalI(T1)

Atenuacao cristal Atenuacao cristal Atenuacao cristal Atenuacao cristal
07 10 0 1.0 0 10 07 1.0
0.8 0.8 200 0.8 0.8
0.6 0.6 400 0.6 0.6
0.4 0.4 600 4 0.4 0.4
0.2 0.2 800 4 0.2 0.2
T 0.0 T 0.0 T 0.0 T
0 200 0 200 0 200 0 200
a) b) c) d)

Figura 4.18: Atenuacao no cristal de Nal(Tl) para cada energia: a) para energia 93keV; b)
para energia 140keV; c) para energia 159keV; d) para energia 511keV. Nota-se que a medida
que a energia aumenta, hd menos atenuacao. Quando a atenuagao é 1, significa que intensidade
do feixe nao foi alterada.

65



4. Anilise e Resultados

Atenuagao no objeto composto por agua e chumbo

Atenuacao objeto Atenuacao objeto Atenuacao objeto Atenuacao objeto

0 10 o 10 0 10 0 10
200 - 0.8 200 - 0.8 200 - 0 200 0.8
0.6 0.6 06 400 0.6
0.4 0.4 04 6001 0.4
800 0.2 200 4 0.2 800 4 0.2 800 + 0.2

0 200 0 200 0 200 0 200

a) b) c) d)

Figura 4.19: Atenuacdo no objeto composto por dgua e chumbo para cada energia: a) para
energia 93keV; b) para energia 140keV; c¢) para energia 159keV; d) para energia 511keV. A
zona mais escura mostra a possivel localizacao do chumbo, e a zona mais avermelhada mostra a
possivel localizacao da agua. Nota-se que a medida que a energia aumenta, hd menos atenuacao.
Quando a atenuacao ¢ 1, significa que intensidade do feixe nao foi alterada.

Comparativamente ao cendrio da energia teste, a consideracao das substancias agua e
chumbo como materiais de interesse na simulagdo permitiu uma andlise mais detalhada das
areas de atenuacao ao longo de um ciclo de rotacao completo. Neste contexto, a regiao mais
escura nas imagens obtidas indica com maior precisao a localizagao do chumbo, ressaltando
assim as propriedades de atenuacao desse material em relacdo a dgua. Isto reflete-se também
no comportamento do calculo da projecoes e respetivos sinogramas. Os resultados obtidos para
cada componente, mostram que quanto maior a energia, menor a atenuagao. E de notar que a
definicao da fonte mantém-se constante ao longo de todas as simulagoes, com emissao de 1000
fotoes.

A barra de intensidade de cores ajusta-se automaticamente as imagens, no entanto, como estas
ainda estao sujeitas a ruidos de alta intensidade, e tendo em consideracao o percurso de ate-
nuacgao, consideramos o valor maximo de 400. Desta forma, consegue-se estabelecer comparagoes

visuais entre as imagens geradas.
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4.2.1 Retroprojecao obtida com 93keV, simulando o uso do radionuclideo
Galio-67

Lol%g(rjitmo de sinoallprojs_ACF Imagem reconstruida

L5 1000 ™t 1600
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800
3 400
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2 400
200
1 200
0 0
0 200 0 200 400 600 800 1000
a) b)

Figura 4.20: Retroprojecao simples com energia 93keV: a) Sinograma resultante do logaritmo
aplicado as projegoes apds a rotagao de 360° do objeto atenuado; b) Retroprojegao simples da
figura 4.20a) através da fungao bkproj() com ramp=0.
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Figura 4.21: Retroprojecao filtrada com energia 93keV: a) Retroprojecao filtrada da figura
4.20a) através da fungao bkproj() com ramp=1; b) figura 4.21a) com escala ajustada a um valor
méximo igual para todas as imagens (400).
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4.2.2 Retroprojecao obtida com 140keV, simulando o uso do radionuclideo

Tecnécio-99m

Lo%aritmo de sinoallprojs_ACF
1000 —

re

0 200

a)

1000

800

600

400

200

Imagem reconstruida

200 400 600

k)

