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4.1 Espectroscopia . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61

4.1.1 Espectroscopia de emissão estimulada empregada na avaliação de mi-

crocalcificações associadas ao câncer de mama . . . . . . . . . . . . . . 61

4.1.1.1 Dosimetria . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 65

4.1.2 Avaliação experimental da composição de CCR utilizando a espectros-

copia de emissão estimulada . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66

4.1.3 Simulação da distribuição de dose absorvida em órgão adjacente ao
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4.2.1.2 Dosimetria . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86
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e espalhamento inelástico nos detectores HPGe. . . . . . . . . . . . . . . 64
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resolução temporal de 0,1 ns. Os planos de visão interceptam o centro da

lesão de CCR. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84

27 Imagens renderizadas dos elementos 23Na (a) e 31P (b) para diferentes

planos de visão. As imagens tomográficas foram adquiridas com uma
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de imagens da NSECT (b): rim esquerdo (RE), rim direito (RD), coluna
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os espectros. O valor médio x das contagens e o desvio padrão da média

s calculado como a raiz quadrada das contagens são apresentados. . . . . 71

12 Análise quantitativa para diferença de médias entre os valores de pixel
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ESPECTROMETRIA E RECONSTRUÇÃO DE IMAGENS

TOMOGRÁFICAS DE EMISSÃO ESTIMULADA POR NÊUTRONS

VIA ALGORITMO EM E MÉTODO DE MONTE CARLO

Rodrigo Sartorelo Salemi Viana

RESUMO

A NSECT figura como uma nova técnica espectrográfica capaz de

avaliar in vivo a concentração de elementos utilizando a reação de espalhamento

inelástico (n,n’). Desde sua introdução, várias melhorias vem sendo propostas com o

objetivo de investigar aplicações para o diagnóstico cĺınico e redução da dose absor-

vida associada à aquisição tomográfica. Neste contexto, são apresentadas duas novas

aplicações de diagnóstico utilizando as abordagens espectroscópica e tomográfica da

NSECT. Uma nova metodologia também foi proposta para otimizar a amostragem

do sinograma que está diretamente relacionado com a qualidade de reconstrução

através do protocolo de irradiação. Os estudos realizados foram desenvolvidos com

base em simulações com o código MCNP5. O diagnóstico de Carcinoma de Célula

Renal (CCR) e a detecção de microcalcificações mamárias foram avaliadas nos es-

tudos conduzidos utilizando um objeto simulador humano. Os resultados obtidos

demonstram a habilidade da técnica NSECT em detectar a alteração da composição

dos tecidos modelados em função do desenvolvimento das patologias avaliadas. O

método proposto para a otimização dos sinogramas foi capaz de simular analitica-

mente a composição do meio irradiado permitindo que a qualidade de reconstrução e

a dose efetiva fossem avaliados em função da taxa de amostragem. Entretanto, futu-

ras pesquisas devem ser conduzidas para quantificar o limiar de detecção de acordo

com os elementos selecionados.



SPECTROMETRY AND EMISSION TOMOGRAPHIC IMAGE

RECONSTRUCTION STIMULATED BY NEUTRONS VIA EM

ALGORITHM AND MONTE CARLO METHOD

Rodrigo Sartorelo Salemi Viana

ABSTRACT

The NSECT figures as a new spectrographic technique able to eva-

luate in vivo the concentration of elements using the inelastic scattering reaction

(n,n’). Since its introduction, several improvements have been proposed with the

aim of investigating applications for clinical diagnosis and reduction of absorbed

dose associated with CT acquisition. In this context, two new diagnostic applicati-

ons are presented using spectroscopic and tomographic approaches from NSECT. A

new methodology has also been proposed to optimize the sinogram sampling that

is directly related to the quality of the reconstruction by the irradiation protocol.

The studies were developed based on simulations with MCNP5 code. Diagnosis of

Renal Cell Carcinoma (RCC) and the detection of breast microcalcifications were

evaluated in studies conducted using a human phantom. The obtained results de-

monstrate the ability of the NSECT technique to detect changes in the composition

of the modeled tissues as a function of the development of evaluated pathologies.

The proposed method for optimizing sinograms was able to analytically simulate the

composition of the irradiated medium allowing the assessment of quality of recons-

truction and effective dose in terms of the sampling rate. However, future research

must be conducted to quantify the sensitivity of detection according to the selected

elements.



1 INTRODUÇÃO

A técnica tomográfica NSECT (Neutron Stimulated Emission

Computed Tomography) foi apresentada à comunidade acadêmica como uma nova

modalidade de aquisição tomográfica que explora a própria composição do meio ir-

radiado para compor as imagens reconstrúıdas. Diferentemente de outras técnicas

tomográficas comercialmente conhecidas, a NSECT vem sendo aplicada com sucesso

como uma abordagem in vivo não-invasiva em estudos sobre a identificação e diferen-

ciação entre tecidos sem a administração de contraste ou traçador radioativo (Floyd

et al., 2006).

Devido às suas caracteŕısticas, o desenvolvimento e aplicações desta

técnica vem se tornando foco de estudos apresentados no meio acadêmico e na mı́dia

virtual. Em 2013, o portal de not́ıcias medicalphysicsweb publicou uma matéria

online intitulada Neutrons identify kidney cancer apresentando uma das pesquisas

originalmente desenvolvidas e descrita nesta tese (Dineley, 2013).

A presente tese apresenta os resultados obtidos a partir de estudos re-

alizados com o objetivo de otimizar e investigar novas aplicações cĺınicas da técnica

NSECT. Foi avaliado o emprego da NSECT na detecção in vivo de microcalcificações

associadas ao desenvolvimento do câncer de mama e na detecção de tumores renais,

sendo estas abordagens inéditas. Além de investigações computacionais, a detecção

de tumores renais também motivou a realização de um experimento utilizando amos-

tras de tecido humano. No âmbito de otimização da técnica NSECT, desenvolveu-se

uma nova metodologia aplicada na aquisição dos sinogramas utilizados para a recons-

trução tomográfica. A descrição das etapas realizadas nesta pesquisa será organizada

nos caṕıtulos como segue.
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Caṕıtulo 2 Revisão de literatura

São abordados os principais conceitos teóricos empregados no desenvolvimento

da pesquisa conduzida na presente tese. A descrição dos objetivos e da ori-

ginalidade da pesquisa realizada são apresentadas neste caṕıtulo.

Caṕıtulo 3 Material e métodos

Este caṕıtulo é dedicado à descrição detalhada das metodologias empregadas

e originalmente desenvolvidas no decorrer desta pesquisa. Dado o objetivo

desta tese, diferentes aspectos da técnica NSECT foram avaliados através de

simulações e experimentos, tais como: espectrometria, otimização e recons-

trução de imagens tomográficas e seu emprego no diagnóstico cĺınico. Uma

atenção especial deve ser atribúıda à Seção 3.5 onde são descritas as metodo-

logias originais propostas.

Caṕıtulo 4 Resultados e discussão

Este caṕıtulo apresenta os resultados obtidos através das metodologias em-

pregadas. Além da aquisição de espectros de emissão e reconstruções to-

mográficas, a avaliação dosimétrica das abordagens desenvolvidas é apresen-

tada neste caṕıtulo.

Caṕıtulo 5 Conclusões

Este caṕıtulo apresenta as considerações finais e discute novas perspectivas

para a continuidade desta pesquisa.

Anexo A Apresenta uma cópia do Termo de Consentimento Livre e Esclarecido

permitindo com que amostras de tecido renal humano fossem utilizadas para

pesquisa.

Apêndices Descreve sucintamente a teoria de tópicos adicionais relacionados com

a metodologia empregada nesta tese.



2 REVISÃO DE LITERATURA

2.1 Conceitos teóricos da NSECT

A NSECT é uma técnica espectrográfica capaz de obter informações

quantitativas acerca da distribuição dos elementos qúımicos presentes no meio irra-

diado através da reação nuclear de espalhamento inelástico (n,n’).

Um feixe de nêutrons rápidos se propaga livremente ao longo do ca-

minho de projeção até colidir com um núcleo de um isótopo estável. Se o nêutron

espalha inelasticamente através da reação (n,n’), o núcleo estimulado pela energia

cinética altera seu estado energético (excitação). Os núcleos excitados permanecem

neste estado durante o est́ımulo criado pela reação (n,n’), decaindo rapidamente para

seu estado energético estável através da emissão de fótons gama com energia igual à

diferença entre os estados energéticos. Como estes ńıveis de energia são intŕınsecos ao

núcleo emissor, a energia do fóton gama se torna uma assinatura energética do núcleo

emissor presente no meio irradiado, o que permite sua identificação e quantificação

(Floyd et al., 2006).

O desenvolvimento de patologias se caracteriza pela mudanças na con-

centração dos elementos que compõem o meio irradiado. Assumindo que a alteração

da composição é precedente à alteração morfológica nos tecidos afetados, a quan-

tificação desses elementos pode fornecer um diagnóstico precoce in vivo sobre o

desenvolvimento da patologia. Como exemplos, pode-se citar casos como a diferença

de composição entre os tecidos tumorais benigno e maligno (Bender et al., 2007),

hemocromatose hepática (Agasthya et al., 2012), o transporte de nutrientes para o

funcionamento cerebral (Stedman & Spyrou, 1995), composição de doenças renais
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(Chmielnicka & Nasiadek, 2003) e doenças card́ıacas (Altekin et al., 2005). Dessa

forma, a NSECT oferece uma alternativa não-invasiva para a detecção e diagnóstico

de patologias como as descritas.

Deve-se ressaltar que, diferentemente de outras técnicas tomográficas

cuja radiação é emitida ou transmitida pelo meio irradiado, a NSECT é caracterizada

como uma modalidade exclusivamente de emissão, sendo que o est́ımulo requerido

para a produção de fótons pelo meio irradiado é devido à interação do feixe de

nêutrons, primariamente por meio da reação (n,n’). Ainda que outras reações se-

cundárias envolvendo fótons, nêutrons e elétrons ocorram, oriundos da reação (n,n’)

no meio irradiado; o sinal detectado na NSECT é atribúıdo ao espectro de emissão

originado pela reação (n,n’), onde a presença e concentração dos isótopos emissores

são avaliadas através da identificação das energias dos estados excitados.

A técnica NSECT pode ser empregada em duas abordagens distintas e

complementares. A primeira consiste na espectroscopia do meio irradiado através da

identificação e quantificação dos elementos de interesse de acordo com a amplitude

dos canais energéticos do espectro de emissão. A segunda abordagem é nada mais

do que uma extensão da primeira, onde múltiplas projeções do feixe de nêutrons são

amostradas ao redor do meio irradiado para adquirir o conjunto de dados de entrada

para a reconstrução tomográfica. Analogamente à análise da amplitude dos canais

energéticos na espectroscopia, os valores de pixel das imagens obtidas são proporcio-

nais à concentração dos elementos selecionados, cuja identificação é realizada através

da energia de excitação no espectro de emissão.

2.1.1 Tomografia de emissão estimulada associada com a informação do

tempo de voo do nêutron

Um dos desafios encontrados para a implementação cĺınica da técnica

NSECT é o tempo de irradiação envolvido na aquisição tomográfica, estimado em

48 horas segundo Kapadia (2007), o que torna impraticável a aquisição tomográfica

numa rotina cĺınica. O tempo de exposição estimado é por sua vez dependente de
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dois fatores: intensidade da fonte de nêutrons (∼ 107 n) e eficiência da geometria

para detecção. Outro fator de extrema importância na implementação cĺınica é

a dose efetiva durante a aquisição tomográfica que por sua vez é dependente do

tempo de exposição, quantidade de projeções e intensidade do feixe de nêutrons

empregado. Logo, a aquisição dos espectros de emissão com estat́ıstica suficiente

pode ser comprometida dependendo dos fatores mencionados.

Com o objetivo de superar tais limitações, Agasthya (2013) propôs em

sua pesquisa um novo método de aquisição para a NSECT que consiste em localizar

o śıtio de emissão de fótons produzidos pela reação (n,n’) com base no tempo de

voo do nêutron. Neste método, o tempo de detecção está associado primariamente

com o tempo decorrido entre a emissão de fótons e a incidência de nêutrons no meio

irradiado. O śıtio de emissão onde ocorreu a reação (n,n’) pode ser localizado em

profundidade utilizando a relação linear entre a velocidade média de propagação do

nêutron e o tempo de detecção dos fótons produzidos. O método de aquisição citado

foi empregado nesta tese como uma abordagem auxiliar para a aquisição de imagens

tomográficas empregando um menor número de projeções e consequentemente menor

energia depositada.

2.1.2 Seleção de elementos de interesse como biomarcadores

O espectro de emissão obtido pela NSECT reflete a composição do

meio irradiado através das energias que identificam os isótopos emissores. Entre-

tanto, considerando o emprego da NSECT no diagnóstico cĺınico, a seleção dos ele-

mentos como biomarcadores deve satisfazer duas condições básicas: favorecer uma

combinação única entre os elementos selecionados nos tecidos avaliados por meio da

diferença de concentrações (i) e possuir elevada seção de choque para a reação (n,n’)

(ii).

A condição (ii) está relacionada com o limiar de detecção, uma vez

que quanto maior a seção de choque maior a taxa de emissão de fótons, enquanto

que a condição (i) é empregada como indicador da presença do estado patológico.



6

Quando o mesmo elemento se apresenta em diferentes concentrações entre os tecidos

afetados, a tendência observada indica a alteração da fisiologia. Se outros elementos

são identificados no mesmo espectro de emissão com uma tendência de concentrações

complementares (invertidas) entre os tecidos, a diferenciação dos mesmos é conduzida

diminuindo a possibilidade de ocorrência de falha no diagnóstico (falso positivo ou

falso negativo). Como exemplo deste conceito, os elementos Ca, V, Cu, Zn, Se e Rb

são encontrados em diferentes concentrações nas composições de tumores de mama

benigno e maligno (Rizk & Sky-Peck, 1984).

2.1.3 Aplicações e desenvolvimento da NSECT

Desde sua introdução em 2006, aplicações como a detecção de câncer

de mama (Kapadia et al., 2006a; Bender et al., 2007; Kapadia et al., 2010) e da he-

macromatose hepática (Kapadia, 2007; Agasthya et al., 2012) foram avaliadas pela

técnica NSECT através de simulações computacionais cujos resultados foram va-

lidados por experimentos (Kapadia et al., 2005, 2006b, 2008) e motivaram novas

pesquisas, como a apresentada nesta tese. Ainda em 2013, Agasthya (2013) demons-

trou que a NSECT também pode ser empregada no diagnóstico de outras doenças

hepáticas como cirrose, esteatose e câncer.

Contribuindo para o desenvolvimento da técnica NSECT, esta tese

apresenta os resultados obtidos com a pequisa de duas novas aplicações para o di-

agnóstico cĺınico com a NSECT e uma abordagem inédita para a otimização da

reconstrução tomográfica, como descrito na próxima seção.

2.2 Objetivo e originalidade

Utilizando simulações computacionais com o código MCNP5, esta tese

tem por objetivo: apresentar a metodologia originalmente desenvolvida com base no

emprego da técnica NSECT para a (i) detecção de microcalcificações associadas ao

câncer de mama e o (ii) diagnóstico de lesões de Carcinoma de Célula Renal (CCR),

além de apresentar uma metodologia inédita para a (iii) otimização da reconstrução
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tomográfica. As motivações dos objetivos propostos são apresentadas a seguir de

acordo com a empregabilidade da técnica NSECT.

2.2.1 Microcalcificações associadas ao câncer de mama

Segundo estimativas fornecidas pelo Instituto Nacional do Câncer -

INCA, é esperado que cerca de 57 a cada 100 mil mulheres serão diagnosticadas com

câncer de mama em 2014, o que totaliza 21% de todos os novos casos para este ano

(INCA, 2014). Um dos principais efeitos do desenvolvimento do câncer de mama é

a formação de depósitos de cálcio conhecidos na literatura como microcalcificações.

A primeira descrição de uma microcalcificação em uma mamografia foi

apresentada por Salomom & Beitrage (1913). Desde então, muitos estudos foram

conduzidos para caracterizar e classificar diferentes tipos de microcalcificações. De

acordo com Tabar et al. (2000), a taxa de sobrevivência de pacientes que desenvolvem

tumor de mama é inversamente proporcional ao tamanho das microcalcificações.

Entretanto, a detecção precoce pode ser impraticável devido ao próprio tamanho

das microcalcificações, não permitindo a distinção clara entre estruturas no tecido

irradiado em mamografias.

O tumor e a mama saudável apresentam caracteŕısticas distintas tais

como, a densidade e, principalmente a composição qúımica. Considerando que as

alterações fisiológicas precedem as alterações morfológicas, qualquer parâmetro ex-

tráıdo a ńıvel molecular, e relacionado ao desenvolvimento tumoral pode ser usado

como uma medida preditiva. Este parâmetro pode ser usado como uma potencial

ferramenta para o diagnóstico cĺınico uma vez que expressa a fisiologia do tumor.

Sendo uma técnica não-invasiva, a NSECT foi proposta originalmente no presente

trabalho para avaliar in vivo a mudança na concentração de cálcio na mama devido

a presença de microcalcificações com diferentes tamanhos e composições.



8

2.2.2 Carcinoma de célula renal

Segundo a Sociedade Brasileira de Urologia - SBU, cerca de 40% dos ca-

sos diagnosticados de tumor renal estão em estágio avançado, diminuindo as chances

de cura o que eleva a taxa de mortalidade (SBU, 2014). Além do mais, o diagnóstico

desta doença apresenta algumas dificuldades, pois o paciente pode ser assintomático

ou apresentar sintomas comuns a outras doenças como hematúria, dores abdomi-

nais, fadiga, perda de peso e anemia. Devido a estas caracteŕısticas, a detecção do

câncer renal é muitas vezes acidental devido a aquisição de imagens abdominais para

o diagnóstico de outras enfermidades.

A realização de exames cĺınicos que envolvem a aquisição de imagens

médicas vêm se tornando cada vez mais frequente nos últimos 30 anos devido aos

avanços tecnológicos de técnicas não-invasivas de imageamento, e muitas destas fo-

ram propostas para o diagnóstico in vivo de tumores (Kim et al., 2008, 2009; Verma

et al., 2010). Entretanto, segundo Millet et al. (2011), nenhum critério conclusivo

foi estabelecido para a distinção entre tecido saudável e tumor utilizando apenas

imagens médicas.

Atualmente, a biópsia ainda é o método padrão empregado para o di-

agnóstico do Carcinoma de Célula Renal (CCR) apesar de ser invasivo e acarretar

riscos ao paciente, uma vez que o mesmo deve estar sedado. Ainda, a acurácia

de detecção pela biópsia é diretamente proporcional ao tamanho do tumor, logo,

o diagnóstico precoce de tumores renais pode ser comprometido devido a dificul-

dade associada a punção de pequenas lesões. De acordo com os estes argumentos,

é apresentado o primeiro estudo conduzido para avaliar a aplicação da NSECT no

diagnóstico in vivo do CCR através da aquisição de imagens tomográficas tridimen-

sionais.

2.2.3 Otimização da reconstrução tomográfica na NSECT

A teoria sobre protocolos para aquisição de imagens tomográficas é

amplamente explorada na literatura. Técnicas como a tomografia de emissão de
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pósitrons (Positron Emission Tomography - PET) e ressonância magnética nuclear

(Magnetic Resonance Imaging - MRI) fazem parte da rotina empregada no di-

agnóstico cĺınico e contam com um extenso histórico de avanços tecnológicos. Em

especial, as modalidades que empregam radiação ionizante, como a tomografia com-

putadorizada de raios-x (Computed Tomography - CT), são capazes de obter imagens

tomográficas de alta resolução sem superar os limites de dose efetiva definidos para

os órgãos humanos (McNitt-Gray, 2002).

Segundo Kak & Slaney (2001), a qualidade das imagens tomográficas

reconstrúıdas é dependente da frequência de amostragem (aquisição) do sinal, tal

que o rúıdo presente nas reconstruções pode ser atribúıdo, dentre outros fatores, às

posições de projeção do feixe ou discretização dos elementos de detecção. Entretanto,

os protocolos de aquisição com base na teoria de amostragem não podem ser dire-

tamente empregados na técnica NSECT devido ao fator de qualidade da radiação

para nêutrons. Dessa forma, devido ao número de projeções do feixe de nêutrons

requerido, a qualidade da imagem tomográfica reconstrúıda pode ser comprometida

em função da elevada dose efetiva.

Para suprir a deficiência de uma metodologia para a criação de proto-

colos de aquisição especificamente designados para NSECT, foi conduzido um estudo

pioneiro com o objetivo de otimizar a qualidade das imagens reconstrúıdas em função

da configuração de irradiação e da dose efetiva.



3 MATERIAL E MÉTODOS

3.1 O método Monte Carlo e o código MCNP5

O método Monte Carlo aplicado ao transporte de radiação foi desen-

volvido com os primeiros códigos computacionais durante o projeto Manhattan para

a produção da bomba atômica na década de 40. O método proposto consiste em

subdividir o problema de transporte em vários estágios onde são simulados todos

os eventos posśıveis de acordo com as distribuições de probabilidade associadas à

natureza da part́ıcula transportada, meio de transporte e interações com a matéria.

Considerando que os estágios simulados compõem um experimento em que o com-

portamento da part́ıcula transportada é observado através de suas interações com o

meio, a simulação de vários experimentos (∼ 106 - 108) fornece valores médios dos

parâmetros de interesse, por exemplo o fluxo de part́ıculas, considerando o compor-

tamento estocástico da part́ıcula transportada.

Uma série de códigos computacionais baseados no método Monte Carlo

foi desenvolvido pelo Los Alamos National Laboratory na década de 50. Estes códigos

foram combinados em um único e em 1977 a primeira versão do código MCNP (Monte

Carlo N-Particle) foi lançada para o transporte acoplado de nêutrons e fótons. Além

de aplicações em projeto de reatores nucleares, o código MCNP pode ser empregado

na estimativa de doses radiológicas, projetos de blindagem hospitalar, radioterapia,

medicina nuclear, tomografia computadorizada e várias outras aplicações em f́ısica

médica.

A versão 5 do código MCNP1 foi utilizada na pesquisa desenvolvida

1A biblioteca ENDF/B-VII foi utilizada nas simulações com o código MCNP5.
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para o transporte acoplado de nêutrons, fótons e elétrons. De acordo com o prinćıpio

do método Monte Carlo aplicado ao transporte de radiação, os eventos associados à

interação da part́ıcula incidente de origem (fonte) são simulados no meio de trans-

porte, assegurando que o comportamento observado da part́ıcula se aproxime do

real através da natureza dos processos estocásticos simulados. O transporte aco-

plado realizado pelo código MCNP5 (MCNP5, 2003) simula a cascata de eventos

originada pela interação entre as part́ıculas da fonte e o meio, ou seja, independente

da part́ıcula incidente, qualquer evento originado pela fonte também será transpor-

tado desde sua origem até sua absorção ou fuga. A Figura 1 mostra o conceito do

transporte acoplado simulado pelo MCNP5.

Figura 1 - Transporte acoplado de nêutrons, fótons e elétrons. Todos os eventos gera-

dos a partir da interação entre a part́ıcula incidente e o meio de transporte

são simulados. Figura adaptada de MCNP5 (2003).

De acordo com a natureza estocástica do transporte de radiação, a

cascata de eventos originada pela interação do nêutron é dependente das distribuições

de probabilidade associadas ao comportamento da part́ıcula e do meio de transporte.

Logo, um nêutron incidente pode ser retroespalhado (2) ou ser espalhado no meio

(1) produzindo um fóton ou induzindo a fissão (3) em materiais f́ısseis o que também

produz um fóton e mais dois nêutrons, podendo um deles ser capturado (4) e o outro

ejetado para fora do meio de transporte (5). O fóton em (3) pode ser espalhado
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pelo meio (Compton e Rayleigh) (6) e ejetado para fora do meio de transporte (7)

enquanto que o fóton produzido em (1) pode interagir com o meio de transporte por

produção de pares (8) ou efeito fotoelétrico (9). Quando a interação da part́ıcula

incidente é simulada suficientemente para reduzir a incerteza do método, grandezas

como a energia depositada em decorrência do fluxo de part́ıculas podem ser estimadas

em função das distribuições de probabilidades associadas aos eventos descritos.

3.1.1 Interações do nêutron com a matéria

Devido a ausência de carga, o nêutron interage diretamente com o

núcleo sem interagir com a eletrosfera do átomo. A seguir serão discutidos os prin-

cipais mecanismos de interação do nêutron com a matéria.

1. Captura radioativa: Nesta reação o nêutron é capturado e absorvido pelo núcleo

seguido pela emissão de radiação γ caracteŕıstica ao núcleo emissor. Esta reação

é simbolizada na literatura por (n,γ).

2. Reações com part́ıculas carregadas : Nêutrons são absorvidos pelo núcleo se-

guido pela emissão de part́ıculas carregadas, tais como α e p. Estas reações

são descritas na literatura como (n,α) e (n,p) respectivamente.

3. Reações com produção de nêutrons : Nêutrons incidentes podem interagir com

os nêutrons no núcleo do átomo, ejetando-os do núcleo alvo como nêutrons

secundários. Tais reações são encontradas na literatura como (n,2n) e (n,3n).

4. Fissão: Nesta reação o núcleo de átomo que interage com o nêutron pode ser

fissionado, liberando na reação nêutrons secundários e radiação γ.

5. Espalhamento elástico: O nêutron colide com o núcleo do átomo elasticamente,

alterando sua velocidade, direção e sentido de propagação. O núcleo do átomo

permanece em seu estado estável. Esta reação é simbolizada na literatura por

(n,n).
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6. Espalhamento inelástico: Esta reação é simbolizada na literatura por (n,n’).

O prinćıpio de interação é idêntico ao da reação (n,n), entretanto, o estado

energético do núcleo é alterado. O núcleo excitado retorna a seu estado estável

emitindo radiação γ caracteŕıstica ao núcleo emissor e do seu estado excitado.

Esta é a reação na qual a NSECT é fundamentada.

Esta reação possui um limiar energético E∗ para o nêutron incidente que é

dependente do número de massa A do núcleo do isótopo alvo e da energia de

excitação φ do núcleo irradiado, equação 1. A reação ocorrerá apenas se a

energia E do nêutron incidente for superior a E∗. Neste caso, a seleção da

energia do nêutron incidente no meio irradiado deve ser escolhida tal que o

limiar energético seja ultrapassado. Como exemplo, E∗ = 4,80 MeV para o

isótopo 12C cuja energia de excitação é 4,44 MeV.

E∗ =
A+ 1

A
φ. (1)

3.1.2 Grandezas quantificadas pelo código MCNP5

A seguir serão descritas as grandezas quantificadas pelo código MCNP5

que foram utilizadas neste trabalho.

3.1.2.1 Estimativa do fluxo de part́ıculas

O fluxo médio de part́ıculas que se propagam em um volume V é

calculado pelo código MCNP5 de acordo com a seguinte definição:

ϕV =
1

V

∫
dE

∫
dV

∫
vN(−→r , E, t)dt, (2)

onde N(−→r , E, t) é a densidade de part́ıculas localizadas pelo vetor −→r (cm) com

energia E (MeV) no tempo t (s) e velocidade v (cm/s).

Por definição, ϕV é calculado integrando os intervalos diferenciais dE e

dV para o peŕıodo (t) compreendido pela criação da part́ıcula simulada até sua fina-

lização (absorção ou fuga). Entretanto, o código MCNP5 também permite a seleção
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de intervalos de integração pré-definidos para a dependência energética dE e tempo-

ral dt. A grandeza ϕV , com unidade [part́ıculas/cm2], é calculada individualmente

pelo cartão F4 para o transporte de fótons, nêutrons e elétrons respectivamente como

F4:P, F4:N e F4:E.

3.1.2.2 Estimativa da energia depositada

A estimativa da energia depositada média por part́ıcula é calculada a

partir da definição do fluxo médio de part́ıculas apresentada na equação 2. A densi-

dade de part́ıculas N(−→r , E, t) é multiplicada pela seção de choque total σt(E) e pela

função de transferência de energia H(E), ambas dependentes da energia E (MeV)

da part́ıcula incidente. Dessa forma, a probabilidade de interação das part́ıculas

simuladas e a energia transferida ao meio de transporte relacionam a densidade de

part́ıculas com a energia depositada. A energia depositada Ht é calculada como

segue:

Ht =
ρa
m

∫
dE

∫
dV

∫
σt(E)H(E)vN(−→r , E, t)dt, (3)

onde ρa e m são respectivamente a densidade atômica (átomo/barn-cent́ımetro) e

massa (g) do meio de transporte.

A função H(E) avalia a transferência de energia devido a interação da

part́ıcula incidente com o meio. Dessa forma, o transporte acoplado requer o cálculo

de H(E) individualmente para os diferentes tipos de part́ıculas transportadas. O

código MCNP5 quantifica a energia depositada Ht, em [MeV/g], através do cartão

F6 para o transporte de fótons e nêutrons como F6:P e F6:N. A energia depositada

devido ao transporte de elétrons é automaticamente considerada no cartão F6:P.

A energia depositada devido ao transporte acoplado das part́ıculas é calculada pela

soma de F6:N e F6:P obtidos através das seguintes funções de transferência de energia

H(E):
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• Nêutrons

H(E) = E −
∑
i

pi(E)[Ei,out(E)−Qi + Ei,γ(E)], (4)

onde:

pi(E)=Probabilidade de ocorrência da i-ésima reação com o nêutron incidente

com energia E;

Ei,out(E) = Energia média do nêutron produzido pela i-ésima reação a partir

do nêutron incidente com energia E;

Qi = Valor Q da i-ésima reação; e

Ei,γ(E) = Energia média do fóton produzido pela i-ésima reação a partir do

nêutron incidente com energia E.

• Fótons

H(E) = E −
3∑
i

pi(E)[Ei,out(E)], (5)

onde:

i = 1 implica na ocorrência de espalhamento pelo efeito Compton;

i = 2 implica na ocorrência de produção de pares;

i = 3 implica na ocorrência de efeito fotoelétrico;

pi(E)=Probabilidade de ocorrência da i-ésima reação com o fóton incidente

com energia E; e

Ei,out(E) = Energia média do fóton produzido pela i-ésima reação a partir do

fóton incidente com energia E. Para i = 2, Ei,out(E) = 2m0c
2 (energia de

repouso do elétron) e para i = 3, Ei,out(E) = 0.
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3.1.2.3 Estimativa da altura de pulso

A estimativa da altura de pulso calculada pelo código MCNP5 modela

a resposta da distribuição energética de pulsos criados em um detector de radiação

real. A distribuição de pulsos é calculada em função da contagem acumulativa dos

eventos que depositam energia discretizada em canais para cada part́ıcula simulada.

A altura de pulso é estimada pelo código MCNP5 através do cartão F8:P,E para o

transporte acoplado de fótons e elétrons.

3.2 Sistema tomográfico para a NSECT

O sistema tomográfico para a NSECT é composto por detectores e uma

fonte de nêutrons caracterizada por um feixe colimado monocromático cuja energia

deve ser escolhida de acordo com a energia do estado excitado do isótopo de inte-

resse. A disposição dos detectores ao redor do feixe deve ser realizada considerando

simultaneamente dois critérios básicos: (i) maximizar a detecção de eventos gama e

(ii) minimizar a interação de nêutrons pela incidência direta ou por espalhamento

com o detector. Estes objetivos devem ser contemplados independentemente do tipo

de detector empregado ou energia do feixe de nêutrons utilizado.

Um estudo foi realizado com base em uma simulação com o código

MCNP5 para otimizar a posição e disposição dos detectores. Um objeto simulador

ciĺındrico de 70 cm de altura e 40 cm de diâmetro, composto por água e imerso em

ar, foi irradiado no centro com um única projeção de um feixe de nêutrons colimado

de 6 MeV com uma seção quadrada de 1 cm2 e incidência perpendicular ao eixo do

cilindro. O fluxo de nêutrons e fótons foi avaliado em esferas de prova contendo ar

e dispostas ao redor da superf́ıcie circular do objeto simulador em posições equidis-

tantes e na mesma altura de incidência do feixe (perfil radial). Os fluxos também

foram calculados em posições equidistantes paralelas à superf́ıcie circular do objeto

simulador e centralizadas com a posição de projeção (perfil axial 1 e 2). Nesta última

configuração os fluxos foram calculados em posições anguladas 180◦ entre si. A Fi-
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gura 2 apresenta uma representação 3D das esferas de prova dispostas em torno do

objeto simulador.

Figura 2 - Configuração de simulação para a avaliação da localização dos detectores

no sistema tomográfico. Os perfis axial e radial com relação a posição de

incidência do feixe de nêutrons são apresentados para o cálculo do fluxo

de nêutrons e fótons.

O objeto simulador adotado representa um meio espalhador que simula

o tronco humano e a energia do feixe de nêutrons escolhida é de interesse para a

aplicação cĺınica da NSECT pois é suficiente para estimular isótopos em potencial

para o diagnóstico (Viana et al., 2013; Viana & Yoriyaz, 2011; Bender et al., 2007;

Kapadia et al., 2008). Logo, o espalhamento de nêutrons e fótons avaliados nas

posições adotadas descrevem o comportamento real do processo f́ısico de emissão

estimulada para NSECT. A Figura 3 apresenta os resultados obtidos com a simulação

realizada. Os fluxos calculados foram normalizados para uma intensidade de fonte

para 107 nêutrons.

De acordo com os resultados obtidos com a simulação, a emissão de
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fótons é predominantemente orientada em sentido oposto à orientação de projeção

do feixe incidente, apresentando espalhamento a partir da posição de projeção, Fi-

gura 3a. O fluxo de nêutrons calculado apresenta um comportamento onde apenas

uma fração dos nêutrons (∼ 0,05) produzidos pela fonte são retroespalhados, sendo

predominantemente propagados na mesma direção e sentido de incidência do feixe,

Figura 3b. Logo, a emissão estimulada de fótons e o espalhamento de nêutrons pelo

objeto simulador possuem dependência angular com a posição de incidência do feixe,

apresentada na Figura 3c.

Figura 3 - Perfis axiais do fluxo de fótons (a) e nêutrons (b) calculados paralelamente

a superf́ıcie circular do objeto simulador. Fluxo radial de fótons e nêutrons

(c) calculados ao redor do objeto simulador com relação a posição de

incidência do feixe de nêutrons.

Como observado, o fluxo de nêutrons calculado é máximo ao longo

da mesma orientação e sentido de incidência do feixe (0◦). O fluxo de nêutrons

decai rapidamente e, após um intervalo angular de ± 180◦, eleva-se novamente com

uma menor intensidade, o que corresponde a uma localização situada atrás do feixe

incidente. Esta mesma localização se refere a posição onde ocorre o maior fluxo

de fótons emitidos pelo objeto simulador. Desta forma, de acordo com o perfil

axial 1 para fótons e nêutrons, o arranjo de detectores na técnica NSECT deve

estar posicionado atrás da fonte, minimizando o efeito de nêutrons espalhados e
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maximizando a detecção de eventos gama.

Dependendo do arranjo experimental de interesse, múltiplos detecto-

res podem ser empregados a fim de aumentar a eficiência de detecção. Entretanto,

a condição apresentada para a localização dos detectores com relação a posição do

feixe deve ser satisfeita pois, a interação de nêutrons danifica os detectores além de

aumentar o ńıvel de rúıdo no sinal. De acordo com os resultados apresentados na

Figura 3c, o arranjo de detectores deve estar localizado no intervalo definido por ±

90◦ em relação a posição de incidência do feixe e próximo ao plano de projeção de

acordo com as dimensões dos detectores. Essas condições satisfazem os critérios para

a otimização do sistema de detecção e são adotadas nos arranjos de detectores, expe-

rimental e simulado via código MCNP5, empregados neste trabalho, como descrito

na Seção 3.5.

3.3 Reconstrução tomográfica de emissão

O método de reconstrução tomográfica baseado no algoritmo EM (Ex-

pectation - Maximization) é um dos métodos mais difundidos na literatura para a

reconstrução de imagens de emissão. Sendo este um método estocástico, a função

de verossimilhança pode ser modificada para a incorporação de caracteŕısticas de

interesse relacionados ao evento modelado, como por exemplo a eficiência de de-

tecção para um conjunto de orientações ou detectores. Outra caracteŕıstica muito

explorada é a capacidade de reconstrução de imagens a partir de um conjunto de

dados subamostrados, sendo esta uma caracteŕıstica inerente ao conjunto de da-

dos de entrada para as reconstruções tomográficas na NSECT. Métodos anaĺıticos

de reconstrução como o algoritmo de Retroprojeção Filtrada também poderiam ser

empregados. Entretanto, considerando a subamostragem do sinal na NSECT, a qua-

lidade de reconstrução das imagens devido a presença de artefatos seria inferior.

Devido à sua natureza estat́ıstica, este método permite a aquisição

de imagens mesmo utilizando um conjunto limitado de dados pois a estimativa é

relacionada simultaneamente com os dados de entrada e com a função de verossimi-
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lhança adotada pelo algoritmo. Diferentemente de outros métodos de reconstrução,

a função de verossimilhança exercerá um papel fundamental no processo de esti-

mativa reduzindo a incerteza associada ao cálculo pois, a priori, o comportamento

f́ısico do evento de interesse é conhecido e modelado. Logo, a natureza do evento de

interesse que rege a estimativa dada pelo algoritmo não está restrita unicamente aos

dados de entrada. A seguir será apresentada a formulação do algoritmo EM para a

reconstrução tomográfica de emissão para a técnica NSECT.

A reconstrução tomográfica é considerada como uma representação

visual dos órgãos/tecidos de interesse. Essa representação é feita em um espaço

amostral onde a região anatômica irradiada é subdividida em unidades de área,

conhecidas como pixels. Devido as propriedades da modelagem dos eventos de inte-

resse, o objetivo do algoritmo é estimar a localização primária dos fótons emitidos

pelo meio irradiado. O modelo estocástico empregado neste procedimento assume

que as emissões de fótons são regidas por um processo de Poisson com parâmetro λ

desconhecido (a ser estimado), usualmente referido como densidade de emissão.

O espaço amostral, correspondendo ao Campo de Visão (Fiel of View

- FOV) do sistema tomográfico, é virtualmente dividido em n pixels, sendo que λi

é associado ao i-ésimo pixel (i=1, 2, ..., n). Seja então yj o número de contagens

detectadas na j-ésima posição de projeção (j=1, 2, ..., d), onde d denota o número

de projeções. Para a aplicação na NSECT, d é associado às posições de projeção do

feixe de nêutrons, uma vez que o feixe de nêutrons estimulará a emissão de fótons.

Dado o vetor λ = λ1, λ2, ..., λn, as contagens y1, y2, ..., yd são condicionalmente

independentes para Yj ∼ P (µj), onde µj representada a densidade média de emissão

na j-ésima posição de projeção e é calculado como:

µj =
n∑

i=1

λipij. (6)

pij é conhecido na literatura como operador projeção e, formalmente, representa a

distribuição de probabilidade condicional de que um fóton seja detectado na j-ésima
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projeção, dado que ele tenha sido emitido pelo meio irradiado na localização do i-

ésimo pixel. Devido a sua importância, a formulação deste operador adotada nesta

pesquisa será apresentada no decorrer desta seção.

O conjunto de dados completos x é denotado por x = (y,z ), onde z

caracteriza os dados não observados, o que nesta formulação representa as contagens

não detectadas. O vetor z é composto por zij entradas, definidas pelo número de

fótons emitidos na posição do pixel i e detectados na j-ésima projeção (i = 1, 2, ...,n;

j = 1, 2, ..., d). Para λ = λ1, λ2, ..., λn, Zij são condicionalmente independentemente

distribúıdas com Zij ∼ P (λipij). O logaritmo da função de verossimilhança de Zij é

expresso então por:

L =
n∑

i=1

d∑
j=1

{−λipij + zijlog(λipij)− log(zij!)}. (7)

1. E-step

Nesta etapa é calculada a esperança condicional de Zij dado o vetor de dados

observados y. Sendo k o número de iterações do algoritmo, a distribuição

condicional de Zij dado y e λ(k+1) admite uma distribuição binomial definida

por:

P (Zij|y, λ(k)) =
λipij∑n
i=1 λipij

, (i = 1, 2, ..., n; j = 1, 2, ..., d). (8)

O valor esperado para uma variável binomialmente distribúıdo é calculado pelo

produto entre sua probabilidade de ocorrência e o seu tamanho de amostra. Em

decorrência desta definição, o tamanho da amostra de Zij, yj, é multiplicado

na equação 8, resultando na expressão:

Eλ(k)(Zij|y) =
λ
(k)
i pijyj∑n

i=1 λ
(k)
i pij

= z
(k)
ij . (9)
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2. M-step

Enquanto que zij é atualizado no ciclo k+1, a equação 9 é maximizada pelo

argumento que anula sua derivada parcial em λ, analogamente como descrito

na equação 14 (Apêndice A). Desta forma, a estimativa de λ(k+1) é obtida

iterativamente:

λ
(k+1)
i = q−1

i

d∑
j=1

Eλ(k)(Zij|y) (10)

λ
(k+1)
i = λ

(k)
i q−1

i

d∑
j=1

pijyj∑n
i=1 λ

(k)
i pij

, (i = 1, 2, ..., n) (11)

qi =
d∑

j=1

pij. (12)

Outras aplicações do algoritmo EM podem ser encontradas em detalhes

em McLachlan & Krishnan (2007). Para mais detalhes sobre o algoritmo consulte o

Apêndice B.

3.3.1 Operador projeção

A teoria sobre reconstrução tomográfica de emissão baseada no algo-

ritmo EM é muito explorada devido a sua flexibilidade e baixo custo computacional.

Entretanto, o desempenho e qualidade da reconstrução tomográfica é dependente

da definição do operador projeção pij. Nesta seção será apresentada a definição e

formulação do operador projeção desenvolvido para as reconstruções tomográficas

realizadas nesta pesquisa.

Como mencionado na seção anterior, o operador projeção pij tem a

função de correlacionar a projeção j onde os fótons foram detectados com a loca-

lização i mais provável no meio irradiado onde a emissão tenha ocorrido. Por se

tratar de um método estocástico de reconstrução, o algoritmo EM é capaz de incor-

porar parâmetros espećıficos relacionados aos eventos f́ısicos que regem a detecção
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de fótons, como por exemplo o uso da distribuição de Poisson para caracterizar o

processo de emissão de fótons.

A metodologia desenvolvida é descrita com base no prinćıpio básico

da retroprojeção, que foi desenvolvido inicialmente para a reconstrução tomográfica

de raios-x. Em termos gerais, a retroprojeção consiste em projetar as contagens

detectadas de volta ao meio irradiado considerando a mesma direção e sentido de de-

tecção. Desta forma, a imagem é obtida pela somatória das retroprojeções sobrepos-

tas. O mesmo conceito foi adotado na formulação aqui desenvolvida, caracterizando

o método proposto como determińıstico. Isto é justificado devido a semelhança entre

o fundamento teórico da NSECT e o método da retroprojeção, onde, de acordo com

a teoria apresentada, a intensidade da emissão de fótons é proporcional ao est́ımulo

causado pela interação do feixe de nêutrons rápidos com os isótopos presentes no ca-

minho do feixe. Logo, desconsiderando o efeito da radiação espalhada, as contagens

detectadas para uma dada projeção foram primariamente originadas pelo feixe pro-

jetado no meio irradiado. Então, sem perda de generalidade, as mesmas contagens

podem ser redistribuidas ao longo do caminho de interação do feixe.

Considere inicialmente o FOV de um sistema tomográfico dividido vir-

tualmente em n pixels, caracterizando assim o espaço amostral da reconstrução to-

mográfica. A detecção de eventos gama pode ser interpretada de duas maneiras,

e, de acordo com o Teorema da Reciprocidade (King, 1912), ambas são análogas,

sendo elas: dado que um fóton tenha sido detectado na projeção j, qual teria sido

sua localização i mais provável de emissão (Figura 4a)? Similarmente, se um fóton

foi emitido na posição i, em qual projeção j o mesmo terá maior probabilidade de

ser detectado (Figura 4b)?

Para a reconstrução tomográfica com a técnica NSECT, ambas as in-

terpretações são regidas pela mesma distribuição de probabilidade, uma vez que os

fótons emitidos são produzidos ao longo da projeção do feixe de nêutrons, e, indepen-

dente do sistema de detecção adotado, as contagens dos eventos gama obtidos são

associadas primariamente às projeções do feixe, sendo que a emissão é estimulada
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Figura 4 - Orientações de projeções e eventos gama detectados: contribuição da

emissão na i-ésima localização para as contagens detectadas na projeção

j (a) e contribuição para as contagens detectadas nas d projeções dada a

localização de emissão i (b).

apenas durante a interação do feixe com o meio irradiado. Logo, a adoção de um

método que concilie essas duas interpretações é justificável e intuitiva. Dessa forma,

deve-se considerar a contribuição de emissão, representada por λi, do i-ésimo pixel

nas contagens detectadas na j-ésima projeção.

Para satisfazer simultaneamente as condições previamente apontadas,

uma metodologia original foi desenvolvida utilizando-se a Transformada de Radon

aplicada à imagens binárias com o objetivo de se obter a distribuição de probabi-

lidade que relaciona a projeção de detecção com a localização da emissão. Por se

tratar de uma imagem binária, onde apenas um pixel assume valor diferente de zero,

o valor unitário representa a localização da emissão de fótons. Quando a Transfor-

mada de Radon é aplicada, as integrais de linha f calculadas simulam o perfil de

emissão assumindo que exista uma única fonte ou contribuição de fótons; sendo este

procedimento repetido alterando a posição do valor unitário para os n pixels. A

integral de linha é calculada ao longo das d projeções sendo que os respectivos pij

definem a probabilidade de emissão do pixel i (i=1, 2, ..., n) na projeção j (j=1, 2,



25

..., d). Quando estes perfis são ordenados de acordo com os ı́ndices i e j em pij, a

distribuição de probabilidade que rege a emissão e a detecção de fótons é definida.