800

1000

r 1400

r 1200

r 1000

- 800

600

400

Figura 4.22: Retroprojecao simples com energia 140keV: a) Sinograma resultante do logaritmo
aplicado as projegoes apds a rotagdo de 360° do objeto atenuado; b) Retroprojecao simples da
figura 4.22a) através da fungao bkproj() com ramp=0.
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Figura 4.23: Retroprojecao filtrada com energia 140keV: a) Retroprojegao filtrada da figura
4.22a) através da fungao bkproj() com ramp=1; b) figura 4.23 a) com escala ajustada a um valor

méximo igual para todas as imagens (400).
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4.2.3 Retroprojecao obtida com 159keV, simulando o uso do radionuclideo
Iodo-123
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Figura 4.24: Retroprojegao simples com energia 159keV:a) Sinograma resultante do logaritmo
aplicado as projegoes apds a rotagao de 360° do objeto atenuado; b) Retroprojegao simples da
figura 4.24 a) através da func¢ao bkproj() com ramp=0.
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Figura 4.25: Retroprojecao filtrada com energia 159keV: a) Retroprojegao filtrada da figura
4.24a) através da fungao bkproj() com ramp=1; b) figura 4.25a) com escala ajustada a um valor
méximo igual para todas as imagens (400).

4.2.4 Retroprojecao adicional obtida com energia de 511keV

Por fim, calculamos também as imagens para a energia de 511keV. Embora esta energia
seja tipicamente utilizada em PET devido a aniquilacao de positroes que a caracteriza, em
alguns casos também pode ser interessante considerar o uso nesta simulagao SPECT, dado ser
relativamente comum a presenca de fontes de emissores de positroes em servigos de medicina
nuclear. Para além disso, considerar uma energia tao elevada pode ser 1til na caracterizagao de

amostras de materiais especificos.
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Figura 4.26: Retroprojecao simples com energia 511keV: a) Sinograma resultante do logaritmo
aplicado as projegoes apds a rotagao de 360° do objeto atenuado; b) Retroprojegao simples da
figura 4.26a) através da fungao bkproj() com ramp=0.
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Figura 4.27: Retroprojecao filtrada com energia 511keV:a) Retroprojecgao filtrada da figura
4.26a) através da fungao bkproj() com ramp=1; b) figura 4.27a) com escala ajustada a um valor
méximo igual para todas as imagens (400).

Os resultados decorrentes do cédlculo das projecoes considerando a energia de 159keV de-
monstram notavel semelhanca com aqueles obtidos para a energia de 140keV, o que conduz a
uma auséncia de diferencas substanciais na reconstrucao da imagem final. Esta proximidade
entre os valores considerados para ambas as energias é caracterizada por uma diferenca bastante

reduzida, sendo, portanto, consonante com o comportamento previamente antecipado.

Assim, obtendo as imagens podemos realcar que quando a escala se ajusta automatica-
mente, o valor médximo é menor que nas outras imagens. Mas quando ajustamos a escala para
os mesmos valores, podemos comparar os resultados visuais. A imagem resultante em 511keV é
menos brilhante que em 140keV e 159keV.
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4.3 Imagens Paramétricas

Assim que obtidas as imagens finais de retroprojecao filtrada, é possivel criar as imagens

paramétricas dos coeficientes de atenuacao do objeto, fazendo a subtracao destas imagens.

4.3.1 Imagem paramétrica dos coeficientes de atenuacao para energias de
93keV e 140keV

93keV - 140keV 120 93keV - 140keV

r 120

r 100

80

o 200 400 600 800

a) b)

Figura 4.28: Imagem paramétrica correspondente a subtragao de 93keV com 140keV: a) sem
escala ajustada e b) com escala ajustada ao valor maximo de 100.

4.3.2 Imagem paramétrica dos coeficientes de atenuacao para energias de
93keV e 159keV
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Figura 4.29: Imagem paramétrica correspondente a subtragao de 93keV com 159keV: a) sem
escala ajustada e b) com escala ajustada ao valor maximo de 100.

71



4. Analise e Resultados

4.3.3 Imagem paramétrica dos coeficientes de atenuacao para energias de
93keV e 511keV
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Figura 4.30: Imagem paramétrica correspondente a subtragao de 93keV com 511keV: a) sem
escala ajustada e b) com escala ajustada ao valor maximo de 100.