O algoritmo desenvolvido para a obtenção do operador projeção pij é apresentado a

seguir. A Figura 5 exemplifica o resultado em cada etapa desse algoritmo para uma

única iteração.

Passo 1 Defina o tamanho da malha composta por n pixels onde será realizada a

reconstrução tomográfica e o intervalo angular θ de amostragem entre rotações

para a Transformada de Radon. θ são as posições angulares definidas na con-

figuração de amostragem para a aquisição das contagens detectadas.

Passo 2 Crie a matriz binária S(g,h) tal que, gh = n, isto é, contendo n pixels defi-

nidos no passo anterior; sendo que inicialmente S(1, 1) = 1, Figura 5a. Aplique

a Transformada de Radon em S adotando θ como parâmetro de amostragem

para o cálculo das integrais de linha, Figura 5b.

Passo 3 Vetorize o resultado do passo anterior normalizando-o pela valor da soma

de seus elementos. Armazene o vetor normalizado na variável pij, onde i = 1,

2, ...,n e (j=1, 2, ..., d).

Passo 4 Repita os Passos 2 e 3 alterando a posição do elemento unitário em S(g,h)

tal que gh = n.

Ao final do Passo 4, todos os n pixels foram avaliados de acordo com a

posição relativa das d projeções calculadas, Figura 5c. Para exemplificar o conceito

do algoritmo apresentado, considere a Figura 5d como a representação bidimensional

do vetor selecionado na Figura 5c. Este vetor apresenta unicamente a distribuição

de probabilidades para que os eventos gama detectados numa dada posição angular

θ sejam distribúıdas entre os pixels contidos no caminho de projeção do feixe de

nêutrons. De acordo com a formulação apresentada, esta é a região mais provável

onde tenha ocorrido a emissão estimulada.
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Figura 5 - Metodologia para construção do operador projeção pij: matriz binária

S representando a emissão de fótons na localização i (a), Transformada

de Radon avaliada em S (b), pij calculado a partir da vetorização da

Transformada de Radon avaliada em S alterando a localização do valor

unitário (c) e distribuição de probabilidade para as emissões ocorridas ao

longo de uma dada projeção do feixe de nêutrons (d).

3.4 Cálculo da dose efetiva

A energia média depositada pelas interações das part́ıculas foi calcu-

lada para o transporte acoplado de nêutrons, fótons e elétrons. A dose média [Gy

= J/kg] nos tecidos irradiados foi obtida convertendo a energia média [MeV/g] uti-

lizando o fator de conversão MeV/J (1 MeV = 1,60 10−13 J). Em seguida, a dose

equivalente média [Sv] foi calculada multiplicando a dose média pelo fator de peso
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da radiação wR obtido a partir de uma distribuição cont́ınua de acordo com a energia

do nêutron incidente (ICRP103, 2007), Figura 6.

Figura 6 - Relação entre o fator de peso da radiação wR e a energia (MeV) do

nêutron. Figura adaptada de (ICRP103, 2007).

Posteriormente, a dose efetiva média [Sv] é calculada pelo produto da

dose equivalente média com os respectivos fatores de peso wT dos tecidos irradia-

dos, Tabela 1. A dose efetiva média é então reportada pela somatória dos valores

calculados entre os tecidos modelados.

Os tecidos restantes, mencionados na Tabela 1, são: adrenal, região

extratorácica, veśıcula biliar, coração, rins, nodos linfáticos, músculo, mucosa oral,

pâncreas, próstata, intestino delgado, baço, timo, útero. Para o cálculo da dose

efetiva, a média aritmética das doses equivalentes avaliadas em cada tecido é multi-

plicada pelo fator 0,12.

2Descrição apresentada no texto.
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Tabela 1. Fatores de peso wT de tecidos recomendados pela ICRP103 (2007).

Tecido wT

∑
wT

Medula óssea, cólon, estômago, pulmão, mama e tecidos restantes2 0,12 0,72

Gônadas 0,08 0,08

Bexiga, esôfago, f́ıgado, tireoide 0,04 0,16

Superf́ıcie óssea, cérebro, glândula salivar e pele 0,01 0,04

Total 1

3.5 Novas aplicações e aperfeiçoamento da técnica NSECT

3.5.1 Espectroscopia

3.5.1.1 Detecção de microcalcificações mamárias

Segundo Morgan et al. (2005), as microcalcificações mamárias são com-

postas por hidroxiapatita (Ca10(PO4).6H2O) ou oxalato de cálcio (CaC2O4.2H2O),

sendo a última predominantemente a composição de tumores benignos enquanto que

a hidroxiapatita pode ser encontrada em tumores malignos e benignos. Nota-se então

que a concentração de cálcio pode ser utilizada como indicador natural da presença

de microcalcificações ou ainda como uma medida auxiliar para a classificação do

tumor. Estas observações podem ser feitas assumindo que a concentração natural

de cálcio presente na mama se altera localmente devido a presença e composição

qúımica das microcalcificações. A modalidade espectroscópica da NSECT foi em-

pregada neste estudo para avaliar a mudança na concentração de cálcio devido a

presença de microcalcificações mamárias assumindo as composições qúımicas já des-

critas. Um sistema para espectroscopia composto por fonte, detector e amostra foi

simulado com o código MCNP5 e o mesmo é descrito a seguir.

Fonte: A fonte de nêutrons é caracterizada por um feixe colimado monocromático

de seção quadrada de 1 cm2 e com energia de 5 MeV incidindo diretamente no
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centro da amostra.

Detector: Foram utilizados dois detectores ciĺındricos com 12 cm de diâmetro e

15 cm de altura cada e compostos por Germânio de alta pureza (High-purity

Germanium - HPGe). Os detectores estão posicionados no plano y-z separados

em 10 cm e angulados em 90◦, Figura 7. Nesta configuração, os detectores

formam um ângulo de 45◦ com a posição de projeção do feixe de nêutrons. A

Tabela 2 apresenta a composição isotópica de ocorrência natural do HPGe.

Tabela 2. Composição isotópica do HPGe com densidade 5,32 g/cm3.

Isótopo 70
32Ge 72

32Ge 73
32Ge 74

32Ge 76
32Ge

Fração em massa (%) 21,23 27,66 7,73 35,94 7,44

Amostra: A amostra compreende uma mama modelada como um semi-elipsóide

dado pelas dimensões 14 x 12 x 9 cm respectivamente para os eixos xyz. O

eixo z da mama foi posicionado no plano x-y paralelo a face dos detectores.

A composição adotada para a mama é descrita em Bender et al. (2007) e

apresentada na Tabela 3.

As microcalcificações foram modeladas considerando duas abordagens distin-

tas e complementares. Na primeira abordagem, 14 microcalcificações foram

modeladas como esferas cujos diâmetros variam entre 1 e 14 mm e inseridas

individualmente no centro da mama. Cada microcalcificação foi modelada

assumindo a composição qúımica da hidroxiapatita e do oxalato de cálcio res-

pectivamente com as densidades 3,15 g/cm3 e 2,20 g/cm3. Dessa forma, a

contribuição de cada microcalcificação pode ser avaliada independentemente

no espectro de emissão de acordo com seu diâmetro e composição.

Na segunda abordagem, com o objetivo de simular um caso mais reaĺıstico onde

a probabilidade de ocorrência de tumores malignos é proporcional ao número

de microcalcificações (Hallgrimsson et al., 1988), um agrupamento contendo 16
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microcalcificações de hidroxiapatita cujos diâmetros variam entre 0,15 e 1,40

mm foram distribúıdas em um volume de 1 cm3 no centro da mama. Desta

forma, o agrupamento de microcalcificações está contido na seção transversal

do feixe de nêutrons (Viana & Yoriyaz, 2011).

Tabela 3. Composição do tecido mamário com densidade 0,93 g/cm3.

Elemento Fração em massa (%)

O 6,14E+01

C 2,29E+01

H 1,26E+01

N 2,57E+00

Cl 1,98E-01

Na 1,85E-01

K 8,94E-02

Fe 9,80E-03

Ca 8,29E-03

Zn 1,17E-03

Br 7,07E-04

Al 6,67E-04

Rb 5,98E-04

Mn 3,88E-05

Co 2,06E-05

Ce 3,27E-07

O espectro da altura de pulso foi discretizado em intervalos de 1 keV.

Os espectros detectados quando as microcalcificações foram inseridas individual-

mente na mama foram avaliados relacionando a altura de pulso referente a radiação

gama emitida pelos isótopos de cálcio com os diâmetros das microcalcificações e suas

respectivas composições. O espectro de altura de pulsos detectado para a abordagem

onde o agrupamento de microcalcificações é inserido na mama foi comparado com o

espectro da mama sem a presença de microcalcificações. Por se tratar de um estudo
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comparativo, o efeito do rúıdo de fundo é comum em ambos os espectros e por isso

o mesmo não foi suprimido. A Figura 7 apresenta a configuração básica do sistema

para a espectroscopia simulada.

Figura 7 - Sistema para espectroscopia simulado com o código MCNP5: mama (1),

HPGe (2), feixe de nêutrons (3) e localização das microcalcificações (4).

3.5.1.2 Avaliação experimental da composição de tecidos renais

O prinćıpio teórico da técnica NSECT consiste em, através da assi-

natura energética dos isótopos estáveis estimulados pela reação (n,n’), detectar e

quantificar a concentração de elementos de interesse no meio irradiado que são as-

sociados à fisiologia de alguma patologia. Logo, um experimento foi proposto para

avaliar a diferença entre os espectros de emissão pela NSECT em função da com-

posição elementar de duas amostras de tecido humano, contendo respectivamente

Carcinoma de Célula Renal (CCR) e tecido renal saudável. A descrição do sistema

para a espectroscopia experimental composto pela fonte, amostra, detector e colima-

dor é apresentada a seguir.

Fonte: O experimento realizado foi conduzido nas instalações do laboratório de f́ısica

nuclear TUNL (Triangle Universities Nuclear Laboratory) situado na Duke

University, Carolina do Norte - EUA. A fonte de nêutrons é caracterizada por

um feixe de nêutrons pulsátil produzido através da reação 2H(d,n)3He em um
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acelerador tandem Van-de-Graaf de 10 MV onde ı́ons deutério são acelerados

em direção à uma célula pressurizada contendo gás deutério. Cada interação

entre os núcleos produz um átomo de 3He e um nêutron livre com energia

mı́nima Emin = 2,45 MeV (Q = 3,27 MeV). Os ı́ons deutério monoenergéticos

perdem energia enquanto interagem na célula em função da concentração molar

do gás deutério que é dependente da sua pressão e temperatura. Como resul-

tado, ocorre a produção de um espectro predominantemente monoenergético

de nêutrons que também é dependente da seção de choque diferencial angu-

lar da reação. A Figura 8 mostra a dependência entre a energia do feixe de

nêutrons produzido com a energia do ı́on deutério incidente e com o ângulo de

ejeção no sistema de referência (Liskien & Paulsen, 1973).

Figura 8 - Energia do nêutron produzido (a) e seção de choque diferencial angular

(b) para ı́ons deutério incidentes de 2,5 MeV. Dependência entre a energia

do projétil incidente na célula de gás e a energia do nêutron produzido

pela reação 2H(d,n)3He (c).

Amostra: Em colaboração com a Faculdade de Medicina da Universidade Estadual

Paulista - UNESP, campus de Botucatu, as amostras de tecido renal foram

seccionadas do mesmo rim de um paciente diagnosticado com CCR. Desta

forma, a fisiologia do paciente é um fator em comum entre as amostras, as-
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sociando a diferença entre as composições elementares dos tecidos apenas ao

desenvolvimento da patologia. As amostras foram liofilizadas e maceradas em

um moinho criogênico, resultando em 4,40 g de CCR e 3,31 g de tecido renal

saudável. Após esse procedimento, as amostras foram acondicionadas em fras-

cos devidamente rotulados. O termo de consentimento assinado pelo paciente

aprovando o uso das amostras de tecido renal para pesquisa é apresentado no

Anexo A.

Detector: O sistema de detecção utilizado em um t́ıpico experimento para NSECT

é composto por detectores de HPGe devido sua resolução energética favorável

à identificação e distinção entre picos no espectro de emissão (Kapadia et al.,

2008). Entretanto, estes detectores são degradados quando o cristal interage

com nêutrons o que reduz sua vida útil. Além de seu custo elevado, a instalação

do detector requer o uso de uma unidade criogênica para refrigerar o cristal.

Estes fatores limitam a empregabilidade dos detectores HPGe através do com-

prometimento entre eficiência de contagem, custo e instalação do sistema de

detecção.

Uma outra alternativa para compor o sistema de detecção seria o uso de de-

tectores de Brometo de Lantânio dopado com Cério (LaBr3(Ce)), como uti-

lizado no experimento conduzido no presente trabalho. Quatro detectores de

LaBr3(Ce) foram empregados pela primeira vez em um sistema tomográfico

para NSECT justamente para se avaliar suas propriedades, uma vez que os mes-

mos não requerem resfriamento, são mais resistentes à interação com nêutrons

e mais baratos. Entretanto, a resolução energética (FWHM ∼ 3% em 662 keV

para 137Cs) é inferior à resolução do HPGe, o que pode inviabilizar a distinção

entre picos devido à convolução do sinal detectado dependendo da proximidade

das energias de interesse (Chewpraditkul & Moszynski, 2011). Os detectores

possuem 5 x 5 x 20 cm cada e foram montados num arranjo 2 x 2 envoltos por

uma estrutura de alumı́nio.
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Colimador: O feixe de nêutrons produzido se propaga na mesma direção de in-

cidência do ı́on deutério incidente na célula de gás. Entretanto, há uma distri-

buição angular na qual o nêutron produzido pela reação 2H(d,n)3He pode ser

emitido, como exemplificado na Figura 8a. Com o objetivo de colimar o feixe

produzido e direcioná-lo a posição de irradiação das amostras, uma estrutura

cúbica de polietileno de alta densidade foi montada entre a célula de gás e a

posição de irradiação das amostras. Essa estrutura de volume de 1 m3 contém

um recorte central com seção quadrada de 16 cm2 por onde o feixe de nêutrons

é colimado. A Figura 9 mostra uma representação 3D do colimador empregado

no experimento.

Figura 9 - Estrutura cúbica de polietileno de alta densidade. O feixe é colimado por

um recorte feito no interior da estrutura que se estende desde a célula de

gás até a posição de irradiação das amostras.

Cada amostra foi exposta ao feixe de nêutrons de 5,5 MeV por um

peŕıodo de 12 horas sob uma intensidade de (1,020 ± 0,003) 105 n/s. O mesmo

peŕıodo de exposição foi empregado na aquisição do espectro de fundo sem a presença

das amostras na posição de irradiação. A configuração do experimento realizado é

apresentado na Figura 10. Os espectros adquiridos foram processados como descrito

a seguir.
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Figura 10 - Amostras (a) utilizadas no experimento: CCR (PA2 T) e tecido renal

saudável (PA2 H). Posição de irradiação das amostras (b) com relação

ao detector e colimador. Célula de gás deutério (c) onde ocorre a reação

2H(d,n)3He.

Calibração dos espectros e supressão de rúıdo

O sistema de detecção foi calibrado utilizando um ajuste linear correla-

cionando os picos de energia gama para captura radioativa no hidrogênio (2,22 MeV)

e para os fótons emitidos pela produção de pares (511 keV) com os seus respectivos

canais. Posteriormente, os espectros adquiridos foram processados para supressão de

rúıdo de fundo de acordo com a metodologia proposta em Hakansson (1999).

O feixe de nêutrons produzido é pulsátil e o peŕıodo entre pulsos conse-

cutivos é conhecido. Logo, o tempo de voo do pulso do feixe pode ser correlacionado

com o tempo gasto ∆t até o mesmo atingir a amostra através da velocidade média de

propagação, sendo esta velocidade dependente da energia do feixe (E=mc2). Devido

a diferença de magnitude entre as velocidades de propagação do nêutron e dos fótons

emitidos, eventos gama detectados em um tempo diferente de ∆t são considerados

como rúıdo, caracterizado por eventos gama que atingiram os detectores por retro-

espalhamento ou eventos gama produzidos pelos detectores devido a interação com

nêutrons. Logo, restringir a contagem de fótons detectados em ∆t implica em con-

siderar apenas os eventos gama originados predominantemente devido ao est́ımulo
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produzido pela reação (n,n’). A Figura 11 exemplifica este conceito onde um pico

de contagens para eventos gama é correlacionado com o tempo de voo do feixe de

nêutrons.

Figura 11 - Técnica de supressão de rúıdo utilizando o tempo de voo do nêutron

(Floyd et al., 2007). Eventos gama detectados fora da região de aceitação

definida por ∆t são considerados como rúıdo.

O espectro de fundo e os espectros das amostras de tecido renal foram

adquiridos utilizando a técnica de supressão de rúıdo descrita. Posteriormente o es-

pectro de fundo foi subtráıdo dos espectros das amostras. As contagens presentes

nos espectros resultantes desta operação são relacionadas então apenas com a com-

posição das amostras irradiadas, uma vez que a contaminação das contagens pelo

laboratório, comum entre os espectros, é descartada.

Como última etapa do processo de supressão de rúıdo, as contagens

produzidas a partir do efeito Compton nos detectores estão presentes como rúıdo

residual nos espectros corrigidos pelo espectro de fundo. Logo, dependendo da mag-

nitude das contagens nas energias de interesse, a identificação dos picos pode ser

inviável por não haver distinção das contagens produzidas pelo efeito Compton.

Segundo Kapadia (2007), um ajuste polinomial pode ser aplicado no

espectro resultante tal que a curva calculada modela a comportamento exponencial

do efeito Compton apresentado predominantemente em baixas energias. Esta curva é
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então subtráıda do espectro resultante a fim de suprimir o efeito Compton no espectro

de emissão detectado. O mesmo procedimento foi adotado nesta pesquisa utilizando

um ajuste gaussiano contendo dois kernels. As curvas obtidas pelos ajustes realizados

foram então respectivamente subtráıdas dos espectros das amostras já processados

para supressão de rúıdo.

Reconstrução e identificação de picos

Após a supressão de rúıdo, os picos nos espectros corrigidos foram re-

constrúıdos utilizando um Modelo de Misturas Gaussianas (MMG). Essa abordagem

pode ser justificada devido a forma de sino do alargamento dos picos em função da

energia do canal que, por sua vez, é dependente da resolução energética do detector

LaBr3(Ce) empregado no experimento.

Utilizada anteriormente para a reconstrução de picos em outras

aplicações (Stuttle & Gales, 2002; Kalambet et al., 2011), a adoção de um MMG

é favorável à aplicação no experimento realizado pois o mesmo é capaz de reconhe-

cer os picos de emissão em meio a flutuações estat́ısticas das contagens utilizando

um conjunto de funções gaussianas com diferentes parâmetros e proporções entre si.

Para mais detalhes sobre o MMG consulte o Apêndice C.

A NSECT é capaz de avaliar a composição do meio irradiado através

da assinatura energética dos elementos estimulados. Logo, a identificação dos picos

deve ser orientada pelo conhecimento a priori da presença de elementos de interesse

ou da composição do meio irradiado. Por se tratar de um experimento dirigido, a

composição elementar das amostras foi quantificada previamente. Este procedimento

foi realizado em parceria com o Laboratório de Materiais e Feixes Iônicos - LAMFI da

Universidade de São Paulo - USP. A composição das amostras foi obtida utilizando a

técnica PIXE (Particle Induced X-ray Emission). A Tabela 4 apresenta a composição

das amostras avaliadas de tecido renal.
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Tabela 4. Composição das amostras de tecido renal. A incerteza máxima associada

às medidas é 5%.

Elemento Amostra PA2 H (ppm) Amostra PA2 T (ppm) Razão (PA2 H/PA2 T)

Cu 9 7 1,29

Zn 137 84 1,63

Fe 246 522 0,47

S 5970 5521 1,08

K 6394 8288 0,77

P 7051 5759 1,22

Ca 42471 575 73,86

Uma vez conhecida a composição das amostras, as energias dos fótons

gama emitidos pelos isótopos dos elementos apresentados na Tabela 4 foram iden-

tificados nos espectros corrigidos das amostras. Desta forma, a identificação foi

realizada quando posśıvel de acordo com a concentração do elemento avaliado e a

sensibilidade de detecção do sistema de espectroscopia adotado.

Análise estat́ıstica

De acordo com o prinćıpio da técnica NSECT, a concentração do ele-

mento presente no meio irradiado é diretamente proporcional a altura de pulso cuja

energia identifica o isótopo emissor. Logo, a última etapa do processamento dos

espectros consiste em avaliar a diferença entre as contagens dos picos identificados,

testando a hipótese de que as amostras possuem composições distintas.

As alturas de pulso dos picos de interesse identificados nos espectros

foram calculadas através da integral das contagens. A significância estat́ıstica das

alturas de pulso entre as amostras foi avaliada utilizando o teste t bi-caudal para

diferença de médias (α = 5%). Por se tratar de um estudo comparativo, a eficiência

intŕınseca do sistema de detecção não foi avaliada uma vez que os mesmos canais

foram comparados entre os espectros.
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3.5.1.3 Simulação da avaliação experimental para o cálculo de dose na

espectroscopia

Devido as propriedades da técnica NSECT, a detecção e quantificação

de elementos de interesse podem ser realizadas através da aquisição de imagens to-

mográficas, que mostra a distribuição espacial dos elementos avaliados, ou através da

espectroscopia do meio irradiado utilizando uma única projeção do feixe de nêutrons.

Estudos conduzidos utilizando a abordagem espectroscópica já foram

realizados com sucesso onde a técnica NSECT foi avaliada para o diagnóstico de

tumor de mama (Bender et al., 2007) e hemocromatose hepática (Kapadia et al.,

2008). Com o objetivo de quantificar a deposição de dose em órgãos localizados

fora do feixe primário de nêutrons, um experimento foi proposto onde uma única

projeção de feixe é empregada, simulando assim a espectroscopia de tecidos com a

técnica NSECT (Kapadia et al., 2012).

O experimento realizado consistiu em irradiar com um feixe de

nêutrons um objeto simulador de resina moldado à forma do abdômen humano com

24 cm de altura, onde estão inseridos dois dośımetros PRESAGETM (Guo et al., 2006)

de diferentes tamanhos imersos em água. Os dośımetros possuem forma ciĺındrica,

sendo o maior com 8 cm de altura e 10 cm de diâmetro e o menor com 3,5 cm de

altura e 5 cm de diâmetro; ambos instalados nas posições respectivamente referentes

ao f́ıgado e rim.

O dośımetro PRESAGETM é uma versão comercial de um dośımetro

em gel que se polimeriza quando exposto a radiação ionizante, alterando sua opa-

cidade proporcionalmente a dose absorvida. A dose (Gy) foi avaliada em ambos os

dośımetros após a exposição ao feixe através de uma curva de calibração obtida a

partir de imagens de tomografia ótica (Oldham, 2006). A Figura 12 apresenta os

dośımetros e a configuração de irradiação adotados no experimento.

O feixe de nêutrons foi produzido através da reação 2H(d,n)3He com

energia máxima de 8 MeV posicionado a 3,5 cm da superf́ıcie do objeto simula-
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dor de resina, incidindo ortogonalmente em direção ao dośımetro de maior tamanho

localizado na posição do f́ıgado. A mesma fonte de nêutrons empregada neste ex-

perimento foi também utilizada em outro estudo cuja metodologia é apresenta na

Seção 3.5.1.2.

Figura 12 - Dośımetros PRESAGETM utilizados no experimento (a). Posiciona-

mento dos dośımetros no interior do objeto simulador de resina (b). A

seta indica a posição de incidência do feixe de nêutrons. Arranjo ex-

perimental de irradiação com o feixe de nêutrons (c) (Kapadia et al.,

2012).

O experimento proposto em Kapadia et al. (2012) previamente descrito

foi simulado utilizando o código MCNP5. A fonte de nêutrons foi modelada como um

feixe colimado monocromático de 8 MeV com uma seção transversal de 3 x 3 cm2.

O abdômen humano foi modelado assumindo a forma de um elipsóide plano com

os semi-eixos definidos de acordo com as dimensões do objeto simulador de resina

utilizado no experimento, sendo eles 10 cm e 14 cm. Os dośımetros foram mode-

lados como cilindros com as dimensões descritas anteriormente para os dośımetros

PRESAGETM e imersos em água. A composição dos dośımetros é apresentada na

Tabela 5.

Os dośımetros foram modelados e posicionados dentro do tronco fi-

elmente às localizações adotadas no experimento, estando o centro dos dośımetros

centralizado em altura com o feixe de nêutrons que incide diretamente no centro do

maior dośımetro enquanto que o menor dośımetro é irradiado apenas pela radiação
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espalhada pelo meio. A taxa de dose (Gy/h) foi calculada em ambos os dośımetros

e comparada com os valores obtidos no experimento.

Tabela 5. Composição dos dośımetros modelados com densidade 1,07 g/cm3 (Guo

et al., 2006).

Elemento Fração em massa (%)

Cl 0,12

Br 0,33

S 0,40

N 5,11

H 9,38

O 21,22

C 63,42

3.5.2 Imageamento

3.5.2.1 Imageamento 3D de tumor renal

A modalidade tomográfica da NSECT foi empregada neste estudo

como uma abordagem original aplicada na aquisição de imagens para o diagnóstico

in vivo de tumor renal. Um sistema tomográfico e um objeto simulador represen-

tando o corpo humano contendo CCR foram simulados com o código MCNP5, como

descrito a seguir.

Detector: O sistema de detecção é composto por dez cilindros com 10 cm de al-

tura e 5 cm de raio, sendo estes dispostos ao redor do objeto simulador em

dois semi-ćırculos com 22 cm de raio contendo 5 cilindros cada. Os detectores

estão posicionados atrás da fonte de nêutrons e angulados 30◦ entre si em cada

semi-ćırculo e estes por sua vez estão separados por 4 cm. Este espaçamento

compreende o caminho por onde o feixe de nêutrons é projetado entre os de-
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tectores em direção ao objeto simulador (linha pontilhada na Figura 13). Os

detectores foram modelados com a composição do HPGe descrita na Tabela 2.

A disposição dos detectores adotada atende os dois critérios básicos para a

construção do sistema tomográfico, sendo eles: (i) maximização da detecção de

eventos gama e (ii) minimização da interação de nêutrons com os detectores;

além de minimizar o efeito do espalhamento de fótons entre os detectores o que

aumenta o rúıdo no sinal.

Fonte: A fonte de nêutrons foi modelada como um feixe colimado monocromático de

seção quadrada de 1 cm2 e com energia de 5 MeV. A energia do feixe foi deter-

minada para estimular a emissão de fótons pelos elementos de interesse, dentre

eles o 12C. A dimensão do feixe adotada possibilita uma resolução suficiente

para a reconstrução das estruturas anatômicas no objeto simulador além de

permitir um fluxo de nêutrons praticável em um experimento real da NSECT

(Kapadia et al., 2008).

Objeto simulador: O objeto simulador empregado neste estudo foi proposto por

Cristy & Eckerman (1987). Conhecido na literatura como objeto simulador

matemático, os órgãos humanos são modelados por meio de equações para

representar a anatomia humana, tais como elipses, esferas e cilindros. A com-

posição padrão dos órgãos modelados foi adotada para um homem adulto de

acordo com a ICRU (1992) e ICRP110 (2009). A composição do tecido que

preenche o tronco humano foi modelado como tecido mole.

O rim esquerdo foi modelado contendo inteiramente uma lesão de CCR, cuja

composição foi obtida alterando a composição padrão do tecido renal humano

de acordo com a composição do tecido renal saudável e tumoral apresentada

em Calvo et al. (2009). Segundo Cohen & McGovern (2005), lesões de CCR

em estágio avançado apresentam um grande volume em comparação com as

dimensões do rim. Como exemplo, um CCR diagnosticado com estágio II pode

exceder 7 cm em sua maior dimensão. Logo, o estágio avançado de CCR pode
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ser modelado de forma representativa assumindo o próprio volume do tecido

renal. A Tabela 6 apresenta a composição balanceada do tecido renal (saudável

e tumoral) modelada.

Tabela 6. Composição (fração em massa %) dos tecidos renais modelados. As den-

sidades do tecido renal saudável e do CCR foram adotadas como a densi-

dade do rim de um indiv́ıduo adulto (1,05 g/cm3) (ICRU, 1992).

Elemento CCR Tecido renal saudável

Al 8,10E-04 4,60E-06

C 1,33E+01 1,30E+01

Ca 5,10E-02 3,30E-02

Cd 2,30E-04 1,40E-03

Cl 2,00E-01 2,00E-01

Cr 1,30E-04 5,00E-07

Cu 8,00E-04 8,30E-04

Fe 2,50E-02 3,20E-02

H 1,03E+01 1,02E+01

K 5,00E-03 1,60E-02

Mg 6,60E-03 9,90E-03

Mn 9,80E-05 9,20E-05

N 3,00E+00 3,00E+00

Na 1,00E-02 1,60E+00

O 7,28E+01 7,16E+01

P 6,30E-02 4,30E-03

Pb 1,70E-04 5,00E-06

S 2,00E-01 2,00E-01

Zn 2,50E-02 7,00E-06

O protocolo de irradiação adotado para reconstrução tomográfica foi

inspirado na primeira geração de tomógrafos. O feixe de nêutrons e detectores foram

rotacionados ao redor do objeto simulador em 10 intervalos angulares discretos entre
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0◦ e 180◦ com incrementos de 20◦. Em cada posição angular, o feixe de nêutrons foi

transladado paralelamente por 60 cm em intervalos de 1 cm (60 translações) entre os

detectores enquanto que estes permaneceram imóveis. Ao final da última translação,

o sistema tomográfico foi rotacionado em 20◦ até a próxima posição angular, onde

os movimentos de translação se repetem.

Uma caracteŕıstica em particular da técnica NSECT é que, como o feixe

de nêutrons estimula a emissão pelos elementos que estão no caminho de projeção, a

aquisição em 360◦ diminui a influência do rúıdo no sinal detectado, porém, o mesmo

se torna redundante após o arco de 180◦. Em decorrência desta caracteŕıstica, a dose

efetiva e o tempo de irradiação podem ser reduzidos de acordo com o objetivo do

protocolo de irradiação, i.e. reconstrução tomográfica com baixa ou alta resolução.

A configuração de aquisição descrita foi utilizada para a irradiação

do volume encerrado pelos rins, o que compreende uma altura de 10 cm do tronco

humano. Para cobrir esta altura, o protocolo foi aplicado 10 vezes deslocando o

sistema tomográfico ao longo do tronco considerando uma espessura de feixe de 1

cm, totalizando assim 6000 projeções em toda a irradiação (60 translações x 10

rotações x 10 deslocamentos). O sistema tomográfico e o objeto simulador estão

imersos em ar e são apresentados na Figura 13. Os espectros de emissão adquiridos

foram processados como descrito a seguir.
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Figura 13 - Modelo 3D do objeto simulador e sistema tomográfico (a). A superf́ıcie

do tronco foi removida para evidenciar a presença dos órgãos modela-

dos. A linha pontilhada entre os detectores corresponde ao caminho de

translação do feixe de nêutrons (FN). Modelo 2D do sistema tomográfico

quando o mesmo é rotacionado 40◦ com relação ao eixo x (b).

Supressão de rúıdo

Os espectros de emissão adquiridos pelas projeções do feixe de nêutrons

são compostos não só pelos fótons produzidos no meio irradiado devido a reação (n,n’)

mas também por fótons produzidos por interações secundárias tais como: captura

radioativa, efeito Compton, produção de pares e outras; além de fótons produzi-

dos pela reação (n,n’) que ocorre nos detectores. Entretanto, os fótons detectados

não-relacionados com o meio irradiado e produzidos por interações secundárias são

considerados como rúıdo e estes afetam a sensibilidade da técnica NSECT.

Com o objetivo de reduzir a contribuição do rúıdo nos espectros adqui-

ridos, a metodologia proposta em Floyd et al. (2007) foi adotada neste estudo. Um

meio espalhador composto por água foi modelado à forma do tronco humano junta-

mente com o sistema tomográfico empregado na aquisição dos espectros de emissão

do objeto simulador. O mesmo protocolo de irradiação descrito anteriormente foi

empregado e os espectros de emissão adquiridos (espectros de fundo) foram sub-
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tráıdos dos espectros de emissão do objeto simulador. Dessa forma, o rúıdo comum

entre os espectros (fundo e objeto simulador) é suprimido, tornando predominante a

contribuição dos fótons originados pela reação (n,n’) a partir do objeto simulador.

Seleção e identificação de elementos de interesse

A seleção dos elementos de interesse no espectro de emissão é depen-

dente de um conhecimento prévio da composição elemental do meio irradiado. Uma

vez que a técnica NSECT é fundamentada na assinatura energética dos elementos

através das suas energias de estados excitados, a identificação e a quantificação dos

elementos presentes no meio irradiado pode ser conduzida identificando os picos de

emissão das energias dos estados excitados e suas respectivas alturas de pulso.

A composição descrita na Tabela 6 apresenta a distribuição dos ele-

mentos encontrados no tecido renal. Dentre estes, alguns elementos são comumente

encontrados nos demais tecidos humanos sem grandes variações em concentração,

como exemplo C, N, O e S. Entretanto, existem elementos que se encontram em

diferentes concentrações o que permite a diferenciação entre os tecidos renais. De

acordo com a composição modelada, os elementos K e Na são encontrados em maior

concentração no tecido renal saudável (rim direito) enquanto que P está presente

em maior concentração no CCR (rim esquerdo). Esta tendência observada entre as

composições foi utilizada para a identificação e diferenciação entre o tecido renal

saudável e CCR.

Após a correção dos espectros de emissão para supressão do rúıdo,

as contagens nos canais dos espectros de pulsos referentes as energias dos estados

excitados dos elementos P, K e Na foram utilizadas na reconstrução das imagens

tomográficas, descritas a seguir. Além dos elementos utilizados para a identificação

do tecido renal, os elementos C, N e S foram empregados a fim de reconstruir as

relações anatômicas dos órgãos simulados com a lesão de CCR. A Tabela 7 apresenta

os isótopos dos elementos utilizados nesta simulação e suas respectivas energias de

estado excitado avaliadas nos espectro de emissão (NuDat2.6, 2014).
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Tabela 7. Energias de estado excitado dos isótopos utilizados na identificação dos

tecidos renais e reconstrução da anatomia dos tecidos irradiados.

Isótopo Energia (MeV)

32S 1,548 2,230 4,281

31P 1,266 2,233

39K 2,522 2,814

12C 4,439

14N 2,312

23Na 0,440

Reconstrução tomográfica

Como mencionado previamente, a altura de pulso dos canais

energéticos referentes as energias de estado excitado dos isótopos descritos na Tabela

7 foram utilizados para a reconstrução das imagens tomográficas. Este procedimento

foi realizado através da aquisição do perfil espacial de emissão conhecido na literatura

como sinograma.

O sinograma possui uma notação matricial ℑmxn onde cada elemento

representa a contagem dos eventos gama detectados cuja emissão foi estimulada por

uma projeção do feixe de nêutrons localizado na translação m e rotação n. Uma vez

que a projeção do feixe de nêutrons estimula a emissão de um espectro de fótons,

um número finito de sinogramas pode ser adquirido a partir do mesmo conjunto de

espectros através da seleção da altura de pulso de acordo com o isótopo de interesse.

Este procedimento foi realizado para as energias descritas na Tabela 7, resultando

assim na obtenção dos sinogramas para os isótopos selecionados. O espectro da altura

de pulso foi discretizado em intervalos de 1 keV para a aquisição dos sinogramas.

Os sinogramas obtidos pelo protocolo de irradiação adotado foram uti-

lizados como dados de entrada pelo algoritmo EM para reconstrução de imagens to-

mográficas (McLachlan & Krishnan, 2007). As imagens obtidas foram reconstrúıdas
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com 128 x 128 pixels considerando 15 iterações do algoritmo e corrigidas para a ate-

nuação do feixe de nêutrons de acordo com a Lei de Beer-Lambert-Bouguer (Agasthya

& Kapadia, 2009). O conjunto de imagens de cada isótopo selecionado foi rende-

rizado utilizando o software MATLAB (Matlab, 2012), resultando na visualização

volumétrica dos tecidos irradiados no objeto simulador.

Reconstrução da anatomia renal

As reconstruções tomográficas obtidas a partir da técnica NSECT for-

necem uma informação fisiológica utilizando a composição do meio irradiado através

da variação dos valores de pixel na imagem. Entretanto, a menos que a localização

do elemento de interesse seja restrita a um órgão espećıfico, as relações anatômicas

entre os órgãos irradiados não é preservada. Logo, dependendo da variação de con-

centração do elemento entre os órgãos, os mesmos podem não ser identificados de

forma clara. De acordo com os argumentos apresentados, uma metodologia foi de-

senvolvida para recuperar a anatomia renal nas imagens dos elementos selecionados

neste estudo para a diferenciação entre os tecidos renais: P, K e Na.

Utilizando as mesmas propriedades já descritas das imagens to-

mográficas obtidas com a técnica NSECT, uma combinação entre as imagens do

isótopos 12C, 32S e 14N foi criada para segmentar a anatomia dos rins onde está

inserida a lesão de CCR.

De acordo com a composição dos tecidos modelados, a concentração em

massa do isótopo 12C está presente no rim saudável, baço e tecido mole respectiva-

mente em 13,0%, 11,1% e 25,6%. Logo, a distribuição dos valores de pixel na imagem

reconstrúıda representa a concentração do isótopo entre os órgãos irradiados. Analo-

gamente, a inversão dos valores de pixel representa a distribuição complementar da

concentração do elemento entre os órgãos. Numericamente, a inversão dos valores

de pixel consiste em apresentar o valor complementar, tal que a soma do valor atual

e seu complementar resulte no valor de pixel máximo na imagem. Portanto, os rins

podem ser identificados diretamente na imagem reconstrúıda a partir do isótopo 12C
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assim como na sua imagem complementar através da inversão do padrão dos valores

de pixel, i.e. para uma imagem em tons de cinza, regiões escuras se tornam claras. As

imagens dos elementos 32S e 14N foram utilizadas para diminuir a incerteza associado

ao procedimento proposto.

As inversões dos valores de pixel foram calculadas para as imagens

dos três isótopos selecionados resultando em imagens onde o padrão da distribuição

da concentração do elementos está invertida. Posteriormente, as imagens obtidas

foram multiplicadas elemento a elemento, resultando em uma imagem composta onde

a localização dos rins é naturalmente segmentada. Em seguida, imagens binárias

foram obtidas aplicando um limiar aos valores de pixel, resultando na criação de

uma máscara 3D utilizada para segmentar os rins nas imagens dos elementos que

diferenciam os tecidos renais.

Análise estat́ıstica

A distribuição espacial dos valores de pixel nas imagens reconstrúıdas

reflete, de acordo com os fundamentos teóricos da NSECT, a concentração dos ele-

mentos selecionados entre os tecidos irradiados. Logo, a análise realizada consiste

em avaliar: (i) se a diferença dos valores de pixel são estatisticamente diferentes

entre as imagens dos isótopos empregados na identificação dos tecidos renais e (ii)

se a tendência de concentração dos isótopos entre os tecidos renais é observada nas

imagens reconstrúıdas.

Para a realização deste teste, após a segmentação dos rins nas recons-

truções tomográficas para os elementos P, K e Na, três regiões de interesse (ROIs)

compostas por 3 x 3 x 10 pixels cada foram aplicadas nas imagens renderizadas. As

ROIs foram posicionadas respectivamente nos centros da lesão de CCR e do rim con-

tendo tecido renal saudável e na região abdominal composta por tecido mole. Estas

localizações foram adotadas para evitar potenciais efeitos de borda nas interfaces

entre órgãos e tecidos.

A distribuição dos valores de pixel contido em cada ROI foi avaliada nas

imagens tomográficas reconstrúıdas a partir dos isótopos 31P, 23Na e 39K utilizando
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o teste t bi-caudal para diferença de médias (α = 5%). A comparação entre as ROIs

tem por objetivo avaliar a significância estat́ıstica da diferença entre as concentrações

dos elementos avaliados nos tecidos renais e na região abdominal através dos valores

de pixel, eliminando assim a ocorrência de um falso positivo na identificação do RCC.

As imagens obtidas para o isótopo 32S não foram empregadas na análise estat́ıstica

uma vez que estas não foram utilizadas na diferenciação entre os tecidos renais.

3.5.2.1.1 Tomografia de emissão estimulada associada com a

informação do tempo de voo do nêutron

Devido a sua potencial aplicação apresentada previamente na Seção

2.1.1, a técnica NSECT associada à informação do tempo de voo do nêutron

(Agasthya, 2013) também foi empregada neste estudo utilizando o mesmo sistema

tomográfico e objeto simulador já descritos. Entretanto, algumas modificações foram

feitas para avaliar propriedades de interesse para a aplicação cĺınica de acordo com

particularidades desta modalidade de aquisição no diagnóstico de CCR, dentre elas,

a diminuição da dose efetiva em razão da redução do número de projeções do feixe de

nêutrons empregado na aquisição das imagens tomográficas. A seguir são descritas

as modificações consideradas nesta nova simulação.

Sistema tomográfico: Na simulação descrita anteriormente, a energia depositada

pelos fótons que interagem com os detectores são gravadas e os pulsos gerados

são apresentados no espectro de altura de pulsos. Nesta nova simulação, o

espectro de emissão deve ser discretizado em energia e tempo, exigindo do

sistema de detecção que a energia depositada pelo fóton e seu respectivo tempo

de chegada no detector sejam acompanhados durante a simulação. Entretanto,

devido a uma limitação do código MCNP5, o cálculo do espectro de altura

de pulso não permite a discretização com o tempo. Logo, o fluxo de fótons

discretizado em energia e tempo foi calculado nos volumes dos detectores como

uma aproximação.
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Outra modificação adotada é relacionada com a composição dos detectores.

Como mencionado na Seção 3.5.1.2, devido a sua resolução energética fa-

vorável à distinção entre picos no espectro de emissão, os detectores de HPGe

são indicados para compor o sistema tomográfico. Entretanto, estes detec-

tores não apresentam a resolução temporal adequada para a modalidade de

aquisição simulada. Dessa forma, os detectores foram modelados como sendo

ideais, assumindo em sua composição vácuo assim como o meio onde o sistema

tomográfico e o objeto simulador estão inseridos. A fonte de nêutrons e os de-

tectores foram modelados assumindo a mesma forma geométrica e disposição

ao redor do objeto simulador empregados anteriormente.

Objeto simulador: A composição dos órgãos modelados e da lesão de CCR foram

mantidas como descrito na simulação anterior, assim como o objeto simulador.

Entretanto, o tamanho da lesão de CCR, inserida no centro do rim esquerdo,

foi modificado para assumir a forma de um elipsóide com dimensão 3 x 1 x

4,5 cm. De acordo com Cohen & McGovern (2005), essa dimensão pode ser

considerada representativa para um caso onde o tumor é diagnosticado em seus

estágios iniciais.

Quando a técnica NSECT é aplicada utilizando a informação de tempo

de voo do nêutron, o tempo de detecção de fótons está associado primariamente com

o tempo decorrido entre a emissão de fótons pela reação (n,n’) e a interação com

os detectores. Esta suposição é feita com base na diferença entre a velocidade de

propagação de nêutrons e fótons. Uma vez que a velocidade dos nêutrons incidentes

é em torno de uma ordem de grandeza menor que a velocidade de propagação dos

fótons, o tempo de chegada para o registro dos fótons emitidos é usado para loca-

lizar (em profundidade) o núcleo onde a reação (n,n’) ocorreu ao longo do feixe de

nêutrons. Como exemplo deste cálculo, um feixe de nêutrons de 5 MeV tem uma

velocidade média de propagação dentro do meio irradiado de aproximadamente 3,125

cm/ns. Logo, considerando a diferença entre a velocidade de propagação do nêutron
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e a velocidade do fóton (∼ 30 cm/ns), é assumido que os eventos gama detectados

em intervalos de 1 ns foram originados pela reação (n,n’) em núcleos separados entre

si por 3,125 cm ao longo do caminho de projeção.

Uma consequência direta desta técnica é que, devido a restrição im-

posta ao tempo de detecção, eventos gama detectados em um tempo superior ao

da resolução temporal não são considerados no espectro de emissão. Em outras

palavras, devido ao tempo superior de interação envolvido, fótons produzidos pelo

espalhamento Compton ou produção de pares são suprimidos ou descartados do es-

pectro de emissão. Desta forma, a supressão de rúıdo é inerente a esta modalidade de

aquisição, não requisitando o pós-processamento do espectro de emissão adquirido.

Imagem tomográfica

O protocolo de irradiação adotado é similar ao protocolo descrito pre-

viamente. Entretanto, diferentemente da simulação anterior, o sistema tomográfico

não é rotacionado ao redor do paciente. O feixe de nêutrons monocromático de 5

MeV e com seção quadrada 1 cm2 foi projetado paralelamente ao eixo y e transla-

dado 10 vezes entre os detectores e sem sobreposição por 10 cm, incidindo direta-

mente no rim que contém a lesão de CCR. Após a última posição de translação, o

sistema tomográfico foi deslocado sete vezes em altura ao longo do tronco humano.