Comparando as imagens, observa-se que a imagem final resultante de 93keV por 511keV
apresenta maiores valores, e quando comparadas a mesma escala de intensidade (intensidade
méximo de 100), a imagem resultante desta subtracao é muito mais visivel que a imagem resul-
tante da subtragao das restantes. Isto deve-se a proximidade de energias e ao facto dos valores
de atenuacao variarem mais quao mais distante forem os picos de energia considerados. No
entanto, comparados as imagens obtidas com as energias utilizadas em SPECT, figura 4.28 e
figura 4.29, verifica-se que os resultados sao semelhantes, dado a proximidade das energias con-
sideradas. Como se pretendia, confirma-se a viabilidade de obtencao de imagens paramétricas
dos coeficientes de atenuacao dado que se mostra a possivel localizagdo do chumbo (zona mais
clara) no objeto, e também a presenca de dgua (zona mais avermelhada no objeto), permitindo

diferenciar os dois componentes constituintes do objeto.

4.4 Limitacoes e Vantagens da Simulagao

E relevante destacar a vantagem intrinseca desta simulagao, caracterizada pela consideragao
de fontes monoenergéticas, em vez de espetros de energias das fontes de raios-X onde os fotoes
possuem varias energias, e em caso de energias proximas, pode ocorrer sobreposi¢ao desse es-
petro, que provoca ruido nas imagens. Também pela sua simplicidade em comparacao com
simulacoes mais complexas envolvendo técnicas como Monte Carlo e Geant4. Isto ofereceu a
flexibilidade de explorar diversos cendrios e ajustar diferentes conjuntos de parametros. Ainda,
o facto de utilizarmos a transformada de Radon, faz com que sejam calculados os integrais de

linha para todas as linhas retas que se possam definir na imagem, permitindo avaliar a atenuacao
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dos diferentes materiais para todas as direcoes dos fotoes emitidos pela fonte. O método fun-
cionaria do mesmo modo para objetos arbitrariamente complicados sendo apenas uma questao
de os definir previamente. O tempo de processamento seria semelhante, nao dependendo da
complexidade dos objetos. No entanto, deve-se ressaltar que essa abordagem possui limitagoes,
uma vez que nao alcanca a precisao de simulagoes mais sofisticadas e serve principalmente como
uma ferramenta que permite ter uma ideia do que seria observavel. H4 ainda varios detalhes que
podem ser melhorados para otimizar o desempenho desta simulagao. Isso inclui a consideracao
de modelos mais realistas para objetos e componentes da gantry, como o tipo de detetor, bem
como a exploracao de objetos compostos com coeficientes de atenuacido mais variados. Ainda
nas desvantagens, é importante realcar que nao é considerado as mudangas de diregao dos fotoes
que os fotoes scattered provocariam, devido a sua complexidade em simuléd-lo e a Transforma de
Radon possivelmente ja nao ajudaria. Outro fator que também pode ter impacto nas conclusoes
tiradas é os efeitos do blurring aplicado para modelizar a incerteza no cristal pode nao ser a
melhor solugao, como os pixeis tém valor fisico, qualquer manipulacao deles pode influenciar as

conclusoes tiradas.
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Conclusao

Com base nos resultados obtidos, foi possivel realizar uma comparacao abrangente das ima-
gens simuladas em todos os cenarios, bem como reconhecer o papel crucial desempenhado pela
técnica de retroprojecao filtrada na melhoria da qualidade das imagens. Apesar dos desafios
enfrentados durante este projeto cientifico, acreditamos que esta pesquisa contém um consi-
deravel potencial de investigacao e melhoria, particularmente quando se considera a utilizacao
de equipamentos adequados e a aquisicao de imagens de fantomas com coeficientes de atenuacao
também proximos entre si. Esta abordagem permitird uma avaliagao mais precisa do impacto

da dupla energia na discriminacao de materiais.

Tendo em conta todas as limitacoes desta simulacao, é de realcar que a maior sera a falta
precisao e a nao consideracao de scatter, o que faz com que os resultados obtidos apenas per-
mitam avaliar se hd viabilidade e ter uma ideia do que poderia ser o resultado. No entanto,
para além da facilidade com que se podem simular diferentes tipos de objetos compostos por
diferentes materiais e coeficientes de atenuacao, das maiores vantagens também é a consideracao
de fontes monoenergéticas, onde todos os fotoes tém a mesma energia e sdo absorvidos com
igual probabilidade, ao contrario do que acontece quando sao considerados espetros de energia,

compostos por fotdes com diferentes energias.

Em relacao as andlise da atenuacao da radiagao, conclui-se que com a imagem de dupla
energia para energias normalmente utilizadas em SPECT (93keV-140keV, figura 4.28 e 93keV-

159keV, figura 4.29) hé de facto viabilidade e possivelmente poderd melhorar os resultados.