O movimento de translação do feixe foi repetido em cada posição de deslocamento,

irradiando assim apenas a região compreendida pela lesão de CCR utilizando 70

projeções (10 translações x 7 deslocamentos). A Figura 14 apresenta a região do rim

irradiado.

De acordo com os fundamentos da técnica NSECT, a altura dos picos

formados nos espectros de emissão detectados é proporcional à concentração dos

isótopos de interesse selecionados (Tabela 7). Logo, para cada projeção do feixe

é obtido um perfil linear (unidimensional) de concentração ao longo do caminho

de interação no objeto simulador com base na amplitude do sinal em cada canal

energético do espectro.
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Figura 14 - Lesão de CCR contida no rim. A área sombreada compreende as

projeções do feixe de nêutrons empregadas na simulação.

A imagem tomográfica pode ser obtida relacionando os perfis de con-

centração dos isótopos avaliados com as posições de projeção do feixe. Os espectros

de emissão foram discretizados em energia, com intervalos de 1 keV, e em tempo,

em intervalos de 0,1 ns e 0,3 ns, sendo essa a resolução temporal t́ıpica de detectores

LaBr3 indicados para esta finalidade (Kuhn et al., 2005).

As imagens formadas dos isótopos avaliados foram renderizadas e sub-

metidas à análise estat́ıstica como descrita na simulação anterior. Entretanto, as

ROIs foram modificadas para conter apenas o volume da lesão de CCR.

3.5.2.2 Otimização da amostragem do sinograma para NSECT

O protocolo de aquisição do sinograma é de vital importância pois

assume um fator decisivo na aplicação da técnica NSECT, uma vez que a taxa de

amostragem do sinograma é responsável pela qualidade da imagem reconstrúıda e

também pela energia depositada no meio irradiado.

Desde sua introdução na literatura (Floyd et al., 2006), a técnica

NSECT vem sendo aplicada utilizando um número limitado de projeções nas re-

construções tomográficas. Assim como apresentado em Kapadia (2007), imagens

tomográficas podem ser adquiridas utilizando apenas oito posições angulares pelo
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sistema tomográfico. Os protocolos de aquisição empregados nesta referência são

responsáveis por depositar uma dose efetiva em torno de 0,5 mSv enquanto que a

dose efetiva t́ıpica de um CT convencional para a aquisição de uma imagem ab-

dominal é ∼ 10 - 20 mSv (RSNA, 2014). Entretanto, a visualização de estruturas

nas imagens reconstrúıdas pode ser comprometida devido ao número reduzido de

projeções descrito nos protocolos adotados.

Neste estudo é apresentado um método anaĺıtico aplicado na oti-

mização dos parâmetros de amostragem do sinograma para a NSECT: largura de

projeção (a), espaçamento entre translações (b) e espaçamento entre rotações do

feixe de nêutrons (c). Estes parâmetros de amostragem compreendem a configuração

básica nos quais os protocolos de aquisição podem ser modificados. Outros fatores se-

cundários como o fluxo de nêutrons e geometria de detecção também podem afetar a

qualidade das imagens reconstrúıdas devido a intensidade do sinal detectado. Entre-

tanto, estes não foram considerados neste estudo. A seguir é descrita a metodologia

proposta.

Simulação das reconstruções tomográficas das imagens de referência

As imagens de referência empregadas pelo método proposto devem re-

presentar a composição elemental do meio simulado para cada elemento de interesse

selecionado. Para satisfazer essa condição, a concentração dos elementos deve ser

fielmente representada através dos valores de pixel distribúıdos nas imagens. As

imagens de referência adotadas neste estudo foram obtidas a partir da seção trans-

versal do tronco humano modelado pelo objeto simulador proposto por Cristy &

Eckerman (1987). Os seguintes órgãos/tecidos podem ser identificados na seção do

tronco humano selecionado: coluna, f́ıgado, rins, baço, estômago e veśıcula biliar.

Motivado por estudos apresentados por Kapadia et al. (2008) e

Agasthya et al. (2012), três lesões contendo a composição de hemocromatose hepática

(sobrecarga de ferro no f́ıgado) também foram inseridas no f́ıgado modelado. As

lesões foram modeladas como esferas de 1, 2 e 3 cm de diâmetro contendo respecti-

vamente 2, 1 e 0,2 % em massa de ferro. As concentrações adotadas são de relevância
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cĺınica para o diagnóstico da patologia em questão e foram posicionadas na mesma

altura da seção do tronco humano selecionado.

Os seguintes elementos foram selecionados para análise neste estudo:

C, Na, Fe e Mg. A Tabela 8 apresenta a distribuição da concentração dos elementos

avaliados entre as estruturas anatômicas da seção do tronco humano. A composição

do tecido que preenche o tronco foi modelado como tecido mole. Todas as com-

posições estão de acordo com a ICRU (1992) e ICRP110 (2009).

Tabela 8. Composição (fração em massa %) dos elementos avaliados utilizados para

criar as imagens de referência. As localizações dos tecidos estão devida-

mente identificadas na Figura 15.

Tecido Identificação C Na Fe Mg Densidade(g/cm3)

Tecido mole 1 25,6 0,1 - - 1,03

F́ıgado 2 13,9 0,2 - - 1,06

Rins 3 12,4 0,2 - - 1,05

Coluna 4 15,5 0,1 - 0,2 1,92

Baço 5 11,1 0,1 0,1 - 1,04

Parede do estômago 6 11,4 0,1 - - 1,04

Conteúdo do estômago 7 22,2 0,1 - - 1,04

Veśıcula biliar 8 17,0 0,1 0,1 - 1,03

Lesão de hemocromatose 9 13,9 0,2 1,0 - 1,06

Lesão de hemocromatose 10 13,9 0,2 0,2 - 1,06

Lesão de hemocromatose 11 13,9 0,2 2,0 - 1,06

A dispersão dos valores de pixel nas quatro imagens de referência ad-

quiridas representam reciprocamente a variação da concentração dos elementos no

meio simulado, neste estudo, a seção do tronco humano. A Figura 15 apresenta a

geometria do tronco humano selecionada e as imagens de referência obtidas para os

elementos C e Fe.
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Figura 15 - Geometria do tronco humano (a) utilizadas para criar as imagens de

referência respectivamente para C (b) e Fe (c). A variação dos valores de

pixel refletem a distribuição da concentração dos elementos apresentada

na Tabela 8.

Protocolos de aquisição

A abordagem anaĺıtica descrita nesta metodologia consiste em aplicar

a Transformada de Radon (TR) nas imagens de referência obtidas. Por definição, a

TR calcula a integral de linha avaliada nos valores de pixel da imagem ao longo de

projeções lineares, tal que quanto maior o valor numérico do pixel na imagem, maior

o valor calculado pela TR. Analogamente à técnica NSECT, a intensidade dos fótons

emitidos é diretamente proporcional à concentração do elemento avaliado presente

no caminho do feixe de nêutrons. Desconsiderando a atenuação e espalhamento de

fótons, a TR foi utilizada como método para simular os sinogramas adquiridos pela

técnica NSECT, uma vez que ambas as técnicas possuem caracteŕısticas em comum.

As quatro imagens de referência que representam a distribuição dos

elementos C, Fe, Na e Mg foram amostradas pela TR considerando 54 combinações

entre projeções e rotações. As posições angulares de projeção foram avaliadas para

seis incrementos entre 0◦ e 360◦: 5◦, 10◦, 15◦, 20◦, 25◦ e 30◦. As posições de translação

foram estabelecidas com base na largura de projeção para 2, 1, 0,5 e 0,25 cm. Os

protocolos de amostragem obtidos neste estudo representam um cenário reaĺıstico na

qual a NSECT pode ser aplicada em sua implementação real.
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De acordo com a configuração de amostragem (translação x projeção)

inspirada na primeira geração de tomógrafos na qual a NSECT é baseada, a suba-

mostragem do sinograma é uma caracteŕıstica inerente assim como a presença de

artefatos de reconstrução. Segundo Joseph et al. (1980), a taxa de amostragem pode

ser elevada considerando a sobreposição entre projeções, o que resulta na supressão

de rúıdo no sinal detectado. Logo, as projeções com 2 cm de largura foram também

amostradas nas imagens de referência com 1 e 0,5 cm de sobreposição, enquanto que

as demais larguras foram amostradas com a sobreposição de suas respectivas meias

larguras. As larguras de projeção adotadas também foram amostradas linearmente

sem sobreposição, totalizando 9 configurações de translação avaliadas. A Tabela 9

resume as configurações de amostragem de translação empregadas nos protocolos de

aquisição pela TR. Cada configuração de translação apresentada foi aplicada nas seis

amostragens das posições angulares.

Tabela 9. Configuração de translação dos sinogramas adquiridos pela TR utilizando

as imagens de referência. O śımbolo ’-’ corresponde à configuração onde

não há sobreposição entre projeções.

Identificação Largura de projeção (cm) Sobreposição (cm)

Configuração 1 2,00 -

Configuração 2 2,00 1,000

Configuração 3 2,00 0,500

Configuração 4 1,00 -

Configuração 5 1,00 0,500

Configuração 6 0,50 -

Configuração 7 0,50 0,250

Configuração 8 0,25 -

Configuração 9 0,25 0,125

Os sinogramas obtidos pelos protocolos avaliados foram utilizados

como dados de entrada pelo algoritmo EM para reconstrução de imagens tomográficas
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(McLachlan & Krishnan, 2007). As imagens obtidas foram reconstrúıdas com 128 x

128 pixels considerando 15 iterações do algoritmo.

Análise das imagens: similaridade entre as imagens reconstrúıdas e a imagem de

referência

As imagens tomográficas obtidas a partir dos protocolos de aquisição

simulados com a TR foram comparadas com suas respectivas imagens de referência

para os quatro elementos selecionados. A comparação entre as imagens foi conduzida

utilizando o ńıvel de similaridade entre as imagens obtido pelo cálculo da Informação

Mútua Normalizada (IMN) (Studholme et al., 1999).

A IMN foi desenvolvida originalmente para o registro de imagens. Sem

perda de generalidade, duas imagens podem ser fundidas tal que regiões similares

são sobrepostas. Com o resultado, a imagem obtida neste procedimento possui in-

formações compartilhadas pelas imagens originais. Uma descrição contendo mais

informações sobre a IMN é fornecida no Apêndice D.

No estudo proposto, a similaridade entre a imagem de referência e as

reconstruções tomográficas obtidas a partir dos diferentes protocolos de amostragem

foi calculada para cada elemento selecionado. Dessa forma, a presente análise propõe

a avaliação da qualidade de reconstrução em função da similaridade entre as ima-

gens tomográficas e a imagem ideal (imagem de referência) que representa o meio

irradiado. A Figura 16 apresenta um exemplo do cálculo da IMN em função da taxa

de amostragem de sinogramas.

De acordo com a teoria de registro de imagens, quanto maior o ńıvel

de similaridade entre o par de imagens comparadas, maior o valor calculado pela

IMN. Em outras palavras, quanto maior o valor da IMN, mais fidedigna é a imagem

reconstrúıda com relação a imagem de referência. Considerando apenas a inspeção

visual nas Figuras 16 (b) e (c), nota-se que a similaridade entre as reconstruções com-

paradas é dependente da amostragem do sinograma utilizado. Esse comportamento

é verificado pelo cálculo da IMN.
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Figura 16 - Imagem de referência (a) utilizada para reconstrução tomográfica com

super amostragem (b) e subamostragem (c). O valor obtido pela IMN

quando os pares de imagem a/b é 1,42 enquanto que a/c resulta em 1,35.

Além de otimizar os protocolos de aquisição com base na qualidade de

reconstrução, o ńıvel de similaridade entre as imagens pode ser selecionado tal que a

dose efetiva associada ao protocolo de irradiação não ultrapasse um limiar definido.

Ambas as abordagens foram empregadas neste estudo.

Validação do método

O método proposto neste estudo foi validado utilizando simulações

realizadas com o código MCNP5. O tronco humano proposto por Cristy & Eckerman

(1987) foi modelado juntamente com o sistema de tomográfico descrito previamente

na Seção 3.5.2.1, incluindo a composição dos detectores e tecidos humanos (ICRU,

1992).

A mesma seção transversal do tronco humano utilizado para a aquisição

das imagens de referência foi irradiada por um feixe monocromático de 5 MeV. Os

sinogramas foram adquiridos utilizando os protocolos aplicados na TR através da

seleção das energias de estado excitado dos isótopos que identificam os elementos de

interesse, sendo eles: C, Na, Fe e Mg. A espessura de feixe foi mantida em 1 cm para

todas as larguras modeladas. A Tabela 10 mostra a energia dos isótopos selecionados

(NuDat2.6, 2014). Após a aquisição dos sinogramas, a técnica de supressão de rúıdo

foi aplicada como descrito na seção anterior (Floyd et al., 2007).
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Tabela 10. Energias de estado excitado dos isótopos selecionados para a validação

do método proposto.

Isótopo Energia (MeV)

12C 4,438

23Na 0,440

56Fe 0,846 1,238

24Mg 1,368 2,754

As imagens da seção do tronco humano irradiado foram reconstrúıdas

para os elementos selecionados utilizando os sinogramas processados. Posterior-

mente, a similaridade entre as imagens tomográficas reconstrúıdas e suas respectivas

imagens de referência para os elementos descritos na Tabela 8 foram avaliadas através

do cálculo da IMN.



4 RESULTADOS E DISCUSSÃO

Nesta seção são apresentados e discutidos os resultados obtidos em

decorrência da metodologia empregada. Para a melhor compreensão dos objetivos

propostos, será adotada a classificação dos resultados de acordo com as aborda-

gens da técnica NSECT, como descrito na Seção 3.5, sendo elas: espectroscopia e

imageamento. A avaliação dosimétrica é apresentada de acordo com as abordagens

adotadas.

4.1 Espectroscopia

4.1.1 Espectroscopia de emissão estimulada empregada na avaliação de

microcalcificações associadas ao câncer de mama

Como descrito na Seção 3.5.1.1, duas abordagens foram propostas

para se avaliar o espectro de emissão do tecido mamário em função da presença

de microcalcificações associadas ao desenvolvimento do câncer de mama. Bender

et al. (2007) apresenta uma metodologia similar utilizando a NSECT para a detecção

do câncer de mama explorando a variação da própria composição entre os tecidos

mamários (saudável e tumor). Entretanto, mesmo apresentando caracteŕısticas fa-

voráveis para a aplicação na NSECT, tais como densidade superior à densidade do

tecido mole e elevada seção de choque para a reação (n,n’) para o isótopo 40Ca, o

desenvolvimento de microcalcificações não foi explorado até então através da análise

do espectro de emissão.

Na primeira abordagem, 14 microcalcificações foram modeladas como

esferas cujos diâmetros variam entre 1 e 14 mm e inseridas individualmente no centro
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da mama modelada assumindo as composições qúımicas da hidroxiapatita e do oxa-

lato de cálcio respectivamente com as densidades 3,15 g/cm3 e 2,20 g/cm3. Foram

adquiridos 14 espectros de emissão para cada composição de microcalcificação. Em

cada espectro foram selecionados as alturas de pulso referentes às energias de emissão

do isótopo 40Ca. A Figura 17 apresenta os perfis de contagem obtidos para os espec-

tros de emissão normalizados pela energia de captura radioativa no hidrogênio (2,22

MeV).

Figura 17 - Contagens normalizadas em função do diâmetro de microcalcificações

para a composição de hidroxiapatita (a) e oxalato de cálcio (b). As

energias dos fótons selecionados são emitidas pelo isótopo 40Ca (Viana

& Yoriyaz, 2011).

Como esperado, a primeira caracteŕıstica claramente observável nos

perfis de emissão adquiridos é a dependência da altura de pulso com a composição

das microcalcificações. Isto se deve à diferença entre as densidades modeladas e a

proporção dos átomos de Ca entre as formulações qúımicas da hidroxiapatita e do

oxalato de cálcio (10:1).

A segunda caracteŕıstica é a tendência observada entre o diâmetro das

microcalcificações e a altura de pulso detectada. Devido as propriedades de emissão

da técnica NSECT, a intensidade do sinal é proporcional à quantidade de nucĺıdeos
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presentes no caminho de interação do feixe de nêutrons. Logo, é posśıvel estabelecer

um limiar de detecção em função do tamanho da microcalcificação modelada. Consi-

derando as condições de simulação modeladas, o limiar de detecção obtido referente

à inclinação dos perfis de emissão é 3 mm para as duas composições qúımicas mode-

ladas. Como prova conceitual, a partir deste diâmetro, a contribuição de contagens

dos fótons emitidos pelo isótopo 40Ca é crescente em função do aumento do diâmetro

da microcalcificação.

De acordo com a literatura, o reconhecimento de lesões malignas

através de métodos invasivos é determinado por caracteŕısticas qúımicas e mor-

fológicas enquanto que a mamografia é o método não-invasivo mais empregado

para este diagnóstico. Entretanto, assim como a mamografia, o emprego de ou-

tros métodos não-invasivos como o ultrassom de alta frequência tem como limitação

o próprio tamanho das lesões (Moon et al., 2000). Como método auxiliar, devido

a relação apresentada entre a dependência da composição qúımica da microcalci-

ficação com o desenvolvimento da câncer de mama, o diagnóstico pode ser efetuado

através da análise da altura de pulso do espectro de emissão explorando a diferença

de contagens através de espectros de referência (mama saudável), uma vez que micro-

calcificações com oxalato de cálcio são predominantemente associadas com tumores

benignos.

Assim como na primeira abordagem onde o diâmetro da microcalci-

ficação é relacionado com a altura de pulso para as energias que identificam a presença

do isótopo 40Ca, a segunda abordagem contempla um caso cĺınico para a detecção

de um agrupamento contendo 16 microcalcificações esféricas de hidroxiapatita com

diâmetros variando entre 0,15 e 1,40 mm. Como apontado na abordagem anterior,

é observado um aumento das contagens para as energias selecionadas a partir de

lesões isoladas na mama com diâmetro superior a 3 mm. Neste estudo, a presença

de conjunto de microcalcificações é detectado no espectro de emissão quando com-

parado com o espectro da mama saudável sem a presença de microcalcificações. Os

espectros obtidos são apresentados na Figura 18.
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Figura 18 - Espectros de emissão de fótons da mama saudável e da mama com agru-

pamento de microcalcificações. A região do espectro entre 3600 keV e

4000 keV é ampliada para a visualização dos picos de 40Ca (Viana &

Yoriyaz, 2011). Alguns picos são identificados no espectro a partir da

energia de emissão: produção de pares, captura radioativa no hidrogênio

e espalhamento inelástico nos detectores HPGe.

Assim como observado na primeira abordagem, a presença de micro-

calcificações altera a concentração local de cálcio da mama devido ao aumento da

concentração isotópica de 40Ca. Quando os espectros adquiridos são comparados, a

diferença entre os tecidos irradiados se torna evidente para os picos que identificam

a presença de cálcio. Logo, a espectroscopia da mama aponta o desenvolvimento de

microcalcificações com diâmetros inferiores ao limite observado para a detecção de

microcalcificações isoladas (3 mm). Dessa forma, a espectroscopia do tecido mamário

com agrupamento de microcalcificações pode apontar mudanças, consideradas pre-

coces devido ao tamanho da lesão ∼ 0,15 mm, na concentração de cálcio mesmo para

lesões com diâmetro inferior a 1,40 mm.
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4.1.1.1 Dosimetria

A dose depositada (Gy) para a análise espectroscópica descrita foi cal-

culada considerando uma intensidade de fonte de 105 n/s, o que de acordo com

Agasthya (2013), é a intensidade t́ıpica de um feixe de nêutrons monocromático pro-

duzido por um acelerador tandem Van-de-Graaf. Utilizando a metodologia descrita

previamente na Seção 3.4, a taxa de dose média absorvida na mama foi calculada

em 7,4 10−5 mGy/s com um erro relativo associado de 3%.

Segundo Kapadia et al. (2008), o espectro de emissão para NSECT

pode ser adquirido utilizando um total de 107 nêutrons emitidos pela fonte o que

implicaria em um tempo de exposição de 100 segundos (∼ 1,6 minutos), desconside-

rando os efeitos da eficiência da geometria de detecção entre os sistemas de espec-

troscopia modelados. Logo, a dose depositada resultante nesta abordagem seria de

7,4 10−3 mGy.

Outro cenário abordado nesta avaliação dosimétrica é dependente de

uma comparação realizada entre a taxa de dose depositada calculada e a dose média

glandular para mamografia recomendada pela ACR (1999) em 3 mGy. De acordo

com os resultados obtidos, seriam necessários aproximadamente 11,5 horas para que

o limite de dose estabelecido fosse ultrapassado, o que tornaria a espectroscopia im-

praticável. Entretanto, o tempo de exposição poderia ser reduzido para ∼ 7 minutos

se empregado uma intensidade de 107 n/s comum em geradores de nêutrons encon-

trados comercialmente (Kapadia, 2007). Dessa forma, a espectroscopia se tornaria

viável sob o ponte de vista do posicionamento e conforto do paciente além de reduzir

a incerteza do espectro detectado devido ao número de nêutrons emitidos pela fonte

(4,2 109 nêutrons).
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4.1.2 Avaliação experimental da composição de CCR utilizando a espec-

troscopia de emissão estimulada

A técnica NSECT é fundamentada na reação (n,n’) onde os elementos

que compõem os meio irradiado são identificados através das suas respectivas energias

de excitação. Neste estudo, os espectros de emissão de duas amostras contendo

CCR (PA2 T) e tecido renal saudável (PA2 H) foram avaliadas de acordo com a

metodologia descrita na Seção 3.5.1.2.

O procedimento descrito para supressão de rúıdo consiste em reduzir

a contribuição de contagens no espectro de emissão não relacionadas com a emissão

de fótons pelo meio irradiado através da reação (n,n’). Dentre eles, a metodologia

adotada contempla a supressão de fótons produzidos pelo efeito Compton assim como

fótons produzidos pela reação (n,n’) nos detectores por nêutrons espalhados.

O espectro de fundo foi adquirido sem a presença das amostras na

posição de irradiação e posteriormente foi subtráıdo dos espectros de emissão das

amostras. Como exemplo do procedimento descrito, a Figura 19a apresenta o es-

pectro corrigido a partir da subtração dos espectros de fundo e da amostra PA2 H

(Figura 19b). Os picos que identificam as energias 511 keV e 2,22 MeV referentes res-

pectivamente à produção de pares e captura radioativa no hidrogênio são claramente

identificados no espectro de fundo.

Posteriormente, o espectro obtido foi processado para a supressão de

rúıdo residual devido ao efeito Compton inerente ao detectores. Este procedimento

foi realizado através de um ajuste gaussiano que modela o efeito exponencial para a

deposição de contagens para baixas energias. A Figura 19c apresenta o ajuste reali-

zado a partir do espectro corrigido para supressão de rúıdo utilizando o espectro de

fundo. Como resultado deste procedimento, é posśıvel identificar os picos no espec-

tro de emissão predominantemente relacionados com as composições das amostras

irradiadas, Figura 19d .
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Após o processamento dos espectros de emissão das amostras para

supressão de rúıdo, os picos presentes nos espectros obtidos foram reconstrúıdos

utilizando um Modelo de Misturas Gaussianas (MMG). Com o objetivo de evitar

a reconstrução de rúıdo nos espectros devido ao overfitting, i.e. as flutuações es-

tat́ısticas não são distinguidas pelo modelo estat́ıstico, 150 funções gaussianas foram

empregadas pelo MMG de acordo com o Critério de Informação Bayesiano (Bayesian

Information Criterion - BIC) (Schwarz, 1978). De acordo com este critério, o MMG

contém o número mı́nimo de graus de liberdade (parâmetros a serem estimados) que

descrevem o comportamento modelado. A Figura 20 apresenta o MMG aplicado no

espectro da amostra PA2 H processado para supressão de rúıdo.

Figura 20 - Reconstrução dos picos no espectro de emissão através do MMG.

Como observado, o alargamento dos picos reconstrúıdos é reconhecido

pelo MMG de acordo com a combinação de funções gaussianas adotadas mesmo

para picos de energias próximas. Essa caracteŕıstica é exemplificada na região am-

plificada entre as energias 3400 keV e 4600 keV na Figura 20. As energias dos picos
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reconstrúıdos foram então comparadas com as energias que identificam os elemen-

tos presentes nas amostras irradiadas de acordo com a composição apresentada na

Tabela 4. Entretanto, devido ao limite de detecção do sistema de espectroscopia,

apenas os elementos P e Ca foram identificados através dos seus isótopos 31P e 40Ca.

Os elementos C, Cl, N, e S também foram identificados nos espectros processados

através de suas energias de excitação (NuDat2.6, 2014) mesmo não sendo observados

durante a análise da composição elementar das amostras realizada com a técnica

PIXE. A Figura 21 apresenta os elementos identificados nos espectros processados

das duas amostra de tecido renal (PA2 T e PA2 H).

Devido a resolução energética dos detectores LaBr3(Ce) empregados no

experimento, picos com energias próximas foram reconstrúıdos como um único pico

ou foram quase sobrepostos. Essa caracteŕıstica pode ser observada nos espectros de

emissão das amostras em torno das energias 1,7 MeV, 2,2 MeV e 3,9 MeV.

A principal contribuição de contagens para eventos gama no pico iden-

tificado próximo a 2,2 MeV é a captura radioativa no hidrogênio em 2224 keV devido

a presença de polietileno utilizado para colimar o feixe de nêutrons. Outras energias

também foram reconhecidas através dos fótons emitidos pelos isótopos 32S, 31P e 14N

respectivamente para as energias 2230 keV, 2233 keV e 2312 keV. Como observado,

estas quatro energias foram reconstrúıdas como um único pico alargado impossibili-

tando sua discretização.

Ainda, devido a proximidade entre as energias detectadas e a amplitude

dos pulsos criados, a convolução no espectro resultou na reconstrução de picos onde

não há uma distinção clara entre as energias dos elementos emissores, como observado

para 14N, 35Cl, 40Ca e o pico de escape do 12C respectivamente em 1635 keV, 1763

keV, 3904 keV e 3931 keV.
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Figura 21 - Picos identificados no espectro de emissão das amostras PA2 T e PA2 H.

Os picos identificados para os elementos Ca e P estão em concordância

com a composição das amostras irradiadas de acordo com a Tabela 4.

As alturas de pulso dos picos identificados nos espectros de emissão

foram utilizadas para a diferenciação das amostras irradiadas. Em particular, os picos

referentes aos elementos Ca e P recebem uma atenção especial nesta análise uma vez

que os mesmos foram apontados na Tabela 4 como posśıveis indicadores biológicos

devido a diferença de concentração entre as amostras. As contagens obtidas nos picos

identificados foram comparadas entre os espectros das amostras através do teste t

bi-caudal para diferença de médias (α = 5%). A Tabela 11 resume os valores obtidos
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nesta análise.

Tabela 11. Elementos identificados nas amostras de tecido renal (PA2 H e PA2 T)

irradiadas e comparação das alturas de pulso dos picos reconstrúıdos

entre os espectros. O valor médio x das contagens e o desvio padrão da

média s calculado como a raiz quadrada das contagens são apresentados.

Elemento Energia (keV) p-valor x ± s (PA2 H) x ± s (PA2 T) xPA2H

xPA2T

C 4442 < 1 10−3 (6,83 ± 0,02) 104 (5,76 ± 0,02) 104 1,19

N 1636 < 1 10−3 (8,70 ± 0,03) 104 (7,60 ± 0,03) 104 1,14

Cl 1763 < 1 10−4 (7,91 ± 0,03) 104 (6,48 ± 0,02) 104 1,22

Cl 1219 < 1 10−4 (1,91 ± 0,01) 105 (1,48 ± 0,01) 105 1,29

Cl 2646 < 1 10−6 (8,30 ± 0,03) 104 (6,49 ± 0,02) 104 1,28

Cl 3004 < 1 10−5 (4,53 ± 0,02) 104 (3,50 ± 0,02) 104 1,30

Ca 3352 < 1 10−13 (4,49 ± 0,02) 104 (3,14 ± 0,02) 104 1,43

Ca 3736 0 (5,10 ± 0,02) 104 (3,75 ± 0,02) 104 1,36

P 1266 < 1 10−2 (9,28 ± 0,03) 104 (8,27 ± 0,03) 104 1,19

Como o primeiro experimento realizado explorando o diagnóstico de

CCR com base na espectroscopia de emissão através da reação (n,n’), os resultados

obtidos apontam que as amostras podem ser distinguidas através das alturas de pulso

dos picos reconstrúıdos. Além de se observar a presença de elementos comumente

encontrados no tecido humano, tais como C, N e Cl, em concentrações estatistica-

mente diferentes, os elementos P e Ca foram identificados nos espectros de emissão

de acordo com a tendência esperada para as concentrações entre as amostras (Tabela

4).

Como avaliado previamente através da composição elementar das

amostras irradiadas, Ca e P estão presentes em maior concentração na amostra de

tecido renal saudável (PA2 H) e este comportamento, intŕınseco à amostra, é obser-

vado no espectro de emissão (Figura 21) e na comparação entre as alturas de pulso

(Tabela 11) para as energias que identificam estes elementos. Os demais elementos
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encontrados na composição elementar das amostras (Cu, Zn, Fe, S e K) não foram

identificados entre os espectros de emissão devido às suas respectivas baixas concen-

trações que podem estar abaixo do limite de detecção do sistema de espectroscopia

adotado. Nota-se que o elemento S está presente nas amostras irradiadas com uma

razão de concentração ∼ 1 entre os tecidos renais e está identificado nos espectros

de emissão. Entretanto, devido à resolução energética dos detectores empregados, a

distinção entre as amostras não pode ser realizada utilizando este elemento.

Devido ao limiar de detecção do sistema de espectroscopia, mesmo

observando que a tendência de concentração (proporcional à altura de pulso) dos

elementos P e Ca entre as amostras está de acordo com a tendência esperada, a

razão entre as contagens médias para as energias que identificam estes elementos

está em desacordo com os valores esperados segundo a Tabela 4. De acordo com a

composição elemental avaliada para os tecidos renais, o elemento Ca está presente

nas amostras numa proporção aproximadamente 73:1 entre o tecido renal saudável

e CCR. Como calculado, a maior razão de concentração obtida para este elemento

entre os tecidos foi de 1,43. O mesmo comportamento é observado para o elemento

P, onde é esperado uma proporção entre concentrações de 1,22 enquanto que o valor

calculado foi de 1,19 (erro de 2,46 %).

4.1.3 Simulação da distribuição de dose absorvida em órgão adjacente

ao órgão irradiado na espectroscopia de emissão estimulada

O cálculo da dose absorvida em procedimentos que envolvem o emprego

de radiação ionizante é caracterizado como um procedimento padrão considerando os

limites de dose permisśıveis na prática cĺınica. Neste estudo, a deposição de energia

pelo feixe de nêutrons colimado na espectroscopia de emissão estimulada foi avaliada

no órgão adjacente ao órgão alvo.

O estudo realizado contempla a simulação de um experimento realizado

por Kapadia et al. (2012) onde dois dośımetros localizados num objeto simulador

de resina, respectivamente na posição do f́ıgado - ’A’ e rim (esquerdo) - ’B’, são
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empregados para quantificar a dose absorvida em um procedimento onde o f́ıgado

é irradiado diretamente pelo feixe de nêutrons. Neste caso, devido a colimação do

feixe de nêutrons, o rim é irradiado indiretamente pela radiação espalhada.

Segundo os dados apresentados em Kapadia et al. (2012), os dośımetros

localizados nas posições do f́ıgado e rim esquerdo foram irradiados respectivamente

por 4,5 h e 20 h. A diferença entre os tempos de exposição justifica-se pela pro-

ximidade com o feixe e consequentemente pela redução da incerteza do cálculo de

dose. Após a irradiação, os dośımetros foram avaliados em função da mudança de

suas densidades óticas devido à interação com a radiação ionizante. A taxa de dose

obtida para os dośımetros ’A’ e ’B’ foram respectivamente 1,89 Gy/h e 0,0125 Gy/h

com uma incerteza máxima de 7% sobre os valores calculados. Logo, a partir de

experimento realizado, a dose absorvida no rim devido a radiação espalhada é apro-

ximadamente 150 vezes menor que a dose absorvida no f́ıgado, sendo este o órgão

alvo da espectroscopia.

Com base na teoria do método Monte Carlo aplicado ao transporte

de radiação, todos os resultados calculados pelo código MCNP5 são normalizados

pela intensidade da fonte de radiação simulada. No caso do experimento simulado,

a dose absorvida média (Gy) calculada nos dośımetros ’A’ e ’B’ deveriam ser multi-

plicada pela intensidade dada pelo número de nêutrons emitidos pela fonte durante

a exposição ao feixe. Entretanto, esta grandeza não foi medida experimentalmente,

inviabilizando a conversão direta dos dados normalizados para valores absolutos. A

taxa de dose média absorvida para os dośımetros ’A’ e ’B’ foi calculada respectiva-

mente como 1,34 10−13 Gy/n−1h−1 e 8,80 10−16 Gy/n−1h−1, onde n denota o número

de nêutrons emitidos pela fonte. Nota-se que as taxas calculadas estão normaliza-

das pelos tempos de exposição empregados respectivamente na irradiação de cada

dośımetro. O erro relativo associado à estes cálculos é inferior a 0,1 %.

Com o objetivo de comparar os resultados obtidos a partir da simulação

com os valores experimentais, a alternativa adotada para se obter o valor de dose

absoluta consiste na normalização dos dados calculados na simulação com a taxa de



74

dose experimental para o dośımetro ’B’ (0,0125 Gy/h). A partir deste procedimento,

a intensidade da fonte foi estimada como 1,42 1013 n/h. Utilizando esta intensidade

como fator de normalização, as taxas de dose calculadas com as simulações foram

1,90 Gy/h e 0,0125 Gy/h respectivamente para os dośımetros ’A’ e ’B’. O erro re-

lativo associado ao cálculo da dose absorvida no dośımetro ’A’ (1,90 Gy/h) quando

comparado com o valor esperado dado pela dose experimental (1,89 Gy/h) é da or-

dem de 0,53 %. O erro associado ao dośımetro ’B’ não foi avaliado uma vez que este

foi utilizado no cálculo da estimativa da intensidade da fonte.

Os resultados, experimentais e simulados, comprovam que o feixe coli-

mado é capaz de depositar a dose no meio predominantemente ao longo dos tecidos

irradiados diretamente pelo feixe. Essa afirmação é feita com base na razão entre as

doses absorvidas no órgão alvo escolhido neste estudo e no rim, sendo observado uma

diminuição acentuada (∼ 150 vezes) na absorção de dose a medida que se afasta do

feixe incidente. Logo, o emprego da espectroscopia de emissão estimulada utilizando

o feixe de nêutrons é viável, do ponto de vista da proteção radiológica, desde que

parâmetros como a intensidade da fonte e o tempo de exposição sejam controlados

a fim de garantir o comprometimento entre a dose absorvida e a estat́ıstica sufici-

ente para o espectro de emissão detectado. A mesma lógica se aplica na abordagem

tomográfica da técnica NSECT, uma vez que a espectroscopia é empregada em dife-

rentes posições ao redor do meio reconstrúıdo, produzindo o sinograma utilizado nas

reconstruções através da seleção das energias que identificam os isótopos de interesse.

4.2 Imageamento

4.2.1 Detecção de CCR através de imagens tomográficas 3D adquiridas

pela técnica NSECT

A detecção da lesão de CCR foi realizada explorando os espectros de

emissão do objeto simulador modelado de acordo com a tendência de concentração

dos elementos P, Ca, e K entre os tecidos renais apresentada na Tabela 6.
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Como apresentado na Seção 3.5.2.1, com base nas informação da

composição dos tecidos obtida com a técnica NSECT, a detecção da lesão de CCR por

imagem requer: (i) a segmentação dos rins e (ii) a detecção do padrão de concentração

dos elementos que identificam os tecidos renais (CCR e tecido renal saudável).

A segmentação do tecido renal foi realizada através da aplicação de

uma máscara binária adquirida a partir do produto, elemento a elemento, entre as

imagens dos isótopos 12C, 32S e 14N cujos valores de pixel foram invertidos para

destacar o volume renal por meio da diferença de concentração dos elementos entre

os tecidos (Figura 23a). A Figura 22(a-c) apresenta a imagem central reconstrúıda

do volume do tronco irradiado para os elementos 12C, 14N e 32S e suas respectivas

inversões de valores de pixel em (d-f).

Figura 22 - Imagens tomográficas reconstrúıdas para os isótopos 12C, 32S e 14N (a-

c) e suas respectivas inversões de valores de pixel (d-f) empregadas na

segmentação do volume renal (Viana et al., 2013).

Posteriormente, o processo de binarização das imagens obtidas foi re-

alizado aplicando-se um limiar aos valores de pixel para eliminar rúıdos da recons-
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trução e fornecer a melhor representação visual do órgão reconstrúıdo, exemplificado

na Figura 23b. Em seguida, as imagens binárias foram renderizadas para se obter

a representação tridimensional do rins segmentados, Figura 23c. Nota-se que foram

utilizados elementos comumente encontrados no tecido humano e estes não estão

relacionados com o diagnóstico.

Figura 23 - Segmentação do volume renal: (a) imagem normalizada obtida a partir

da combinação das imagens de 12C, 14N e 32S, (b) binarização da ima-

gem obtida e (c) renderização das imagens processadas reconstruindo o

volume renal. Os três pontos em vermelho representam as localizações

onde as ROIs foram avaliadas no teste estat́ıstico: rim direito (RD), rim

esquerdo (RE) e tecido mole (BG) (Viana et al., 2013).

A máscara binária 3D foi aplicada nas imagens dos elementos utilizadas

na identificação dos tecidos renais, sendo eles P, K e Na de acordo com a tendência

entre as concentrações apresentada na Tabela 6. Os valores de pixel contidos nos

rins segmentados foram submetidos respectivamente à análise qualitativa, através da

renderização das imagens reconstrúıdas, e à análise quantitativa, por meio do teste

t bi-caudal para diferença entre médias avaliado nas ROIs indicadas na Figura 23b.

Análise qualitativa

As imagens adquiridas dos isótopos 31P, 39K e 23Na foram segmentadas

utilizando a máscara 3D e renderizadas para se obter a representação volumétrica
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dos rins irradiados. Devido à segmentação do volume renal, as imagens do isótopo

32S também foram empregadas nesta análise para fornecer o contorno do tronco

irradiado. As imagens renderizadas dos isótopos 31P, 39K e 23Na foram sobrepostas,

uma por vez, com a imagem renderizada do isótopo 32S, introduzindo dessa forma a

informação anatômica do meio irradiado independente do diagnóstico do CCR. As

imagens tomográficas resultantes da superimposição dos elementos são apresentadas

na Figura 24(a-c) para a região central do tronco irradiado. A imagem do isótopo

32S é apresentada em verde enquanto que os demais isótopos são apresentados em

vermelho.

A tendência das concentrações entre os elementos K, P e Na seleciona-

dos para a diferenciação entre os tecidos renais é observada nas imagens sobrepostas.

De acordo com a composição modelada apresentada na Tabela 6, os elementos K

e Na são encontrados em maior concentração no tecido renal saudável (rim direito)

enquanto que P está presente em maior concentração no CCR (rim esquerdo). A pre-

valência da concentração destes elementos nos tecidos renais é exemplificada através

do cálculo do valor médio dos pixels entre as imagens sobrepostas e através das ima-

gens renderizadas apresentadas respectivamente nas Figuras 24(d-f) e Figura 24(g-i),

onde os rins segmentados estão apresentados em vermelho.

Como observado nas Figuras 24(d-f), as intensidades dos valores de

pixel para região do tronco (isótopo 32S) permanecem quase constantes entre as

imagens reconstrúıdas enquanto que as intensidades na região dos rins segmentados

se alteram de acordo com as concentrações dos isótopos 31P, 39K e 23Na modelados.

O mesmo comportamento é observado nas imagens renderizadas, apresentadas nas

Figuras 24(g-i), onde é posśıvel a identificação do volume renal. A superf́ıcie externa

do tronco (rosa) foi renderizada utilizando as imagens do isótopo 32S enquanto que

a renderização das imagens dos demais isótopos é apresentada em vermelho.
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Figura 24 - Composição 2D (esquerda), valor médio dos pixels (meio) e imagens

renderizadas (direita) a partir da combinação das imagens dos isótopos

32S, 31P, 39K e 23Na (Viana et al., 2013).

Análise quantitativa

As imagens apresentadas na Figura 24 permitem a análise qualitativa

da identificação dos tecidos renais com base na composição do tronco irradiado, em

particular, para os isótopos 31P, 39K e 23Na. Em complemento, a análise quantitativa

das imagens reconstrúıdas foi realizada para se avaliar a significância estat́ıstica dos

valores de pixel acerca da distribuição da concentração dos elementos selecionados

entre os tecidos modelados.
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A análise quantitativa foi realizada através da comparação entre os

valores de pixel contidos nas ROIs localizadas conforme apresentado na Figura 23b.

Para cada elemento avaliado, a média (x) e o desvio padrão da média (s) dos valores

de pixel foram calculados e utilizados na comparação entre as composições entre as

ROIs: (i) entre os tecidos renais (RE:RD) e (ii) entre os tecidos renais e tecido mole

na região abdominal (RE:BG e RD:BG). A Tabela 12 apresenta o resultados obtidos

na análise quantitativa das imagens reconstrúıdas.

Tabela 12. Análise quantitativa para diferença de médias entre os valores de pixel

nas ROIs.

Isótopo ROI x s Teste p-valor Razão calculada xRE

xRD
Razão teórica xRE

xRD

RE 0,01 0,01 RE:BG < 0,05

39K RD 0,12 0,07 RD:BG < 0,05 0,08 0,31

BG 0,42 0,14 RE:RD < 0,05

RE 0,66 0,14 RE:BG < 0,05

31P RD 0,38 0,15 RD:BG < 0,05 1,74 14,65

BG 18,50 1,46 RE:RD < 0,05

RE 0,40 0,15 RE:BG < 0,05

23Na RD 5,27 1,25 RD:BG < 0,05 0,07 6,25 10−3

BG 4,14 0,73 RE:RD < 0,05

Como apresentado na Tabela 12, os valores calculados para as médias

dos valores de pixel foram consideradas estatisticamente diferentes entre as ROIs

para os elementos avaliados. Entretanto, a razão calculada dos valores de pixel,

proporcional à concentração dos elementos, nos tecidos tecidos renais (RE e RD)

não está em concordância com a razão teórica calculada a partir da composição

descrita na Tabela 6.

Devido ao limiar de detecção ainda não estudado para estes elementos

nesta aplicação, a acurada quantificação com relação à composição adotada não

foi realizada. Como exemplo, o isótopo 23Na é encontrado em uma concentração
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(fração em massa) de 0,01%, 0,1% e 1,60% respectivamente no tecido renal saudável,

tecido mole e CCR. Mesmo que ainda sejam diferentes, as menores concentrações

podem estar abaixo do limiar de detecção inerente ao sistema tomográfico, o que

inviabiliza a detecção de acordo com a linearidade entre a concentração do elemento

e a intensidade do sinal. Agasthya et al. (2012) estima que, pela técnica NSECT, o

limiar de detecção de ferro no diagnóstico de hemacromatose hepática varie entre

0,05% e 0,20% dependendo do tamanho do paciente e do número de detectores

empregados no sistema tomográfico.

4.2.1.1 Tomografia de emissão associada ao tempo de voo do nêutron

As imagens apresentadas na seção anterior foram adquiridas com um

sistema tomográfico de primeira geração. A mesma composição da lesão de CCR

também foi adotada em um outro estudo onde foi empregado uma nova modalidade

de aquisição de imagens para NSECT com base na informação do tempo de voo do

nêutron. Neste estudo em particular, a lesão de CCR foi modelada com um tamanho

reduzido e inserida no centro do rim esquerdo.

As imagens tomográficas foram adquiridas conforme o protocolo de

irradiação apresentado na Seção 3.5.2.1.1, onde os perfis de concentração em pro-

fundidade dos elementos são obtidos a partir dos espectros resolvidos em tempo

através da relação linear com a velocidade média de propagação do nêutron no meio

irradiado. A Figura 25 apresenta respectivamente as imagens centrais do volume ir-

radiado para os isótopos 31P (a) e 23Na (b) e os perfis de concentração destes isótopos

para a projeção do feixe de nêutrons que irradia o centro da lesão de CCR (c), ambos

com resolução de 0,1 ns. Para a melhor visualização, os valores apresentados para

os perfis foram normalizados individualmente pelo seu respectivo maior valor.

De acordo com a teoria apresentada, o espectro resolvido em tempo

detectado para a NSECT é capaz de calcular a localização do śıtio de emissão ao

longo da projeção do feixe de nêutrons onde a reação (n,n’) tenha ocorrido. Logo, é

posśıvel identificar as interfaces entre os tecidos irradiados no perfil de concentração



81

para os isótopos de interesse. Essa caracteŕıstica é apresentada na Figura 25c pelas

bordas do rim saudável (xi e xiii) e para a lesão de CCR (xii) modelada no centro

do rim, observadas a partir dos espectros de emissão para os isótopos 31P e 23Na.

Figura 25 - Conversão entre o tempo de detecção de fótons e a localização de emissão

em profundidade. As contagens e suas incertezas são apresentadas em

escala logaŕıtmica.