A inclusao de uma energia de teste, na qual valores de aquisicao de imagem nao realistas
foram utilizados, foi particularmente significativa pois permitiu a exploracao de cenarios alter-
nativos e a avaliacao do potencial do simulacao, servindo como uma base de comparacao ao
longo de todo o projeto. Assim como a consideragao do valor de 511keV que apesar da carac-
teristica resultante das aniquilacoes dos positrées de energia nao se adequar aos tipo de detecao
em SPECT, a aplicacao desta fonte de PET seria fcil, mas a cAmara gama deteta apenas fotoes
individuais. O esperado era que o coeficiente de atenuacao tendesse a diminuir com a energia,

mas por vezes hd aumentos bruscos [64].

De acordo com a lei de Beer-Lambert, a intensidade diminui com a espessura do material

e com o coeficiente de atenuacao. O coeficiente de atenuacao depende da energia, de tal forma
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que em geral diminui com a energia. Portanto, a intensidade que emerge do material fica maior
se houver menos atenuacao, o que acontece no caso do chumbo. Perante os nossos calculos, o
coeficiente do chumbo diminui conforme se foi aumentando a energia de 93keV para 140keV,
para 159keV e para 511keV. Posto isto, esperar-se-ia ter maior atenuagao com 93keV do que
com 511keV. Na pratica, podemos observar que as imagens reconstruidas para energias mais
baixas resultam em imagens com menos fotoes detetados, devido & maior atenuagao, o que vai

de encontro com o esperado.
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A

Calculos de Interpolacao Linear

Para calcular os valores do coeficiente de atenuacgao linear em &dgua foram realizados os

seguintes cdlculos, tendo em conta os valores de coeficientes de atenuagao linear que se encontram

em [64] para certas energias:

100keV) — 1(80keV)

100keV — 80keV

0.1707 cm~! — 0.1837 cm ™!
20keV

1(93keV) = j(80keV) + X . (93keV — 80keV)

=0.1837 cm ™! + - (13keV)

=0.17525 cm ™!

1(150keV) — p(100keV)
150keV — 100keV
0.1505 cm™! — 0.1707 cm ™!
+ 50keV

11(140keV) = 1(100keV) + - (140keV — 100keV)

=0.1707 cm™!

- (40keV)
=0.15454 cm™!

1(200keV) — p(150keV)
200keV — 150keV
0.1370 cm™! — 0.1505 cm !
50keV

p(159keV) = p(150keV) + - (159keV — 150keV)

=0.1505 cm ™! + - (9keV)

= 0.14807 cm™!

1(600keV) — 1(500keV)

600keV — 500keV

0.08956 cm~! — 0.09687 cm ™!
100keV

w(511keV) = p(500keV) +

- (511keV — 500keV)

= 0.09687 cm~! +

- (11keV)

= 0.096066 cm ™!

(A1)

(A.2)
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B
Cdédigo Python

import numpy as np

from scipy.ndimage import rotate

import matplotlib.pyplot as plt

from scipy.ndimage import gaussian_filter

from scipy.fft import fftshift, ifft, fft

# Funcgdo forward projection

def jps_fwproj(img, show, nangles, order, modality):

if modality == 2:

maxdegrees = 360.
else:

maxdegrees = 180.

sz = img.shape[0]
sino = np.zeros((sz, nangles), dtype=float)

rotimg = img.copy()

for i in range(nangles):
proj = np.sum(rotimg, axis=0)
sino[:, i] = proj
rotimg = rotate(img, (-i / float(nangles) * maxdegrees), reshape=False,

order=order)

if show ==
plt.figure(), plt.imshow(rotimg, cmap=’hot’, origin=’lower’), plt.colorbar(),
plt.title(’Imagem rodada’), plt.show()
plt.figure(), plt.imshow(sino, cmap=’hot’, origin=’lower’), plt.colorbar(),

plt.title(’Sinograma’)
return sino

# Fungdo retroprojecdo filtrada
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B. Cédigo Python

def jps_bkproj(sino, show, nangles, order, modality, ramp):

90

if modality == 2:
maxdegrees = 360.
else:

maxdegrees = 180.

sz = sino.shape
nbins = sz[0]
img = np.zeros((nbins, nbins), dtype=float)

ones = np.ones((nbins, nbins), dtype=float)

for i in range(nangles):

# Aplicagdo do Filtro

if np.any(ramp == 1):
window = np.hamming(2*nbins)
rampfilter = np.concatenate((np.arange(nbins // 2), np.zeros(nbins),
np.arange(nbins // 2)[::-1]1)) * window
imgzero = np.concatenate((sino[:,i], np.zeros(nbins)))
shifted_array = np.roll(imgzero, -(nbins//2))
fft_shifted_array = np.fft.fft(shifted_array)
mult_result = fft_shifted_array * rampfilter
inv_fft_result = np.fft.ifft(mult_result)
filtered_proj = np.roll(inv_fft_result, nbins)
filtered_proj = filtered_proj[(nbins//2): (3*(nbins//2))]

tmpimg = filtered_proj.real * ones

# Sem Filtro
else:

tmpimg = sino[:, i] * ones

angle = (-i / float(nangles) * maxdegrees)

img += rotate(tmpimg, angle, reshape=False, order=order)

if show == 1:
plt.figure(), plt.imshow(img, cmap=’hot’, origin=’lower’),
plt.colorbar(), plt.x1im(0, nbins), plt.ylim(0, nbins),
plt.title(’Imagem reconstruida’), plt.show()

return img



B. Cédigo Python

# Paré@metros

sz = 1000 # Tamanho da imagem, em pixeis

pixpercm = 10 # Nimero de pixeis por cm

show = 1 # 1 para aparecer graficos intercalares, O para n&o aparecer

order = 0 # O para Interpolagdo Nearest-Neighbor, 1 para Interpolagdo Cibica
modality = 2 # 1 para PET (1809), 2 para SPECT (3609)

fBlur = 1 # 1 para aplicar esborratamento, O para ndo aplicar

npixels_blur = 7 # nuimero de pixels para aplicar a esborratamento

nangles_factor = 1. # 1 ou <1 para aumentar a velocidade

nangles = int(maxdegrees * nangles_factor) # Nimero de &dngulos em "sino_detected",

que corresponde a todas as rotagdes do objeto em relacdo a cémara

# Fonte
src = np.zeros((sz, sz), dtype=float)
src[400:600, 800:810] = 1000 # Valor de fotles emitidos

sino_src = jps_fwproj(src, order=order, modality=modality, show=show, nangles=360)
img_srcO = jps_bkproj(sino_src, order=order, modality=modality, show=show,
nangles=nangles, ramp=0)

img_src = jps_bkproj(sino_src, order=order, modality=modality, show=show,

nangles=nangles, ramp=1)

sino_src_att = np.exp(-sino_src)
plt.figure(), plt.imshow(sino_src_att, cmap=’hot’), plt.colorbar(),
plt.title(’Atenuagdo da Fonte’)

# Colimador
collim = np.zeros((sz, sz), dtype=float)
c0llim[200:800:10, 200:230] = 2.9829 / pixpercm # Valor de atenuagio para o Colimador

sino_collim = jps_fwproj(collim, order=order, modality=modality, show=show,
nangles=360)

img_collim0 = jps_bkproj(sino_collim, order=0, modality=modality, show=show,
nangles=360, ramp=0)

img_collim = jps_bkproj(sino_collim, order=0, modality=modality, show=show,

nangles=360, ramp=1)
sino_collim_att = np.exp(-sino_collim)

plt.figure(), plt.imshow(sino_collim_att, cmap=’hot’), plt.colorbar(),
plt.title(’Atenuagio colimador’)
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B. Cédigo Python

# Cristal
crys = np.zeros((sz, sz), dtype=float)
crys[200:800, 180:198] = 0.5670 / pixpercm # Valor de atenuacfo para o Cristal

sino_crys = jps_fuproj(crys, order=order, modality=modality, show=show,
nangles=nangles)

img_crysO = jps_bkproj(sino_crys, order=order, modality=modality, show=show,
nangles=nangles, ramp=0)

img_crys = jps_bkproj(sino_crys, order=order, modality=modality, show=show,

nangles=nangles, ramp=1)

sino_crys_att = np.exp(-sino_crys)
plt.figure(), plt.imshow(sino_crys_att, cmap=’hot’), plt.colorbar(),
plt.title(’Atenuagdo cristal’)

# Inicializacgdo

sinoallprojs_detectedl = np.zeros((sz, nangles))
sinoallprojs_AFsl = np.zeros((sz, nangles))
sinoallprojs_ACFsl = np.zeros((sz, nangles))

sinoallprojs_logACFsl = np.zeros((sz, nangles))

show=0

for i in range(nangles):