Assim como nas imagens tomográficas reconstrúıdas apresentadas na

seção anterior, a tendência de concentração dos isótopos avaliados entre os tecidos

renais está em concordância como a composição modelada (Tabela 6). Essa afirmação

é feita com base na variação de concentração dos isótopos na posição IId referente ao

centro da lesão de CCR. Como esperado, a concentração de 23Na é maior no tecido

renal saudável enquanto que 31P está presente em maior concentração na lesão de

CCR.

Observa-se que após a localização xiii ocorre um aumento das contagens

normalizadas para os isótopos avaliados. Isto se deve primariamente a dois fatores,

sendo eles: baixa concentração dos isótopos e espalhamento pelo tecido ósseo na

coluna. Dado a diferença de densidades e concentrações entre os tecidos, fótons

produzidos por nêutrons espalhados que atingem a coluna podem ser detectados no

mesmo intervalo de tempo que os fótons produzidos diretamente pela projeção do
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feixe avaliado. Como a concentração dos elementos é baixa, o rúıdo produzido por

este efeito pode ter a mesma magnitude ou magnitude superior ao real sinal produzido

pelos isótopos presentes no caminho de projeção do feixe. O mesmo efeito é observado

nas imagens tomográficas como um sombreamento apresentado nas Figuras 25(a,b).

Como exemplo, o isótopo 31P é modelado na composição da coluna (1,92 g/cm3) com

uma fração em massa de 10,3 % enquanto que o mesmo está presente no tecido renal

saudável (1,05 g/cm3) e tecido mole (1,03 g/cm3) com respectivamente 4,30 10−3 %

e 0,20 %. Entretanto, devido a proximidade entre o rim e a superf́ıcie do tronco, a

análise proposta neste estudo não foi comprometida.

Ainda como um caracteŕıstica desta modalidade de aquisição, a loca-

lização e a extensão de lesões ou tecidos podem ser quantificadas através da conversão

do espectro de emissão (resolvido em tempo) em profundidade. Como exemplo deste

cálculo, a espessura renal e a distância entre a lesão de CCR e a superf́ıcie do rim, am-

bas as medidas consideradas na mesma posição de projeção do feixe, foram calculados

a partir dos perfis de concentração apresentado na Figuras 25 e foram comparados

com os valores reais através das geometrias modeladas. De acordo com o objeto

simulador, a espessura renal e a distância entre as bordas do rim e a lesão de CCR

são respectivamente 3,0 cm e 1,5 cm, enquanto que os valores calculados foram 2,50

cm e 1,25 cm; resultando em uma margem de erro de 16,6 % para ambas as medidas.

Cabe ressaltar que a acurácia deste cálculo é dependente da resolução temporal do

espectro de emissão detectado e da espessura de interface entre os tecidos.

As imagens tomográficas adquiridas a partir dos isótopos 23Na e 31P

foram renderizadas para se obter a visualização volumétrica dos tecidos renais irradi-

ados e da extensão da lesão de CCR. A Figuras 26 e 27 apresentam respectivamente

as imagens adquiridas com uma resolução temporal de 0,1 ns e 0,3 ns para os planos

de visão: sagital, coronal e transverso. Para fins de visualização, apenas o volume

renal no tronco irradiado é apresentado.

A renderização das imagens adquiridas com um resolução temporal de

0,1 ns mostram claramente a diferença de concentração entre os tecidos renais através
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da mudança dos valores de pixel proporcional à composição modelada. Assim como

observado nas imagens tomográficas apresentadas na seção anterior, a tendência de

concentração dos isótopos 23Na e 31P é preservada e evidenciada pela interface entre

a lesão de CCR e o tecido renal saudável.

A resolução temporal exerce um papel fundamental nesta modalidade

de aquisição para a NSECT, uma vez que a identificação em profundidade do śıtio

de emissão de fótons, e consequentemente a quantificação da localização e espessura

de tecidos, é relacionada com o tempo de detecção dos eventos gama. A resolução de

0,1 ns representa um caso ideal onde os śıtios de emissão ao longo do feixe projetado

são identificados a cada 0,3 cm. Como as dimensões da lesão de CCR e do rim são

superiores, as interfaces entre os tecidos é claramente observada em todos os planos

de visão da Figura 26. Mesmo sendo um estudo teórico, esta resolução temporal

pode ser encontrada de acordo com a concentração de dopagem com Ce no detector

LaBr3(Ce) (Glodo et al., 2005).

O efeito da resolução temporal nas imagens tomográficas adquiridas

pode ser observado nas imagens renderizadas na Figura 27 para a resolução tem-

poral de 0,3 ns. Como as dimensões da lesão e do rim se aproximam da distância

entre os śıtios de emissão reconhecida no espectro (∼ 0,9 cm), a interface entre os

tecidos renais não é clara como na Figura 26. Entretanto, ainda observa-se a hetero-

geneidade na composição dos isótopos devido ao volume da lesão de CCR (a lesão foi

modelada como um elipsóide). Para simplificar a análise feita nesta seção, as imagens

adquiridas para o elemento K não são apresentadas uma vez que estas possuem as

mesmas caracteŕısticas das imagens do elemento Na com relação a tendência de con-

centração entre os tecidos renais; assim como apresentado nas imagens tomográficas

apresentadas na seção anterior.
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O teste estat́ıstico conduzido na seção anterior também foi realizado

neste estudo e os achados obtidos a partir dos resultados avaliados foram similares.

O sistema tomográfico foi capaz de diferenciar os tecidos renais (tecido renal saudável

e CCR) de acordo com a tendência de concentração do elementos selecionados. En-

tretanto, a quantificação dos isótopos 23Na e 31P não foi realizada de forma acurada

devido ao limite de detecção.

4.2.1.2 Dosimetria

Esta seção apresenta o cálculo da dose efetiva associada aos resultados

apresentados de acordo com a (I) aquisição das imagens tomográficas pelo sistema

tomográfico de primeira geração (Seção 4.2.1) e com a (II) tomografia de emissão

associada ao tempo de voo do nêutron (Seção 4.2.1.1).

Por influenciar diretamente na dose absorvida devido ao protocolo de

irradiação, a principal caracteŕıstica entre as técnicas de aquisição apresentadas se

resume no número de projeção do feixe de nêutrons utilizados em cada abordagem.

Devido a necessidade de se projetar e detectar o espectro ao redor do meio a ser

reconstrúıdo, foram empregadas 6000 projeções do feixe de nêutrons pelo sistema

tomográfico de primeira geração, enquanto que a modalidade que adota o tempo de

voo do nêutron para a localização em profundidade do śıtio de emissão empregou 70

projeções para irradiar apenas a seção do tronco onde está localizada o rim contendo

a lesão de CCR.

Utilizando a metodologia descrita na Seção 3.4, a dose efetiva para as

abordagens I e II foi calculada respectivamente como 3,85 mSv e 42 µSv assumindo

uma intensidade de fonte de 107 nêutrons por projeção do feixe. Para efeito de

comparação, a dose efetiva t́ıpica de um CT convencional para a aquisição de uma

imagem abdominal é ∼ 10 - 20 mSv (RSNA, 2014). A incerteza estat́ıstica associada

aos cálculos apresentados é de 0,2 % e os valores de dose são associados para cada

protocolo de irradiação totalizado pelo número de projeções empregado.
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4.2.1.3 Reconstrução de órgãos irradiados: imagens funcionais e

anatômicas

A técnica NSECT tem como principal caracteŕıstica a avaliação da

composição dos tecidos irradiados pela espectroscopia ou reconstrução tomográfica.

Entretanto, assim como mencionado na Seção 3.5.2.1, a anatomia do órgão irradi-

ado é reconstrúıda apenas quando existe algum elemento encontrado predominante-

mente no órgão.

O mesmo conceito empregado, com base na combinação dos elementos

S, C e N, para a reconstrução da anatomia renal foi utilizado para a reconstrução

anatômica de outros órgãos, permitindo que o mesmo conjunto de dados forneça si-

multaneamente a informação fisiológica e anatômica dos órgãos irradiados. A Figura

28b mostra a reconstrução dos rins, coluna, baço, veśıcula biliar e f́ıgado irradiados

pelo protocolo de aquisição adotado pelo sistema tomográfico de primeira geração

descrito na Seção 4.2.1. Para efeito de comparação, a geometria dos órgãos mo-

delados é apresentada na Figura 28a. A coluna, f́ıgado e veśıcula biliar não foram

completamente reconstrúıdos na imagem devido ao volume do tronco irradiado.

Figura 28 - Geometria dos órgãos modelados (a). Reconstrução anatômica a partir

de imagens da NSECT (b): rim esquerdo (RE), rim direito (RD), coluna

(COL), baço (BA), veśıcula biliar (VE) e f́ıgado (F).

A coluna foi reconstrúıda a partir de um limiar aplicado aos valores

de pixel nas imagens do isótopo 32S. Devido à densidade do tecido ósseo, o sinal
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produzido pela emissão deste isótopo é suficiente para a reconstrução da coluna

sem a combinação com outros elementos. Nota-se que a reconstrução do tecido

ósseo poderia ter sido realizada utilizando os fótons produzidos pelo elemento Ca,

abundante neste meio. Entretanto, o mesmo não foi avaliado neste estudo.

O baço, veśıcula biliar e f́ıgado foram reconstrúıdos a partir de uma

combinação de reconstruções tomográficas de forma semelhante ao procedimento des-

crito para a reconstrução da anatomia renal. As imagens adquiridas para o isótopo

12C (Figura 22a) (A) foram normalizadas na escala 0-1 e depois multiplicadas, ele-

mento a elemento, pela suas respectivas inversões de valores de pixel (Figura 22d),

resultando em um novo conjunto de imagens. Posteriormente, o conjunto de imagens

obtidas a partir da combinação dos isótopos 32S, 12C e 14N, exemplificado na Figura

23a (B), foram também normalizadas na escala 0-1 e subtráıdas das imagens para o

isótopo 12C, i.e. (A-B).

Uma leitura atenta deste procedimento aponta que as imagens proveni-

entes do isótopo 12C foram utilizadas duas vezes. Entretanto, as informações obtidas

a partir de A e B são complementares. Enquanto que as imagens em A segmentam

as regiões compreendidas pelo rins, baço, vesicular biliar e f́ıgado, as imagens em B

segmentam apenas os rins entre o tecido mole. A operação linear A-B resulta na

segmentação dos órgãos irradiados entre o tecido mole e a supressão dos rins. Um

limiar para os valores de pixel também foi aplicado para se obter a melhor repre-

sentação visual dos órgãos em meio ao rúıdo de reconstrução. Os rins também são

apresentados na Figura 28b cuja metodologia para reconstrução já foi apresentada

previamente.

A metologia empregada é descrita com base em uma combinação única

entre os elementos presentes no objeto simulador. Como demonstrado, devido aos

fundamentos da técnica NSECT, as composições dos órgãos irradiados são combina-

das de tal forma que a anatomia pode ser associada com a informação fisiológica de

uma patologia de interesse a partir do mesmo conjunto de dados fornecido pelo espec-

tro de emissão. Logo, esta metodologia pode ser reproduzida em outras aplicações
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com base em diferentes protocolos de irradiação e combinações de elementos.

4.2.2 Otimização da reconstrução tomográfica na NSECT

A Seção 3.5.3 apresenta uma metodologia originalmente desenvolvida

para a otimização dos sinogramas utilizados na NSECT, onde a aquisição tomográfica

é simulada analiticamente pela Transformada de Radon (TR) empregando imagens

de referência que representam a composição do meio a ser reconstrúıdo. De acordo

com o método proposto, a configuração de amostragem do sinograma é determinada

com base na qualidade desejada da imagem reconstrúıda através da similaridade

entre a reconstrução tomográfica e a imagem de referência, por sua vez avaliada pela

Informação Mútua Normalizada (IMN).

Para validar o método proposto, o objeto simulador que originou as

imagens de referência foi simulado com o código MCNP5 juntamente com um sistema

tomográfico para reproduzir as configurações de amostragem avaliadas pela TR. As

imagens tomográficas reconstrúıdas foram então avaliadas pela IMN com relação as

imagens de referência criadas.

Como mencionado previamente, os valores de pixel nas imagens de re-

ferência são associados com a distribuição da concentração dos elementos selecionados

entre os órgãos irradiados. Para avaliar o desempenho da metodologia desenvolvida

para a representação do meio irradiado através das imagens de referência, quatro

elementos foram selecionados neste estudo para diferentes aplicações, sendo eles: C,

Na, Mg e Fe.

O elemento C é um dos principais constituintes do tecido humano e

foi empregado neste estudo para avaliar a capacidade da metodologia proposta em

reconhecer, com base na imagem de referência para este elemento, a similaridade

entre as geometrias (órgãos) reconstrúıdas nas imagens tomográficas sem considerar

a influência do limiar de detecção do sistema tomográfico, por sua vez dependente da

concentração do elemento imageado. Os valores calculados da IMN entre as imagens

reconstrúıdas pela TR e pelas simulações com o código MCNP5 são apresentadas
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respectivamente nas Figuras 29 e 30. Os valores calculados da IMN para os isótopos

selecionados foram normalizados na escala 0-1 e as reconstrução tomográficas apre-

sentadas foram reconstrúıdas a partir da amostragem de sinograma associada ao

maior valor de IMN.

Figura 29 - Valores da IMN calculados entre as imagens reconstrúıdas para carbono

de acordo com os sinogramas amostrados com TR (a) e MCNP5 (b).

As imagens reconstrúıdas pelos dois métodos (MCNP5 e TR) para o

elemento C demonstram a habilidade da metodologia desenvolvida em avaliar a simi-

laridade entre as imagens em função predominantemente das geometrias dos órgãos,

tanto pela imagem de referência quanto pelo objeto simulador. Esta afirmação é

feita com base no padrão encontrado entre os valores da IMN calculados (Figura

29). Como esperado, quanto maior a taxa de amostragem, maior o valor da IMN

calculado e consequentemente maior a similaridade entre as imagens.

De acordo com a concentração dos elementos simulados (Tabela 8), o

elemento C está presente numa concentração (fração em massa) variando entre 11,1

% e 25,6 % nos órgãos modelados. Devido a esta concentração, os órgãos modelados e

suas interfaces estão claramente identificados nas imagens reconstrúıdas com a maior

taxa de amostragem, apresentadas na Figura 30.
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Figura 30 - Imagem tomográfica reconstrúıda para carbono de acordo com os sino-

gramas adquiridos com a TR (a) e simulações com o código MCNP5 (b)

para a maior taxa de amostragem (IMN = 1).

Os elementos Na e Mg foram selecionados neste estudo para avaliar o

desempenho da metodologia desenvolvida quando elementos presentes em baixa con-

centração são reconstrúıdos. O elemento Na está presente nos órgãos reconstrúıdos

numa concentração variando entre 0,1 % e 0,2 %. Apesar de sua baixa concentração,

devido a densidade do tecido ósseo, a coluna pode ser facilmente identificada na

reconstrução tomográfica apresentada na Figura 32b. Entretanto, não há uma dis-

tinção clara entre os órgãos (rins e f́ıgado) reconstrúıdos com as simulações realizadas

com o código MCNP5, sendo os mesmos viśıveis apenas nas reconstruções adquiridas

com a TR (Figura 32a).

Mesmo com a falha na identificação visual de todos os órgãos modela-

dos, o mesmo padrão encontrado no cálculo da IMN entre os métodos de amostra-

gem (Figura 31) foi obtido devido à reconstrução simultânea do contorno do tronco

simulado e da coluna, cuja similaridade entre as imagens reconstrúıdas ainda é pro-

porcional à configuração de amostragem do sinograma



92

Figura 31 - Valores da IMN calculados entre as imagens reconstrúıdas para sódio de

acordo com os sinogramas amostrados com TR (a) e MCNP5 (b).

O elemento magnésio é encontrado, de acordo com a composição apre-

sentada na Tabela 8, apenas na coluna com uma concentração de 0,2 %. Entretanto,

a intensidade de emissão de fótons por este elemento presente na coluna modelada

não é suficiente para distinguir acuradamente o tecido modelado do rúıdo inerente à

reconstrução tomográfica. Devido a densidade do tecido ósseo, fótons espalhados são

registrados em posições não relacionadas com as projeções que irradiam diretamente

a coluna, produzindo artefatos nos sinogramas adquiridos com as simulações com o

código MCNP5. Tal ocorrência justifica a incompatibilidade entre os padrões encon-

trados no cálculo dos valores da IMN para os métodos de amostragem, observados

na Figura 33.
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Figura 32 - Imagem tomográfica reconstrúıda para sódio de acordo com os sinogra-

mas adquiridos com a TR (a) e simulações com o código MCNP5 (b)

para a maior taxa de amostragem (IMN = 1).

O artefato produzido pelo espalhamento de fótons no tecido ósseo se

torna evidente quando as imagens tomográficas adquiridas pelos métodos de amostra-

gem são comparadas na Figura 34. Nota-se claramente um efeito de sombreamento

ao redor da coluna (Figura 34b), única estrutura fielmente reconstrúıda de acordo

com a imagem de referência (Figura 34a). Como o cálculo da IMN avalia a simi-

laridade entre as imagens, o artefato interfere na relação observada entre a taxa de

amostragem e a qualidade de reconstrução.
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çõ
es

co
m

o
có
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O elemento Fe foi selecionado para simular lesões de hemocromatose

hepática com um concentração de ferro variando entre 0,2 % e 2,0 %, sendo es-

tas concentrações clinicamente relevantes no diagnóstico desta patologia. Mesmo

considerando as menores concentrações modeladas, as imagens obtidas a partir dos

métodos de amostragem avaliados neste estudo estão em concordância com a imagem

de referência empregada de acordo com o padrão observado para o cálculo da IMN

(Figura 35).

O padrão circular das lesões modeladas é identificado por ambos os

métodos de amostragem, como observado na Figura 36b pelas setas que indicam as

localizações das lesões, mostradas também na imagem de referência (Figura 36a).

Logo, as principais caracteŕısticas das reconstruções obtidas com as simulações com

o código MCNP5 são reproduzidas pela TR considerando a forma, composição e

localização das lesões preservadas nos sinogramas.

As imagens provenientes do elemento C figuram neste estudo como

uma prova do conceito teórico envolvido na metodologia proposta. Enquanto que o

limiar de detecção do sistema tomográfico pode inviabilizar a reconstrução e identi-

ficação acurada dos órgãos, como demonstrado por meio das imagens dos elemento

Mg e Na reconstrúıdas a partir dos sinogramas amostrados com o código MCNP5,

as simulações das lesões da hemocromatose pela TR compreendem um resultado im-

portante, uma vez que o diagnóstico desta patologia pela técnica NSECT já vem

sendo estudado e desenvolvido (Agasthya et al., 2012).
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4.2.2.1 Otimização da amostragem do sinograma em função do limiar de

dose efetiva

Como apresentado através da avaliação dos valores da IMN, a qua-

lidade de reconstrução nas imagens tomográficas é dependente da configuração de

amostragem do sinograma. Outra dependência também existente é relacionada com

a dose absorvida pelo meio irradiado por meio do número de projeções do feixe

empregado na aquisição dos espectros de emissão.

Logo, a metodologia proposta para a otimização da amostragem do

sinograma na NSECT permite duas abordagens distintas para a tomada de decisão.

Uma vez que os sinogramas obtidos com a TR são capazes de simular o sinograma

real dos elementos de interesse, de acordo com o limiar de detecção do sistema

tomográfico, a primeira abordagem consiste em alterar a configuração de amostragem

com base na finalidade da imagem desejada, ou recursos dispońıveis tais como a

espessura de feixe. Neste caso, se o foco do estudo requer uma imagem de alta

qualidade (visualização de detalhes em pequenas estruturas anatômicas), a taxa de

amostragem é elevada a fim de se obter a maior similaridade posśıvel.

A segunda abordagem consiste na escolha da configuração de amostra-

gem associada com o maior valor de IMN, porém, em função de uma valor limiar de

dose efetiva. Dessa forma, a semelhança entre a imagem reconstrúıda e a imagem

ideal (imagem de referência) é assegurada pelo método desenvolvido sem que a dose

efetiva exceda os valores permisśıveis.

A análise proposta para relacionar a dose efetiva com a configuração

de amostragem requer o cálculo dosimétrico dos protocolos de irradiação emprega-

dos neste estudo. Utilizando a metodologia descrita na Seção 3.4, a dose efetiva

foi calculada considerando uma intensidade de fonte de 107 nêutrons por projeção

do feixe. Os valores obtidos são apresentados na Figura 37a. Para a melhor com-

preensão dos dados apresentados, os valores calculados são apresentados seguindo a

mesma disposição empregada para os valores de IMN de acordo com os protocolos
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de irradiação. Nota-se claramente a dependência da dose efetiva com o número de

projeções do feixe empregado.

Quando o limiar de dose efetiva é imposto, o método desenvolvido

aponta a configuração de amostragem capaz de prover a imagem tomográfica que

compartilha a maior similaridade com a imagem de referência. Para exemplificar este

conceito, o limiar de 5 mSv foi aplicado na Figura 37a, obtendo-se a Configuração 8

e espaçamento angular 15◦ para a amostragem do sinograma. Esta configuração foi

então aplicada simultaneamente nos sinogramas amostrados com a TR e com o código

MCNP5 para o elemento C. As imagens resultantes são apresentadas respectivamente

na Figura 37(b,c).

Observa-se que, utilizando a mesma configuração de amostragem, as

imagens adquiridas para o elemento C compartilham as principais caracteŕısticas do

meio simulado, incluindo a forma dos órgãos e suas interfaces e, inclusive, os artefatos

nas reconstruções devido a subamostragem dos sinogramas; como exemplificado nas

áreas ampliadas das reconstruções pelas setas apontadas.
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4.2.2.2 Implementação do método: avaliação dosimétrica e as imagens

de referência

O emprego do método desenvolvido requer a aquisição de imagens de

referências que simulam a distribuição da concentração dos elementos de interesse

entre os tecidos de acordo com os valores de pixel. Ainda, como apresentado pre-

viamente, a avaliação dosimétrica associada aos protocolos de irradiação podem ser

usados para restringir a dose efetiva e ainda garantir a qualidade de reconstrução.

Estes dois requisitos devem ser, a priori, atendidos para que otimização da amostra-

gem do sinograma possa ser explorada e empregada em qualquer meio irradiado de

interesse.

A avaliação dosimétrica pode ser realizada empregando simulações com

o método Monte Carlo aplicadas em um meio espalhador padrão onde os protocolos

de irradiação são reproduzidos. Dessa forma, pode-se obter um banco de dados

dosimétrico de acordo com a energia e a configuração de amostragem do feixe de

nêutrons empregado.

Por se tratar de um método aplicado na aquisição de imagens médicas,

o procedimento proposto para a otimização do sinograma deve ser conduzido de

forma personalizada para cada meio a ser reconstrúıdo, inclusive no mesmo indiv́ıduo.