# Objeto
obj = np.zeros((sz, sz))

0obj[400:600,400:500] = 0.1545 / pixpercm # Valor de atenuag3o para o objeto

obj[420:500,420:480] = 1.7458 / pixpercm # Outros valor de atenuagio para o objeto

obj = rotate(obj, (i / float(nangles) * maxdegrees), reshape=False, order=order)
sino_obj = jps_fwproj(obj, order=order, modality=modality, show=show,
nangles=nangles)

sino_obj_att = np.exp(-sino_obj)

# Sinogramas no Cristal com Objeto

sino_crys_arrive = sino_src * sino_obj_att * sino_collim_att

sino_crys_leave = sino_crys_arrive * sino_crys_att

sino_crys_detect = sino_crys_arrive - sino_crys_leave

# Sinogramas no Cristal sem Objeto

sino_crys_arrive_noobject = sino_src * sino_collim_att
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B. Cédigo Python

sino_crys_leave_noobject = sino_crys_arrive_noobject * sino_crys_att

sino_crys_detect_noobject = sino_crys_arrive_noobject - sino_crys_leave_noobject

w = np.where(sino_crys_detect_noobject != 0)
sino_crys_detect_objatten = sino_crys_detect.copy()
sino_crys_detect_objatten[:] = 1

sino_crys_detect_objatten[w] = sino_crys_detect[w] / sino_crys_detect_noobject [w]

img_crys_detect = jps_bkproj(sino_crys_detect, show=show, order=order,
modality=modality, nangles=nangles, ramp=0)
img_crys_detect_noobject = jps_bkproj(sino_crys_detect_noobject, show=show,

order=order, modality=modality, nangles=nangles, ramp=0)

img_obj_atten = img_crys_detect / img_crys_detect_noobject

img_obj_atten[np.isnan(img_obj_atten)] = 0

img_obj_atten_in_obj = img_obj_atten * (obj != 0)

img_obj_atten_in_crys = img_obj_atten * (crys != 0)

counts_in_crystal = img_crys_detect * (crys > 0)

counts_in_crystal_noobject = img_crys_detect_noobject * (crys > 0)

# Aplicar esborratamento
fBlur =1
if fBlur ==
counts_in_crystall = gaussian_filter(counts_in_crystal,
npixels_blur) * (crys != 0)
counts_in_crystal_noobjectl = gaussian_filter(counts_in_crystal_noobject,

npixels_blur) * (crys != 0)

projl = np.mean(counts_in_crystall, axis=1)
proj_noobjectl = np.mean(counts_in_crystal_noobjectl, axis=1)

proj_attenl = projl / proj_noobjectl

proj_attenl[np.where("np.isfinite(proj_attenl))] = 1
proj_ACF1 = 1 / proj_attenl

sinoallprojs_detectedl[:,i] = projl
sinoallprojs_AFsi[:,i] = proj_attenl
sinoallprojs_ACFsi[:,i] = proj_ACF1
sinoallprojs_logACFs1[:, i] = np.log(proj_ACF1)
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B. Cédigo Python

show = 1

# BackProjection

img_objl = jps_bkproj(sinoallprojs_detectedl, show=show, order=order,
modality=modality, nangles=nangles, ramp=0)

img_obj_AFsl = jps_bkproj(sinoallprojs_AFsl, show=show, order=order,
modality=modality, nangles=nangles, ramp=0)

img_obj_ACFsl = jps_bkproj(sinoallprojs_ACFsl, show=show, order =order,
modality=modality, nangles=nangles, ramp=0)

img_obj_logACFsl = jps_bkproj(sinoallprojs_logACFsl, show=show,
order=order, modality=modality, nangles=nangles, ramp=0) #Retroprojecdo Simples
img_obj_logACFs_FBP1 = jps_bkproj(sinoallprojs_logACFsl, show=show,

order=order, modality=modality, nangles=nangles, ramp=1) #Retroprojegdo Filtrada
#Imagens paramétricas, o cédigo é repetido para cada energia

#Subtragdo da retroprojecdo filtrada de duas energias

final = img_obj_logACFs_FBP1 - img_obj_logACFs_FBP2

plt.figure, plt.imshow(final, cmap=’hot’, origin=’lower’,

plt.colorbar())
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