Uma alternativa para satisfazer esta condição consiste em empregar imagens de CT

da região anatômica de interesse na aquisição das imagens de referência.

De acordo com Schneider et al. (2000), os números de Hounsfield das

imagens de CT podem ser empregados para se obter uma estimativa da composição

e densidade dos tecidos irradiados. Com base nesta pesquisa, Massicano et al. (2011)

desenvolveram o software ICCT (Image Conveter for Computer Tomography) para

estimar a composição dos principais tecidos do corpo humano utilizando funções

de interpolação entre o número de Hounsfield com a densidade e peso elementar

teórico dos elementos nos tecidos. Desta forma, as imagens de referência podem

ser obtidas a partir das imagens de CT para os elementos identificados pelo ICCT,
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preservando assim a informação anatômica dos órgãos reconstrúıdos e a distribuição

da concentração dos elementos imageados.



5 CONCLUSÕES

De acordo com os objetivos propostos, esta tese apresenta duas no-

vas aplicações de diagnóstico para técnica NSECT considerando suas abordagens

espectroscópica e tomográfica. Além das aplicações propostas, uma metodologia ori-

ginal foi desenvolvida para otimizar a amostragem do sinograma, permitindo que a

qualidade de reconstrução, por sua vez dependente do protocolo de irradiação, seja

avaliada por meio da similaridade entre as imagens reconstrúıdas e as imagens de

referência de acordo com o elemento avaliado.

A detecção de microcalcificações mamárias por meio da análise do es-

pectro de emissão para as energias que identificam o elemento Ca apontam que a

técnica NSECT é capaz de identificar lesões isoladas a partir de 3 mm de diâmetro

assim como um agrupamento de microcalcificações. Considerando que naturalmente

são detectadas múltiplas lesões com diferentes diâmetros (e formas), a informação

provida pelo espectro de emissão auxilia na detecção e posśıvel diagnóstico devido

ao limiar observado. Ainda nesta aplicação, a dose absorvida calculada mostra que

a implementação da técnica é dependente da intensidade da fonte de nêutrons con-

siderando respectivamente o limite de dose e o tempo de exposição. Outro resultado

também associado à dosimetria na espectroscopia é que o feixe colimado deposita

a energia no meio irradiado predominantemente ao longo de sua projeção. Dessa

forma, órgãos distantes do caminho de projeção do feixe podem receber uma dose

cerca de 150 vezes menor do que aqueles estão sendo irradiados diretamente.

A técnica NSECT também foi aplicada para o diagnóstico de Carci-

noma de Célula Renal (CCR). Ainda em sua abordagem espectroscópica, a com-

posição de tecidos renais humanos foi avaliada utilizando os espectros de emissão,
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onde foi identificado a diferença dos tecidos através dos picos de emissão referentes

aos elementos Ca e P. Outros elementos também foram identificados cuja a con-

centração, proporcional à altura de pulso, também se apresentou diferente entre os

tecidos. Com os resultados obtidos, constatou-se a viabilidade de se utilizar a reação

(n,n’) em identificar e diferenciar a concentração de elementos no meio irradiado,

sendo este o cerne da técnica NSECT.

O diagnóstico de CCR também foi explorado por meio da abordagem

tomográfica da técnica NSECT. Dois métodos de aquisição foram empregados con-

siderando o mesmo objeto simulador e composição de CCR. O primeiro consiste em

um sistema tomográfico inspirado nos modelos de primeira geração e o segundo com-

preende um avanço tecnológico para NSECT onde o tempo de detecção dos fótons

é associado com o tempo de voo do nêutron, permitindo assim com que os śıtios de

emissão de fótons sejam localizados em profundidade ao longo da projeção do feixe.

As imagens adquiridas por ambos os métodos compartilham as mesmas

caracteŕısticas. O sistema tomográfico foi capaz de diferenciar os tecidos renais de

acordo com a tendência de concentração do elementos Na, P e K. Entretanto, a

quantificação não foi realizada de forma acurada devido ao limite de detecção, ainda

não avaliado para esta aplicação de diagnóstico. Mesmo apresentando resultados

similares, a tomografia de emissão associada ao tempo de voo do nêutron figura como

um novo método de aquisição para a NSECT, cuja a dose efetiva é reduzida devido

ao número de projeções do feixe envolvido na aquisição tomográfica. Entretanto, sua

aplicação pode ser limitada de acordo com a energia dos isótopos de interesse devido

à resolução energética dos detectores.

Por último, o método proposto para a otimização dos sinogramas em-

pregados na NSECT apresentou potencial para aplicação devido aos resultados ob-

tidos na avaliação da qualidade de reconstrução e dose efetiva em função da taxa

de amostragem. Entretanto, futuras pesquisas devem ser conduzidas para estimar

o limiar de detecção, uma vez que as imagens dos elementos presentes em baixa

concentração não foram reproduzidas acuradamente durante o procedimento de va-
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lidação.

Em suma, os resultados obtidos e as conclusões apresentadas compro-

vam o potencial de diagnóstico pela NSECT. Em contraste com outras técnicas de

diagnóstico, como a biópsia e tomografia computadorizada, a identificação e diferen-

ciação entre tecidos pode ser realizada in vivo ao mesmo tempo que o mapeamento

da distribuição isotópica dos isótopos de interesse é obtido. Desta forma, posśıveis

falhas na detecção de lesões por outras modalidades de imageamento são descarta-

das, uma vez que a informação sobre a fisiologia e anatomia do meio irradiado é

adquirida pela mesma técnica e no mesmo conjunto de dados.

5.1 Perspectivas de novas pesquisas

A técnica NSECT foi apresentada à comunidade acadêmica em 2006

e desde então vem sendo desenvolvida, tanto para novas aplicações no diagnóstico

cĺınico, quanto em avanços tecnológicos relacionados ao tempo de exposição e redução

de dose efetiva. Entretanto, considerando a implementação da NSECT, a confi-

guração e otimização do sistema tomográfico ainda requer novas pesquisas, através

de simulações computacionais e experimentos, tais como as relacionadas com o efeito

da blindagem e posicionamento do sistema de detecção no sinal detectado.

Em complemento ao estudo desenvolvido explorando a detecção e

diagnóstico de CCR, a variabilidade da composição tecidual renal depende das

condições ambientais em que o indiv́ıduo está exposto, bem como de seus hábitos

alimentares. Como consequência destas caracteŕısticas, os estudos dispońıveis na

literatura apresentam composições elementares para a mesma patologia onde dife-

rentes elementos são elegidos como indicadores do estado patológico. Com base nos

resultados apresentados nesta tese e o potencial do diagnóstico pela NSECT, um es-

tudo controlado deve ser conduzido utilizando cobaias, onde fatores como ambiente

e alimentação não interfiram na composição dos tecidos renais. Desta forma, a com-

posição tecidual pode ser quantificada sem a influência de fatores externos. Dessa

forma, a simulação do diagnóstico de CCR pela NSECT, ainda que em fase precur-
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sora, deve identificar e eleger os isótopos relacionados apenas com o desenvolvimento

da patologia.

Outra linha de pesquisa que deve ser seguida no futuro é o estudo

de biomarcadores que possam ser empregados na NSECT para alterar localmente a

concentração de elementos de interesse. Como observado nos resultados apresenta-

dos, os objetivos propostos foram atingidos com sucesso. Entretanto, assim como

em qualquer outra técnica capaz de quantificar elementos ou compostos biológicos,

o limiar de detecção exerce um papel fundamental na aplicação da NSECT. Caso a

concentração de elementos de interesse seja elevada localmente nos órgãos ou tecidos

alvo, o limiar de detecção pode ser elevado, tornando posśıvel uma combinação de

padrões de concentração dos elementos entre os órgãos irradiados.



Anexo A

∗O nome do paciente foi omitido para preservar sua privacidade.
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APÊNDICES

Apêndice A

Estimador de Máxima Verossimilhança

Considere f(x; Θ) como sendo a função de densidade de probabilidade

(fdp) de uma variável aleatória avaliada no ponto x, em que Θ é um parâmetro ou

um vetor de parâmetros da fdp.

Seja X1, X2, ..., Xn uma amostra aleatória de tamanho n da variável

aleatória X e x1, x2, ..., xn os valores amostrais. A função de verossimilhança L é

dependente da própria amostra e do parâmetro Θ, sendo definida como:

L(Θ;x1, ..., xn) = f(x1; Θ)f(x2; Θ)...f(xn; Θ) =
n∏

i=1

f(xi; Θ). (13)

A estimativa de máxima verossimilhança de Θ, denotada por Θ̂, é o

valor de Θ que torna máxima a função L(Θ;x1, ..., xn). Este valor pode ser obtido

maximizando-se o logaritmo de L(Θ;x1, ..., xn) já que a função log é monótona, de

tal modo que logL(Θ;x1, ..., xn) alcançará seu valor máximo para o mesmo Θ que o

fará com L(Θ; x1, ..., xn). Por isso, sob condições gerais, admitindo-se que Θ seja um



número real e que L(Θ;x1, ..., xn) seja uma função derivável em Θ, a estimativa de

Θ̂ é obtida através da resolução de:

∂

∂Θ
logL(Θ;x1, ..., xn) = 0, (14)

que é conhecida como equação de verossimilhança.

Caso a estimativa seja feita para múltiplos parâmetros, a equação 14

deve ser utilizada considerando as derivadas parciais sob cada parâmetro. Portanto,

as soluções das equações serão obtidas individualmente, de forma que para Θ = (α, β)

temos:

∂

∂α
logL(α, β; x1, ..., xn) = 0 (15)

∂

∂β
logL(α, β; x1, ..., xn) = 0 (16)

Apêndice B

Conceitos básicos do Algoritmo EM

O algoritmo EM (Expectation Maximization) é visto como uma abor-

dagem amplamente empregada na estimação de máxima verossimilhança quando as

observações são interpretadas como dados incompletos. Neste contexto, devido à

natureza da grandeza de interesse ou ao método de amostragem, o vetor de dados

observados y é considerado como incompleto, sendo uma função observável do então

denominado vetor de dados completos x. Em linhas gerais, o termo dados incom-

pletos se aplica em situações onde nem todos os dados dispońıveis são observados,

sendo denominados dados não observados z. Deste modo, x = (y, z).
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Seja Y uma variável aleatória correspondente ao vetor de dados obser-

vados y com uma fdp descrita por g(y,Ψ), onde Ψ é o vetor de parâmetros desconhe-

cidos com espaço paramétrico ω. Considere agora gc(x,Ψ) como a fdp da variável

aleatória X correspondente ao vetor de dados completos x. O logaritmo da função

de verossimilhança dos dados completos, dependente de Ψ, se x fosse completamente

observável é dado por logLc(Ψ) = log gc(x,Ψ). Entretanto, uma vez que x não é

completamente observável, devido a relação entre os dados completos e incompletos,

o logaritmo da função de verossimilhança é calculado em termos do vetor de dados

incompletos y através da esperança condicional de x dado y e atualizado iterativa-

mente.

Cada iteração do algoritmo EM envolve duas etapas: a etapa do cálculo

da esperança de logLc(Ψ) (E-step) e a etapa de maximização da esperança (M-step).

O algoritmo EM é iniciado com Ψ(0) como valor inicial para Ψ. Em seguida, as duas

etapas são executadas recursivamente atualizando a estimativa de Ψ na iteração

seguinte.

1. E-step

Utilizando Ψ(0) como a estimativa inicial para o algoritmo, a primeira etapa

requer o cálculo da seguinte expressão:

Q(Ψ,Ψ(0)) = EΨ(0){logLc(Ψ)|y}. (17)

2. M-step

A segunda etapa é então adotada para maximizar o valor da equação 17 com

respeito a Ψ sob o espaço paramétrico ω. Este procedimento é realizado ana-

logamente à expressão 14, porém o mesmo é conduzido de forma iterativa, tal

que:

Q(Ψ(1),Ψ(0)) ≥ Q(Ψ,Ψ(0)). (18)



Ao final desta etapa, a convergência do algoritmo é testada pela diferença entre

as estimativas obtidas em iterações consecutivas, tal que ξ = Ψ(k+1) − Ψ(k) é

um valor pré-definido.

A prova de convergência do algoritmo EM e outras informações podem

ser encontradas em Dempster et al. (1977).

Apêndice C

Modelo de Mistura Gaussiana

Sejam x = (x1, x2, ..., xn) uma amostra de com n observações indepen-

dentes de uma mistura de J distribuições normais univariadas e z = (z1, z2, ..., zn)

as variáveis de indicação que determinam qual componente da mistura gerou a ob-

servação. A densidade de probabilidade marginal da variável aleatória X é expressa

como:

p(x; Θ) =
J∑

j=1

πjf(x|Θj). (19)

π denota o vetor de proporções desconhecidas entre as gaussianas da mistura que

geraram a observação, tal que
∑J

j=1 πj = 1 e f(x|Θj) é a função de densidade de

probabilidade normal com os parâmetros desconhecidos dados por Θj = (µj, σ
2
j ).

Logo, utilizando a definição apresentada na equação 13, a função de

verossimilhança baseada nos dados observados é dada por:

L(Θ; y) =
n∏

i=1

J∑
j=1

I(zi = j)πjf(xi|µj, σ
2
j ), (20)

em que I(zi = j) = 1 se zi = j e zero caso contrário e Θ = (Θ1,Θ2, ...,ΘJ).
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Assumindo que xi ∼ N(µj, σ
2
j ), a expressão 20 pode ser então reescrita

para simplificar as operações como:

L(Θ; y) = exp
{ n∑

i=1

J∑
j=1

I(zi = j)
[
ln(πj)−

1

2

(
lnσ2

j −
(xi − µj)

2

σ2
j

− ln 2π
)]}

. (21)

Uma vez calculada a função de verossimilhança 21, as etapas do algo-

ritmo EM, empregado na estimação do vetor Θ, podem ser descritas como segue:

1. E-step

Dada a estimativa atual dos parâmetros em Θk, em que k corresponde ao

número de iterações do algoritmo, a distribuição condicional de Zi, pelo Teo-

rema de Bayes, é a proporção penalizada da densidade normal, dada por:

T k
j,i = P (Zi = j|Xi = xi; Θ

k) =
πk
j fj(xi|Θk)∑J

j=1 π
k
j fj(xi|Θk)

. (22)

Desta forma, a expressão resultante no E-step é:

Q(Θ|Θk) = E[log(L(Θ; y))] =
n∑

i=1

J∑
j=1

T k
j,i

[
log πj−

1

2

(
log σ2

j−
(xi − µj)

2

σ2
j

−log 2π
)]
.

(23)

2. M-step

Considerando k interações, na etapa de maximização é necessário a obtenção

do argumento que maximiza Q(Θ|Θk), ou seja:

(
π
(k+1)
j , σ

2(k+1)
j , µ

(k+1)
j

)
= argmaxΘ

{
Q(Θ|Θk)

}
(24)

Sendo assim, a maximização de Q(Θ|Θk) pode ser realizada pelo procedimento

descrito na equação 14, resultando em:

π
(k+1)
j =

1

n

n∑
i=1

T
(k)
j,i , (25)



µ
(k+1)
j =

∑n
i=1 xiT

(k)
j,i∑n

i=1 T
(k)
j,i

, (26)

σ
2(k+1)
j =

∑n
i=1 T

(k)
j,i

(
xi − µ

(k+1)
j

)2
∑n

i=1 T
(k)
j,i

. (27)

Apêndice D

Entropia e Informação Mútua Normalizada

De acordo com a Teoria de Informação, inicialmente proposto por

Shannon (1948), a quantidade de informação trocada em um sistema de comunicação

é dependente da variabilidade da mensagem. Uma das medidas mais comuns encon-

tradas na literatura para quantificar a variabilidade da informação contida no sistema

é baseada na formulação da equação de Boltzmann para o cálculo da entropia. Nesta

formulação a variabilidade da informação é proporcional a quantidade de informação

dispońıvel no sistema de comunicação.

Seja a mensagem expressa pelo vetor t composto por k elementos

e1, e2, . . . , ek com probabilidades de ocorrência q1, q2, q3, . . . , qk dado pelo histograma

de t. Neste caso, a entropia H é calculada por:

H = −
k∑

i=1

qi log qi. (28)

Por considerar a mensagem e sua probabilidade de ocorrência, o cálculo

da entropia H pode exprimir a incerteza com que a mensagem é transmitida. Em

linhas gerais, a dispersão da probabilidade de ocorrência q na equação 28 pode ser

compreendida como um indicador da incerteza contida na mensagem. A Figura 38
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exemplifica este conceito apresentando três conjuntos de números aleatórios normal-

mente distribúıdos com médias iguais e variâncias diferentes.

Figura 38 - Entropia H em função da variabilidade da informação.

Como os três conjuntos de dados foram gerados com a mesma média

(µ = 5), a dispersão dos dados em torno do valor central expressa a variabilidade

observada, tal que quanto maior a dispersão, maior a entropia H. Logo, a menor

entropia é associada a menor incerteza, o que coincide com a distribuição gerada

com a menor variância.

O cálculo da entropia obtido pela equação 28 pode ser estendido para

imagens digitais onde cada valor de pixel pode ser interpretado como uma fração da

informação contida na imagem. Quando as probabilidade de ocorrência dos valores

de pixel são calculadas através do histograma da imagem, nota-se facilmente que

existem alguns valores que são frequentes e outros raros (baixa probabilidade de

ocorrência). Assumindo a existência de uma distribuição de probabilidade associada

à ocorrência dos valores de pixel, pode-se então estimar a probabilidade para que um

dado valor apareça na imagem e a própria incerteza da estimativa. Desta forma, tem-

se então dois cenários plauśıveis a serem considerados: (a) caso existam diferentes

probabilidades de ocorrência para os valores de pixel, a incerteza sobre a informação
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contida na imagem é elevada pois diferentes valores de pixel poderiam ocorrer na

imagem, mesmo com probabilidade iguais e (b) caso existam valores de pixel com

elevada probabilidade de ocorrência, a incerteza associada à estimativa do valor de

pixel mais provável na imagem é reduzida, uma vez que a certeza sobre a informação

transmitida é maior.

O conceito de entropia possui várias aplicações em imagens médicas

devido à sua interpretação da incerteza sobre os dados avaliados. Dentre as aplicações

mais conhecidas, a reconstrução tomográfica (Sompel & Brady, 2012; Vunckx et al.,

2012; Zhang & Wang, 2001) e o registro de imagens médicas (Cahill, 2010; Heinrich

et al., 2012; Khader & Hamza, 2012) recebem destaque, sendo o registro de imagens

médicas a aplicação utilizada nesta pesquisa.

O registro contempla a fusão de imagens de tal forma que regiões simi-

lares se sobreponham. Para a aplicação cĺınica, o registro pode ser empregado para

a fusão de imagens médicas de mesma modalidade ou de modalidades diferentes,

como por exemplo a fusão de imagens de tomografia computadorizada de raios-x

(Computed Tomography - CT) e imagens de PET (Positron Emission Tomography);

encontradas na prática cĺınica como images de PET/CT.

Dado duas imagens A e B utilizadas no registro com respectivamente

Na e Nb pixels, o objetivo da fusão é alinhar as regiões comuns entre as ima-

gens. Quando as imagens são sobrepostas e alinhadas por meio de transformações

algébricas, os pixels em ambas as imagens são mapeados para se avaliar a incerteza

sobre o alinhamento. Desta forma, a entropia das imagens sobrepostas é analisada

de tal forma que a imagem formada pela fusão seja semelhante simultaneamente as

imagens originais. Em decorrência da interpretação (b) mencionada anteriormente,

o registro busca combinar as duas imagens de tal forma que a incerteza sobre os

valores de pixel na imagem obtida seja a mı́nima posśıvel com relação as imagens

originais. Logo, da mesma forma que a entropia pode ser calculada para uma única

imagem, a dispersão dos valores dos pixels entre duas imagens sobrepostas durante

o registro pode ser avaliada através do histograma conjunto das probabilidades de
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ocorrência qa,b, conhecido também como distribuição de probabilidade conjunta, ob-

tido pelo cálculo da probabilidade de ocorrência com que um par de valores de pixels

ocorre simultaneamente nas imagens A e B. A Figura 39 exemplifica o cálculo qa,b.

Figura 39 - Imagem do histograma conjunto qa,b (a) calculado a partir das imagens

A (b) e B (c). O histograma conjunto é obtido a partir da frequência de

ocorrência dos pares de valores de pixel entre as imagens, tal que a ∈ A

e b ∈ B (Pluim et al., 2003).

Analogamente à equação 28, a entropia conjunta H(A,B) calculada

para o registro de duas imagens é dada por:

H(A,B) = −
Na∑
a=1

Nb∑
b=1

qa,b log qa,b, (29)

de acordo com o histograma conjunto que relaciona a dispersão dos valores de pixel

na sobreposição das imagens para a ∈ A e b ∈ B.

A partir da interpretação da incerteza sobre os valores de pixel no re-

gistro dado pela entropia conjunta H(A,B), quando as imagens estão sobrepostas de

tal maneira que as regiões semelhantes estão alinhadas, a incerteza sobre os valores

de pixel na imagem obtida na fusão é mı́nima pois as probabilidade de ocorrência

dos pixels é maximizada. Entretanto, a contribuição individual das imagens A e B

na incerteza no registro não é considerado. Com o objetivo de superar tal limitação,

o cálculo da Informação Mútua I(A,B) contempla simultaneamente a avaliação in-

dividual da incerteza das imagens utilizadas no registro e a incerteza associada à
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sobreposição (Viola & Wells, 1995). Dado as entropias H(A) e H(B) calculadas

a partir da equação 28 e H(A,B), a Informação Mútua I(A,B) é calculada como

segue:

I(A,B) = H(A) +H(B)−H(A,B). (30)

Como mencionado anteriormente, o objetivo do registro é realizar a

fusão de imagens de tal maneira que a imagem obtida com a fusão seja simultanea-

mente semelhante às imagens originais, considerando as fronteiras e os próprios va-

lores de pixel. Entretanto, de acordo com os resultados apresentados por Studholme

et al. (1999), as regiões de fundo presente nas imagens utilizadas na fusão podem al-

terar o cálculo de I(A,B) ocasionando falha de registro dependendo da orientação de

sobreposição. Isto pode ocorrer devido a semelhança entre os valores de pixel, mesmo

nas regiões de fundo. Logo, foi proposto um método de cálculo que é considerado

invariante à mudança na orientação das regiões sobrepostas durante o registro, co-

nhecido na literatura como Informação Mútua Normalizada Y (A,B); calculado como

segue de acordo com as definições anteriores.

Y (A,B) =
H(A) +H(B)

H(A,B)
. (31)

Quando as imagens A e B estão devidamente sobrepostas, a variabi-

lidade dos valores de pixel no registro é minimizado, maximizando assim o valor

calculado para Y (A,B). As entropias H(A) e H(B) são maximizadas apenas na

região de sobreposição, enquanto que a incerteza associada à sobreposição é minimi-

zada, caracterizada por H(A,B).
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